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Introduction générale

Depuis une vingtaine d’année, 1’¢lectrochimie et la bioélectrochimie connaissent un intérét
croissant de la part de la communauté scientifique. Cet engouement s’explique par le fait que
ces deux disciplines jouent un role clé dans les domaines d’intérét que sont le domaine de
I’énergie et le domaine médical. La bioélectrochimie, notamment, s’articule autour de deux
thématiques fondatrices liées a ces domaines, a savoir la conception de biocapteurs pour la
détection de molécules d’intérét et la réalisation de biopiles enzymatiques.

Les biopiles visent a remplacer le catalyseur le plus utilis¢ aujourd’hui dans les piles a
combustible, a savoir le platine, en s’inspirant du monde du vivant et notamment des
enzymes. En effet, ces especes sont des catalyseurs biologiques naturels et peuvent donc étre
intéressantes pour étre intégrées dans de tels dispositifs.

Concernant les biocapteurs, I’intérét de ce type de systéme repose sur 1’utilisation de matériel
biologique pour permettre ou, du moins, faciliter la détection de la molécule ciblée. En
¢lectrochimie classique, un capteur permet d’imposer la réalisation d’une réaction
d’oxydation ou de réduction a la surface d’une électrode, réaction qu’il est possible de suivre
par analyse du courant électrique. Ce courant permet par la suite de remonter a la
concentration des especes impliquées dans la réaction. La détection de ’espece se fait donc
par étude du courant faradique, c’est-a-dire du transfert électronique entre 1’espéce ciblée et
I’¢lectrode. Or, a travers la modification de la surface de I’¢électrode, par immobilisation d’une
enzyme notamment, il est possible de faciliter ou d’amplifier ce signal et donc d’augmenter la
sensibilité du capteur.

La détection peut aussi se faire par simple reconnaissance entre la cible et son substrat,
comme dans le cas d’un systéme anticorps-antigene. Cette reconnaissance n’implique pas
directement un processus faradique mais engendre tout de méme une modification de la
surface de I’électrode qu’il est possible de quantifier a I’aide de différentes méthodes
¢lectrochimiques et notamment par spectroscopie d’impédance. La quantité de matériel
biologique immobilisée & la surface de 1’électrode, et donc 1’architecture moléculaire mise en
place pour assurer cette immobilisation, impacte la sensibilité du biocapteur obtenu.

De plus, les biocapteurs profitent de la sélectivité inhérente aux systéemes biologiques, a savoir
la reconnaissance entre une enzyme et son substrat ou encore la reconnaissance spécifique
entre un anticorps et un antigéne. Ces différentes affinités peuvent étre utilisées pour mettre
en place des capteurs treés spécifiques a la reconnaissance d’une molécule ciblée. C’est
pourquoi la classe des biocapteurs est actuellement trés étudiée, la spécificité et la sensibilité
étant deux des problématiques a prendre en compte lors de la conception d’un systeme de
détection. Par exemple, si I’on prend le cas du capteur le plus couramment décrit dans la
littérature, a savoir le capteur a glucose, la modification de la surface, la cible et son
environnement jouent un role essentiel dans la conception du capteur. L’intérét d’un tel
systeme reposant sur la faculté du capteur a doser le glucose directement dans le sang. Or, le
sang est un milieu trés complexe au sein duquel il existe une trés grande variété d’especes
chimiques, rendant la détection d’une molécule ciblée d’autant plus difficile. C’est ici
qu’interviennent les biocapteurs de par leur spécificité.
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Enfin, I’intérét de ce type de biocapteurs réside également dans le fait qu’il soit possible de
miniaturiser les dispositifs de mesure en un appareil portable pour une utilisation sur le
terrain. La mesure doit pour cela se faire dans un laps de temps court et étre simple a mettre
en place pour I’utilisateur. Les capteurs a glucose pour les personnes souffrant d’un diabéte ou
encore les tests de grossesses sont des exemples de ce type d’applications.

Pour favoriser la miniaturisation mais aussi repousser les limites de détection, une famille de
composes, les nanomatériaux, ont commencé a emerger et a étre intégrer dans la conception et
la réalisation de biocapteurs depuis une quinzaine d’années. L’intérét de ce type de matériaux
repose sur la grande surface spécifique qu’ils offrent ainsi que sur la nature du matériau
utilisé. En effet, selon s’il s’agit d’un nanomatériau carboné, type graphéne ou nanotube de
carbone, ou bien d’une nanoparticule, les propriétés apportées seront différentes. Il est donc
possible d’adapter le matériau a ’application envisagée. Les nanotubes de carbone peuvent
par exemple étre utilises pour faciliter le transfert électronique de par leur bonne conductivité
et permettent également 1I’immobilisation d’une plus grande quantité de biorécepteurs grace a
leur grande surface spécifique.

Dans ces travaux de thése, I’accent sera mis sur 1’incorporation de deux différents types de
nanomatériaux dans la conception de biocapteurs : les nanotubes de carbone et les
nanobatonnets de disulfure de tungstene. Avant d’étre utilisés dans un dispositif de détection,
une étude décrivant la formation de dép6ts controlés et reproductibles de ces deux matériaux
sera présentée. Cette étude s’appuiera sur une caractérisation structurale détaillée des couches
minces formées ainsi que sur 1’analyse électrochimique de celles-ci. Pour cela différents
méthodes de caractérisations seront mises a contribution telles que la microscopie a force
atomique, la microscopie électronique a balayage ou encore la spectroscopie Raman.

Enfin, la réalisation de trois différents biocapteurs électrochimiques sera décrite. Le premier
capteur sera utilisé comme modeéle pour la suite des travaux et portera sur la détection de
I’anticorps de la toxine du choléra par spectroscopie d’impédance électrochimique. Pour cela,
une technique d’immobilisation de la toxine du choléra mettant en jeu un film électrogénéré
de poly-pyrrole a la surface d’une couche de nanotubes de carbone et porteur d’une fonction
nitrilotriacétique sera présentée.

Le second biocapteur traitera quant a lui de la détection de I’anticorps de la toxine de la
dengue, une cible de grand intérét de par la propagation actuelle de cette maladie. Ce systéeme
reposera lui aussi sur ’utilisation d’une couche de nanotubes de carbone portant un film de
poly-pyrrole présentant cependant une fonction N-hydroxysuccinimide a I’inverse des travaux
sur le choléra, ainsi que sur I’utilisation de la spectroscopie d’impédance électrochimique
comme méthode de détection.

Enfin, le troisieme et dernier biocapteur portera lui sur la détection d’un neurotransmetteur, la
dopamine et d’un polluant environnemental, le catéchol. Contrairement aux deux premiers
capteurs présentés, ce dernier s’appuiera sur 1’utilisation non pas de nanotubes de carbone
mais de nano-batonnets de disulfure de tungsténe. Ces matériaux novateurs seront utilisés
pour I’immobilisation de la polyphénol oxydase, une enzyme permettant la dégradation du

I
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catéchol et de la dopamine par oxydation. Le suivi des réactions a 1’électrode et la détection
des deux molécules ciblées seront assurés par chronoampérométrie dans ce travail.
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Cette étude bibliographique s’articulera essentiellement autour de trois grands points. Le
premier portera sur 1’étude des biocapteurs, définissant ce que représente ce terme et
présentant les différentes classes existantes de biocapteur ainsi que les propriétés et les
inconvénients qu’ils peuvent apporter.

Le second s’intéressera pour sa part a la présentation des différentes méthodes
d’immobilisation, chimiques ou physiques, de molécules a la surface d’un transducteur et plus
précisément sur I’immobilisation de biorécepteurs.

Enfin le troisiéme et dernier point mettra en avance 1’utilisation de nanomatériaux dans la
réalisation de biocapteurs, présentant de ce fait les plus grandes familles de nanomatériaux
couramment utilisés de nos jours.

IA. Les Biocapteurs

I 1. Définition d’un biocapteur

Un biocapteur est constitué¢ de deux éléments fondamentaux, avec d’une part un élément
biologique appelé biorécepteur et d’autre part le transducteur auquel ce dernier est lié. Le
biorécepteur permet la reconnaissance d’une cible spécifique du milieu appelée analyte
(antigeéne, substrat, ADN complémentaire...). Cette reconnaissance €tant ensuite traduite en
un signal analytique par le biais du transducteur.

 ra09eb,
o4 @O A

A Analyte
Q0 Q@ / Signa
électrique .
£
‘ Transducteur ]

Biorécepteur
immobilisé

Figure 1: représentation schématique du fonctionnement d'un biocapteur.

Le transducteur joue donc un réle de convertisseur du signal, transformant un phénomeéne
physique ou chimique (émission de particule, variation de masse...), d0 & la reconnaissance
entre 1’analyte et le biorécepteur, en un signal électrique. Le signal est ensuite transmis a une
unité d’analyse permettant 1’exploitation des données. La transduction peut se faire par
différents moyens, donnant ainsi naissance a diverses familles de capteurs avec notamment les
biocapteurs optiques®?, électrochimiques® ou encore thermiques®.
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Les performances d’un biocapteur sont quant a elles étudiées selon les critéres suivants® :

= La spécificité : le biocapteur se doit d’étre spécifique a la cible souhaitée afin d’éviter
toutes interactions non spécifiques pouvant entrainer un biais dans I’interprétation des
résultats. Ce parametre est fortement sujet a la complexité du milieu étudié (plasma

sanguin, eau polluée etc.).

= La limite de détection : elle correspond a la concentration minimale d’analyte pouvant
étre observée a 1’aide du systéme et ceci de maniére fiable, avec une valeur différente

du blanc ou du bruit engendré par le biocapteur.

= Domaine de linéarité : la linéarité est le domaine pour lequel la réponse du biocapteur
est proportionnelle a la concentration d’analyte présent en solution. Ce domaine
s’étend théoriquement de la limite de détection a la concentration pour laquelle le
biocapteur est proche de la saturation en analyte. Ce domaine permet le tracé d’une
courbe d’étalonnage nécessaire a I’utilisation du biocapteur. A 1’aide de celle-ci, il est
ainsi possible de correéler signal de réponse et concentration en solution de la cible a

analyser.

= La sensibilité : cette valeur est égale a la pente de la courbe d’étalonnage obtenue dans
le domaine de linéarité. Elle traduit directement la variation du signal mesuré en

fonction de la concentration en analyte.

= Le temps de réponse: il s’agit du temps nécessaire a 1’obtention de données
exploitables aprés avoir mis le biocapteur en présence de 1’échantillon a analyser. Pour

une utilisation optimale, la lecture de la mesure doit pouvoir se faire en temps réel.

= Le colt: la viabilit¢t d’un biocapteur réside également dans son coit de
fonctionnement. La mesure et [’utilisation du biocapteur en général doivent

engendrées peu de frais pour étre utilisable en condition réelle.

Ce type de capteur présente donc un intérét croissant pour la recherche de par leur flexibilité
et leur spécificité. C’est pourquoi ce domaine a connu de nombreuses avancées depuis une
dizaine d’année, en lien avec 1’essor des nanotechnologies et de nouvelles techniques de

détection permettant la construction de ce type de dispositif®’.

[ 13 [
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2 Les biorécepteurs

Il existe de nombreux édifices moléculaires pouvant étre utilisés comme biorécepteur au sein
d’un biocapteur. En effet, tout systéme présentant une spécificité de reconnaissance vis-a-vis
d’une cible est susceptible d’étre utilis¢é comme tel. Selon le biorécepteur utilise, il est
possible de classer les biocapteurs résultant au sein de deux grandes familles : les biocapteurs
métaboliques et les biocapteurs d’affinité®,

’a) Biocapteurs métaboliques

Cette premiere famille met en jeu des phénomeénes catalytiques, le plus souvent entre une
enzyme et son substrat. Les biocapteurs enzymatiques représentent la classe de biocapteur la
plus courante au sein des capteurs métaboliques. Cependant d’autres types de récepteurs
entrent également dans cette famille, tels que les capteurs a base de micro-organisme
(bactéries) ou a base de cellules complétes®29,

Pour ce type de capteur, la détection se fait donc a I’aide d’une activité catalytique. Dans le
cas d’une enzyme, le substrat de celle-ci va étre transformé en un produit sous I’action de
I’enzyme, qui elle reste intacte (ou est régénérée) au cours de 1’opération. C’est généralement
ce produit auquel est sensible le transducteur. L’enzyme peut, suite a cela, initier un nouveau
cycle catalytique a partir d’un nouveau substrat. Ce type de transformation met donc en jeu
une réaction chimique (oxydo-réduction, hydrolyse, transfert de protons etc.) permettant sa
détection. Le principe de fonctionnement de ce type de capteur est représenté ci-dessous
(Figure 2).

substrat )
produit

y

enzyme —

. 2

Transducteur

Figure 2: Représentation schématique du principe de fonctionnement d’un biocapteur enzymatique.

L’autre grande famille de composés utilisés dans ce type de biocapteur est celle des micro-
organismes, notamment les bactéries. Elles sont capables de métaboliser un substrat en un
produit, comme lors du métabolisme énergétique. Ce type de réaction est généralement de
type oxydo-réduction et conduit a la libération d’énergie mais aussi a celle d’une molécule
résiduelle qu’il est possible d’analyser. Ce type de capteur est cependant moins performant

VI
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que les capteurs classiques a base d’enzyme (manque de sélectivité, long temps de réponse).
Ceci est di au fait que, au sein d’'un méme micro-organisme, ils existent de nombreuses
enzymes différentes qui peuvent donc réagir avec différents substrats.

‘ b)  Biocapteurs d’affinité

La deuxieme famille de biocapteur est pour sa part basée sur la reconnaissance spécifique
entre le récepteur et 1’analyte (ou sonde), comme c’est le cas dans le systéme
antigéne/anticorps, ou encore entre un brin d’ADN cible et un brin d’ADN sonde. Cette
reconnaissance ne met donc pas en jeu une transformation de I’analyte en un produit a
I’inverse de la classe des biocapteurs métaboliques, mais engendre cependant une
modification physico-chimique du systéme. C’est cette modification qui sera donc observee et
traduite en un signal afin de permettre 1’analyse de celle-ci. Cette classe de biocapteur, du fait
de la grande affinité entre le récepteur et la sonde, permet la réalisation de capteur ayant une
trés forte sélectivité et une bonne sensibilité. Différents types de biocapteurs d’affinité sont
représentés au sein de la Figure 3.

Protéine/Substrat
ADN cible

Anticorps :

Antigéne ADN sonde {

Transducteur

Figure 3: Représentation schématique des différents types de biocapteurs d’affinité.

Le systéme antigéne/anticorps repose sur la formation d’un complexe entre ces deux entités
dont la caractéristique premiére est une trés forte spécificité. Les anticorps sont des
glycoprotéines présentent au sein des organismes vivants et jouent un réle clé dans le systéme
immunitaire. Leur structure de base en forme de Y est constituée de deux chaines peptidiques
lourdes et deux légeres. lls présentent une partie constante, comportant des fonctions
effectrices, mais aussi des parties variables a leur extrémité dont les paratopes. Ce sont eux
qui vont permettre la reconnaissance spécifique d'un antigéne (Figure 4). Les antigenes quant
a eux sont généralement des molécules étrangéeres a lI'organisme et portent des épitopes. Ils
sont reconnus par les sites de liaison des anticorps, les paratopes'®.

T
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Paratope
Structure
variable
Chaine
Structure légeére
constante
Chaine
lourde
Pont
disulfure

Figure 4: représentation schématique de la structure d'un anticorps.

Comme on peut le voir, chaque paratope est constitué d’un fragment de chaine 1égere et d’un
fragment de chaine lourde. Ainsi chaque anticorps présente deux sites d’ancrages pour
I’antigene auquel il est spécifique, ce sont donc des molécules bivalentes. A I’inverse, les
antigeénes sont eux multivalents et possédent a leur surface une multitude d’épitopes. Ils seront
donc reconnus par plusieurs anticorps.

Les biocapteurs a ADN reposent sur la complémentarité entre les deux brins d’acides
nucléiques qui constituent la double hélice de I’ADN. En effet, ’ADN est formé d'une double
chaine hélicoidale de désoxyribonucléotides, dont chacune des chaines ou brins sont
complémentaires a l'autre. En immobilisant un de ces brins d’ADN, appelé ADN sonde, il est
donc possible de détecter par complémentarité I’ADN cible spécifique.

La formation de glycoconjugué est un exemple courant de reconnaissance entre une protéine
et un substrat. Un glycoconjugué résulte de I’association covalente d’un glucide avec une
protéine, ou un lipide. On forme alors une glycoprotéine. Ces interactions sucre-protéine
peuvent étre par la suite détecte et donc conduire a la réalisation d’un biocapteur.

Enfin, on peut également citer d’autres types de biocapteurs d’affinité tels que les capteurs a
aptamére 2 ou encore les polyméres a empreintes moléculaires (MIP)¥314. Ce type de
polymeére a été développé dans 1’optique de mimer le comportement de récepteurs biologiques
naturels.
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I3. Les méthodes de transduction

Une fois la reconnaissance entre analyte et récepteur effectuée, il est nécessaire de traduire
celle-ci en un signal quantifiable et analysable. Pour cela, différents moyens de transduction
peuvent étre utilisés. Ces différentes techniques de transduction présentent chacune leurs
avantages et leurs inconvénients. Comme dit précédemment, il est alors possible de
catégoriser les biocapteurs en quatre grandes familles, a savoir les biocapteurs optiques,
thermiques, piézoélectriques et électrochimiques.

’a) Biocapteurs optiques

La famille des biocapteurs optiques se base sur I’analyse de la lumiére émise, absorbée ou
réfléchie résultant de I’interaction entre 1’analyte et le récepteur. C’est une des methodes de
transduction les plus fréquemment utilisées dans le domaine biologique.

(i) La spectroscopie UV-Visible

La spectroscopie UV-Visible repose sur 1’étude de I’interaction d’une onde électromagnétique
et d’un atome (ou molécule). Le domaine utilisé en spectroscopie UV-visible est compris
entre 190 nm et 800 nm. L’absorption de ce rayonnement électromagnétique, ici constitué de
photon, va entrainer un changement du niveau d’énergie des ¢électrons de la couche de valence
de la molécule. On parle alors de spectroscopie d’absorption. Ce changement, appelé
transition €lectronique, correspond a au passage d’un niveau d’énergie E1 a un niveau de plus
haute énergie E2 (Figure 5). Cette différence d’énergie est directement liée a la nature de
I’atome et permet dont 1’étude de celui-ci en fonction de la longueur d’onde absorbée.

E2
H\g &

hv

AE=E2-E1

Emission

\

E1

Figure 5 : Principe de ’interaction entre un rayonnement électromagnétique et une molécule

Enfin, le retour de 1’état excité E2 vers 1’état fondamentale E1 peut se faire sous forme d’un
rayonnement électromagnétique. Il s’agit dans ce cas-la de spectroscopie d’émission, mis a
profit dans les techniques de fluorescence et phosphorescence.

IV
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(i) La fluorescence

La fluorométrie est une technique optique dite a marquage, c’est-a-dire qu’elle nécessite le
plus souvent d’incorporer a la molécule a analyser une molécule fluorescente. Ce marqueur
est appelé fluorophore. Il va permettre I’absorption d’un rayonnement lumineux (lumiére
d’excitation) et surtout la restitution de celui-ci sous forme d’une lumiere fluorescente
(lumiere d’émission). Cependant dans certains cas la molécule biologique peut étre
naturellement fluorescente. Un fluorophore doit répondre a différents criteres tels que son
coefficient d’extinction molaire, son rendement quantique ou encore la durée de vie de son
¢état excité. Le coefficient d’extinction molaire traduit 1’efficacité qu’a le marqueur a absorber
le rayonnement. Le rendement quantique est lui défini comme étant le nombre de photons
émis divisé par le nombre de photons absorbés par la molécule. Il traduit donc I’efficacité du
fluorophore a restituer 1’énergie absorbée. Enfin la durée de vie de 1’état excité correspond au
temps nécessaire au marqueur pour restituée 1’énergie emmagasinée sous forme de
rayonnement. Un temps de vie faible est donc recherché (de I’ordre de la nanoseconde). Une
des applications courantes de ce type de technique est le marquage de cellules vivantes pour
en suivre le comportement ou les réponses Vvis-a-vis d’un stimulus ou de leur
environnement®®. Dans les années 2010, 1’équipe de Morris a travaillé sur 1’imagerie de
différents événements moléculaires dynamiques et de processus biologiques complexes en
suivant par fluorométrie 1’activité de kinases®. Ces enzymes vont étre surexprimées lors
d'altérations génétiques telles que les troubles neurodégénératifs, I'immunodéficience ou
encore les différents types de cancer. En tant que tels, elles constituent des cibles attrayantes
pour le développement de la thérapeutique, ainsi que des biomarqueurs pertinents de la
maladie. En suivant par fluorescence ces protéines, le groupe de Morris a ainsi pu obtenir des
images possédant une trés bonne résolution a différentes étapes du cycle cellulaire (Figure 6).

Figure 6: Photographie par fluorescence montrant la répartition préférentielle des kinases dépendantes
des cyclines (CDK)/Cycline a différents stades du cycle cellulaire a gauche et de la cycline B aux mémes
stades a droite.
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Le groupe de Feng a notamment travaillé sur une classe de fluorophore particuliére, des
polyméres conjugués solubles dans 1'eau et porteur d’une fonction fluorescente!”8, Ils ont
ainsi pu développer un biocapteur sensible a 1’Acetylcholinesterase (AchE ; maladie
d’Alzheimer) en utilisant comme fluorophore le poly{l,4-phenylene-[9,9-bis(4-
phenoxybutylsulfonate)]fluorene-2,7-diyl} (PFP-SOs’). La fluorescence de ce composé est
tres fortement « quenché » par 1’acetylcholine (ACh). Ainsi, lors de 1’ajout d’AchE,
I’hydrolyse de 1’acetylcholine en choline et en un résidu négativement chargé (porteur de
I’inhibiteur de fluorescence) va permettre la restauration de la fluorescence du PFP-SOs". Ceci
est di a la répulsion électrostatique engendrée entre le résidu et le polymere. Il est alors
possible de suivre I’évolution du signal en temps réel (Figure 7).

b 5000, ! min
30
4000 24
! 20

adding AChE | 12

400 450 500 550 600 650
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Figure 7: a) Représentation schématique du principe de fonctionnement du biocapteur ; b) Spectre
d’émission de PFP-SO3 fonction du temps de réaction apres injection de AChE. Reproduit a partir de Y’

Un autre exemple d’utilisation de capteur par fluorescence est le fruit du travail de I’équipe de
Liu qui a réalisé en 2013 un capteur pour la détection de cellules cancéreuses®®. Ils ont utilisé
pour cela un assemblage de type « sandwich » utilisant a la fois des nanotubes de carbone, des
nanoparticules d’or, de la polydopamine, de la concanavalin A et enfin un aptamére capable
de reconnaitre I’ADN ciblé. Ce biocapteur a montré une sensibilité élevée avec une limite de
détection de 50 cellules/mL. De plus, il est capable de distinguer les cellules cancéreuses des
cellules saines, ce qui en fait un outil puissant pour la détection de cette maladie.

(iii) Larésonnance de plasmon de surface

La résonance de plasmon de surface est une technique optique qui met a profit la réfraction de
la lumiére et plus précisément 1’onde évanescente. Cette onde est une des composantes
¢lectromagnétiques de la lumicre. Lorsque la lumiere est totalement réfléchie, 1’onde
évanescente va se propager perpendiculairement a 1’interface et créer un champ évanescent. A
I’intérieur de ce champ, les protons du faisceau peuvent entrer en résonnance avec les
¢lectrons libres du matériau. C’est la résonance plasmonique de surface. Lors de ce
phénomene, de I’énergie est transférée aux électrons. Il est ainsi possible de détecter cette
perte d’énergie dans le faisceau réfracté de la lumiére a travers I’angle d’intensité minimum
appelé angle de résonnance (Figure 8). Cet angle est directement lié a la densité du milieu.
Les différentes interactions pouvant avoir lieu a la surface du materiau, telle que la
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reconnaissance entre un analyte et son récepteur, vont donc directement modifier la densité du
milieu en augmentant la masse de molécules greffées a la surface. Ce changement va modifier
I’angle de résonance et permettre la détection du phénomene sans avoir recours a un marqueur
fluorophore. Afin d’obtenir une surface riche en électrons libres, celle-ci est habituellement
recouverte d’une fine couche d’or pour permettre la formation du plasmon entre les photons et
les électrons du metal.

détecteur
Lumiére polarisée
monochromatique Lumiére réfléchie
Prisme _—
_— Angle de
- = résonnance
NN AN <—— Couche d’Or

Onde évanescente
Surface support f \‘\ Plasmon de

surface
Récepteur

9 9 g9 00

Figure 8: Représentation schématique du principe de la résonnance de plasmon de surface.

En 2015, Singh et al. ont mis au point un capteur pour la détection de 1’anticorps de la toxine
du choléra basé sur cette technique®. L’innovation de ce dispositif repose sur I’incorporation
et ’utilisation d’une monocouche de graphéne comme matériau support pour I’immobilisation
de la toxine du choléra par utilisation d’un film de pyréne-NTA et un complexe de cuivre.
Cette architecture permet ainsi d’atteindre une bonne limite de détection de I’ordre de 0,004
ng.mL* avec une gamme de linéarité entre 0,004 et 4 ng.mL"* (Figure 9).
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Figure 9: Variation de ’angle de résonnance aprés injection de 35 ng.mL" de I’anticorps de la toxine du
choléra sur différente surface : a) or pur ; b) or + graphéne ; c) or + graphéne + polypyrene-NTA/Cu2+/b-
Cholera Toxine et 2) courbe d’étalonnage du biocapteur entre 0.004 et 4 ng.mL™ d’anticorps de la toxine
du choléra. Reproduit a partir de 2°
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b) Biocapteur thermique

Les biocapteurs thermiques utilisent la variation d’enthalpie ou de température due a la
réaction biochimique entre le biorécepteur et son analyte. Pour cela, un microcalorimetre ou
une résistance thermique sont utilisés afin de mesurer ce type de variations. Les biocapteurs
thermiques ne mesurent donc pas les produits de la réaction mais seulement 1’échange de
chaleur au cours de celle-ci. Ce type de biocapteur a été développé dans les années 1970 et
ont depuis connu de nombreuses avancées 2122, Récemment les capteurs thermiques ont été
notamment utilisés dans le secteur de 1’agro-alimentaire et de I’environnement. Ainsi le
groupe de Kirchner a développé en 2012 un capteur calorimétrique pour la détection de H202
dans les processus de stérilisation®>. Ce capteur présente une bonne sensitivité jusqu’a des
concentrations élevées de H20x.

L’intérét principal de ces biocapteurs est la rapidité de leur temps de réponse et leur fiabilite.
De plus, de par sa méthode de détection, ce type de capteur n’est pas sensible au interférent
tels que les produits dérivés de la réaction, les interférents optiques ou encore
électrochimiques. Cependant, le colt des capteurs thermiques restent assez elevés du fait du
systéme complexe a mettre en place.

’c) Biocapteurs piézoélectriques

Cette famille de biocapteur mesure les changements de masse pouvant se réaliser a leur
surface. Pour cela ils se reposent sur les propriétés piezoélectriques du matériau utilisé,
généralement un cristal de quartz. L’effet piézo se manifeste par la polarisation d’un matériau
sous I’effet d’une contrainte mécanique. A 1’inverse, si 1’on applique un champ électrique a ce
type de matériau, celui-ci va se déformer. Cette caractéristique va permettre au cristal de
quartz d’entrer en oscillation sous I’influence de ce courant électrique lorsque celui-ci est
plongé dans un liquide. Cette fréquence d’oscillation peut étre mesurée a 1’aide d’un
fréquencemetre. Ainsi, lorsqu’un changement de masse survient, suite & la reconnaissance
entre un biorécepteur et un substrat, il est possible de relier celui-ci au changement dans la
fréquence de résonnance. Ce type de biocapteur a pour principale qualité un temps de réponse
tres court. Cependant, ils sont fortement soumis aux interactions non spécifiques et présentent
ainsi une faible sélectivité. L’exemple le plus courant de capteurs piézoélectriques est la

microbalance a quartz (QCM) sur laquelle de nombreuses études ont été menées (Figure 10)
24,25
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Fréquencemétre

Figure 10: Représentation d'un biocapteur piézoélectrique.
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Avec ’essor des nanosciences, de nombreux et divers nanomatériaux ont été testés afin d’étre
incorporés dans ce type de capteur dans le but d’accroitre la sensibilité de ces systémes. En
2008, Wang et al. ont ainsi utilisé des nanoparticules d’or afin d’augmenter la sensibilité de
leur capteur pour la détection de E. coli®®?’. La fabrication de ce biocapteur, comme
représenté sur la Figure 11, se compose de deux étapes. Tout d’abord, I'hybridation de brins
d'’ADN de E. coli avec des nanoparticules d’or immobilisées a la surface d'un cristal de quartz
pré-recouvert d’une monocouche auto-assemblée de fragments de thiol. La deuxiéme étape
¢tant ’hybridation de I’ADN avec des nanoparticules d’or revétus d'avidine pour améliorer la
réponse du signal.

Avidin Coated GNPs (70 nm) for Mensured DNA Cone, ~ Bacteria Cong, In CFU/ml
— 1
signal amplification ®
(mmn Hybridization of ss-DNA —
JOUUI UL with Bacteria DNA E Megative Control
Z @
18 mm GNPs ";, 16° CFUiml
g
g i 10° CFUmi
Thial Monolayer for s5- [
DNA attachment 2 10° CFU/ml
BT 0 60 120 180 M 300
» Quariz Crystal

Time (seconds)

Figure 11: Concept de détection par QCM basée sur I’incorporation de nanoparticules d’or et appliqué a
la détection d’E. coli. Reproduit de 17

Ce type de construction leur a permis d’obtenir une sensibilité de 1’ordre de 2.10° unités de
colonisation (CFU) de E. coli / mL.

En 2010, un autre groupe a mis au point un capteur a ADN reposant sur une methode
d'immobilisation utilisant un ADN sonde marqué par une biotine pour détecter le brin ciblé?,
Ils ont pu obtenir & ’aide de cette méthode une limite de détection de 0,0016 mol.L™,

Dans le domaine des capteurs a ADN, Garcia-Martinez et al. ont développé un capteur tres
performant capable de fonctionner en régime dynamique (circulation de liquide)?. Le capteur
congu est capable de détecter des concentrations d'’ADN cible supérieures a 50 ng.mL™.,

‘d) Biocapteurs électrochimiques

Cette classe de biocapteur présente un intérét historique puisque 1’un des premiers biocapteurs
créés, en 1962, était électrochimique et permettait la mesure du glucose via I’immobilisation
de la glucose oxydase (GOX)30-32,

Les biocapteurs ¢électrochimiques permettent la transduction d’un phénomeéne chimique en un
signal électrique. Ces capteurs sont généralement classés en trois catégories : les biocapteurs
potentiométriques, ampérométriques ou impédancemétriques (ou conductimétriques).
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L’intérét de cette famille de capteur est la facilité¢ de leur mise en ceuvre, la rapidité du temps
de réponse ainsi que leur faible colt. Cependant ils peuvent souffrir d’'un manque de
spécificité. Cet inconvénient vient du fait qu’en présence d’un milieu complexe pouvant
contenir diverses especes électroactives, celles-ci peuvent s’oxyder a la surface de 1’électrode
lorsqu’un potentiel trop €levé est appliqué.

(i) Biocapteurs potentiométriques

Les biocapteurs potentiométriques sont basés sur la mesure de la différence de potentiel entre
une électrode de mesure et une électrode de référence. L’électrode de mesure, ou de travail,
est rendue sensible & la molécule cible apres immobilisation du biorécepteur a sa surface.
Ainsi, un équilibre local est créé a la surface de 1’¢électrode et engendre une variation du
potentiel proportionnelle au logarithme de la concentration de 1’analyte (loi de Nersnt). Ces
biocapteurs potentiométriques peuvent ainsi servir a différentes applications telles que la
mesure d’une variation de pH, de variations de concentrations d’especes ioniques ou gazeuses
(CO2, NHa).

L’un des premiers travaux sur les capteurs potentiométriques est I’ceuvre de Severinghaus et
al. en 1958%. Ce capteur permettait notamment le suivi de la concentration en Oz ou CO2 dans
le sang et divers autres liquides. Il utilisait pour cela une membrane perméable a I’oxygéne ou
au dioxyde de carbone selon la molécule ciblée afin de permettre la diffusion de 1’espéce
jusqu’a I’¢lectrode et ainsi mesurer la différence de potentiel en résultant.

Plus récemment, le groupe de Lakard et al. ont réalisé un biocapteur pour la détection de
I’'urée®®. Le principe de ce capteur repose sur I’'immobilisation d’urease a la surface de
I’¢lectrode par utilisation de film de polyethylenimine. L’uréase va catalyser la dégradation de
I’urée en NHs et CO2 et permettre ainsi de suivre I’évolution du pH en fonction de 1’ajout
d’urée. La réponse potentiométrique de ce capteur possede une gamme de linéarité dans une
plage allant de 3 a 10 unités pH.

D’autres types de molécules ont pu étre analyser par utilisation de biocapteurs
potentiométriques notamment des micro-organismes®, des polluants métalliques®®3’ ou
encore le cholesterol38:3,

(i) Biocapteurs ampérométriques

Ce type de biocapteur mesure ’intensité du courant a un potentiel imposé. Pour cela, il est
nécessaire que les biorécepteurs immobilisés a la surface de 1’électrode de travail
consomment ou produisent une espece électroactive. Le courant est alors fonction de la
concentration de I’espéce réduite ou oxydée et est mesuré par rapport a une contre-électrode.
Pour réaliser ce type de réactions, les biocapteurs ampérométriques sont le plus généralement
utilisés avec des enzymes redox ou des molécules marquées a 1’aide de protéines
électroactives.

On considere actuellement trois générations de biocapteurs ampérométriques : ceux a transfert
électronique direct, ceux sans mediateur et ceux avec médiateur (Figure 12).
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Figure 12: Principe de fonctionnement des différents types de biocapteurs ampérométriques avec a) les
capteurs a transfert électronique direct; b) avec médiateur et ¢) sans médiateur.

Historiqguement, les premiers biocapteurs ampérométriques étaient de la famille des capteurs
sans médiateur. En 1956, Leland Clark met au point un capteur capable de suivre 1’évolution
de la concentration en oxygéne par électrolyse de ce dernier®. En effet, ce type de systéme
utilise directement un sous-produit de la réaction catalysée par I’enzyme. Dans le cas d’un
capteur a glucose, qui est I’'un des plus décris de la littérature®?, la glucose oxydase est
immobilisée a la surface de I’électrode et va catalyser la dégradation du glucose en acide
gluconique et H202 en consommant également de 1’O2. Le capteur peut ainsi suivre la réaction
en mesurant la concentration en O2* ou en H202?? par réduction ou oxydation de ces espéces
a I’électrode. Il s’agit donc d’une mesure indirecte et sans médiateur puisque 1’on utilise ici
des produits ou des réactifs de la réaction enzymatique. Ces capteurs ne nécessitent donc
aucun ajout de réactif pour fonctionner, mais la mesure doit cependant s’effectuer a un
potentiel de travail élevé. Pour 1’oxydation de H202 notamment, il est nécessaire de travailler
a un potentiel de + 0,65 V par rapport a ECS, or de nombreuses espéces peuvent s’oxyder a ce
potentiel et donc créer des interférences. Pour la réduction de 1’Oz, le systéme est trés sensible
aux variations de la pression partielle en oxygene et a la limitation stecechiométrique d'oxygéne
(concentration en oxygéne dissous bien inférieure a la concentration physiologique en
glucose). Malgre différentes études pour tenter de répondre a ces problématiques (utilisation
de membranes sélectives*>*®, remplacement de la glucose oxydase***°, changement de
matériau d’électrode pour diminuer le potentiel de détection de 1’oxydation*® etc.), les
capteurs de premiére génération ont peu a peu laissé place a une seconde génération de
biocapteur ampérométrique, les capteurs avec médiateur.

Cette nouvelle génération de biocapteur a donc été initialement développée pour réduire les
interférences dues a [I’utilisation de potentiels élevés pour la détection des espéces
électroactives. Pour cela, ces capteurs utilisent une espéce oxydante supplémentaire, appelée
médiateur, capable d’assurer le transfert d’électrons entre le centre enzymatique et 1’¢électrode
ou entre un des produits de la réaction catalytique et 1’électrode. Le médiateur doit ainsi
répondre a plusieurs caractéristiques afin de pouvoir étre utilisé en tant que tel. Son activité
¢électrochimique doit s’effectuer a un potentiel plus faible que les potentiels des substances
interférentes, le transfert électronique doit étre rapide et bien défini. De plus, les formes
oxydées et réduites doivent étre stables en solution. Les médiateurs peuvent étre utilisés
directement en solution ou étre incorporés dans le systeme par immobilisation a la surface de
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I’¢lectrode. La premicre technique est plus simple a mettre en place mais n’est pas viable dans
le cas d’¢tudes in vivo (toxicité de certains médiateurs vis-a-vis de 1’organisme).
L’immobilisation des médiateurs permet également une utilisation en continue et sur un plus
long terme du capteur.

Les premiers capteurs ampérométriques utilisant des médiateurs ont été développé dans les
années 1980 principalement pour la détection du glucose*’~*°. Ils utilisaient pour cela des
médiateurs encore fortement étudiées de nos jours appartenant notamment a la famille des
quinones ou des ferrocénes (et leurs dérivés)®®®l. D’autres médiateurs ont bien évidemment
vu le jour depuis, on peut citer par exemple les complexes d’osmium. Une liste non-
exhaustive de quelques médiateurs et de leur potentiel d’utilisation est disponible au sein du
Tableau 1.

Tableau 1: Potentiel redox de différents médiateurs par rapport a Ag/AgCl

Couple Redox Potentiel (mV)
Diméthylferrocéne 150
Hydroquinone 400
FAD / FADH: -230
Bleu de méthyléne -100
Viologene -460
Os?*/Os™ -180
Tétracyanoquinodiméthane +200

Bien que tres étudiés et tres utilisés, les capteurs de seconde génération présentent un défaut
lié a I’utilisation de médiateurs. En effet de nombreuses contraintes découlent directement du
fait d’utiliser des médiateurs. Il faut que ceux-ci répondent a un cahier des charges bien
précis. De plus des critéres tels que la toxicite, le colt du médiateur ou encore la stabilité du
systeme empéchent 1’utilisation poussée de ce type de capteur, notamment dans le milieu
médicale et I’implantable.

C’est pourquoi une 3¢ génération de biocapteurs a été mise au point : les capteurs a transfert
¢lectronique direct. Dans ce type de capteur, le transfert d’électron se fait directement de
I’enzyme a 1’¢électrode sans intermédiaire. Pour cela, I’enzyme doit étre directement connectée
a I’électrode. Cependant les matériaux d’¢électrodes classiques (carbone vitreux, platine...) ne
permettent pas une connexion idéale de la plupart des enzymes. En effet pour une utilisation
optimale de I’enzyme, il faut que celle-ci conserve sa conformation mais aussi que la distance
entre son site catalytique et 1’électrode ne soit pas trop grande pour conserver le transfert
d’électron. L utilisation de nanomatériaux a alors grandement contribu¢ au développement de
ce type de biocapteur®>3,

En 2009, Deng et al ont par exemple réalisé un biocapteur a transfert d’électron direct pour la
détection du glucose par immobilisation de la GOX sur des nanotubes de carbone (CNT)
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dopés par des atomes d’azote®. L’utilisation de cette nanostructure permet d’obtenir une
bonne biocompatibilité (présence d’azote), une forte conductivité apportée par les CNT et une
bonne activité catalytique grace a 1’augmentation de la surface spécifique permettant ainsi le
greffage d’une grande quantité d’enzyme. De plus 1’étude montre que le dopage a 1’azote
permet d’accélérer le transfert d’électron entre les sites électroactifs de la GOX et I’électrode.
Deng et al ont atteint une limite de détection de 1.10° mol.L* par utilisation de ce capteur en
plus de conserver une bonne sensibilité¢ et une bonne sélectivité en condition d’utilisation
réelle. Ce type d’architecture, utilisant des nanomatériaux carbonés®®, a été trés fortement
utilisé et sera détaillé plus en profond dans le chapitre 1.C.2 de ce manuscrit.

Les nanoparticules, d’or notamment, font également parties des nanomatériaux ayant
fortement participé au développement de cette famille de biocapteur. L’équipe de Yin et al a
ainsi utilisé en 2008 des nanoparticules d’or couplées a des fibres de soie pour immobiliser la
HRP et réaliser ainsi un capteur a transfert électronique direct pour la détection de H202%. La
limite de détection atteinte avec ce systéme est de 5.10° mol.L? pour une linéarité comprise
entre 10.10° mol.L! et 1800.10° mol.L%, ce qui place ce biocapteur comme un systéme
prometteur vis-a-vis des données de la littérature® . Les nanoparticules seront également
décrites plus en détail dans le chapitre 1.C.1.

Enfin, si ce type de systtme a largement été utilise dans la conception de biocapteurs
enzymatiques, comme présenté ci-dessus, il a également été appliqué a la réalisation d’autres
types de capteurs permettant la détection d’une grande variété de cibles telles que des agents
pathogenes (immunocapteurs) ou des polluants.

En 2004, Tonescu et al ont réalisé un biocapteur pour la détection de I’anticorps anti-toxine du
Cholera®t. Lors de cette étude, ils ont utilisé et comparé trois sortes de marqueurs
enzymatiques différents : la peroxydase de raifort (HRP), la polyphenol-oxidase marquée par
une biotine (PPO-B) et la glucose-oxydase marquée par une biotine (GOX-B). Concernant les
médiateurs redox, trois d’entre eux ont également été testéS: 1’hydroquinone, 1’acide
ferrocene di-carboxylique et le ferrocyanure. Le systéeme ayant obtenu les meilleurs résultats
étant celui faisant intervenir la HRP combiné a I’utilisation d’hydroquinone en tant que
médiateur redox avec une limite de détection de 50 ng.mL™? pour un temps de réponse
relativement court variant de 5 a 30 secondes.

En 2012, M. Portaccio et al mettent au point un biocapteur capable de déetecter le Bisphenol-A
(BPA, un polluant)®2. Dans ce travail, la thionine, incorporée dans de la pate de carbone, est
utilisée comme médiateur et la tyrosinase comme enzyme active. Ce capteur montre de tres
bons résultats avec une gamme de linéarité allant de 0.15 a 45 uM et une limite de détection
de 0.15 uM.

Cavalcanti et al. ont proposé en 2012 une approche originale et trés performante pour la
détection d’une molécule d’intérét, a savoir la toxine de la Dengue (DENV)®, Des anticorps
contre cette toxine sont immobilisés a la surface d’une fibre de carbone modifiée par une
couche de Chitosan. Le médiateur utilisé ici est le 2 -azino-bis-(3-ethylbenzthiazoline-6-
sulfonic acid) (ABTS). La mesure est réalisée dans une solution de H202 soumise a
différentes injections de DENV-HRP/DENV. Il y a ainsi compétition entre les deux espéces et
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on peut observer une diminution du courant en fonction de I’augmentation de la concentration
en DENV non marquée par la HRP. Le biocapteur obtenu présente une limite de détection de
0,94 ng.mL™* et une gamme de linéarité entre 1 et 175 ng.mL™* (Figure 13).
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Figure 13: a) Voltammogramme obtenus aprés injection de 100.10® mol.mL* de H20: en présence de
ABTS (A) ; sans ABTS (B) et en présence de ABTS sans toxine (blanc) (C). b) Courbe d’étalonnage
obtenue pour différentes concentrations de DENV. Reproduit de .

(iii) Biocapteurs impédancemétriques

Les biocapteurs impédancemétriques représentent la derniere famille des biocapteurs
électrochimiques. La spectroscopie d’impédance électrochimique (EIS) mesure I’impédance
du matériau et/ou de I’édifice moléculaire étudiés. Pour cela, le systéme est soumis a un signal
sinusoidal de faible intensité a différentes fréquences. L’application d’une tension alternative
permet alors de mesurer 1I’'impédance électrique a partir de la loi d’Ohm. En effet,
I’impédance est alors donnée par le rapport tension/courant en prenant en compte le
déphasage.

Avant de jouer un réle important dans le domaine des biocapteurs, I’'impédance a d’abord été
un outil trés utilisé pour 1’étude de systéme ¢Electrochimique, notamment les systémes
corrosifs®*®, les piles a combustible®®5 ou encore les batteries®®". Cependant, depuis les
années 2000 la EIS s’est révélée étre un outil puissant pour I’étude de surface et donc pour la
réalisation de biocapteur électrochimique. En effet, I’impédance du systéme est impactée
lorsque la molécule cible va se lier au biorécepteur préalablement immobilisé a la surface de
I’électrode. Les espéces biologiques cibles peuvent alors étre détectées en mesurant les
propriétés électriques et/ou diélectriques de 1’électrode. La EIS permet également de
déterminer d’autres paramétres tels que la cinétique des réactions moléculaires étudiées, le
taux de recouvrement et I’efficacité des greffages ou encore la vitesse du transfert
électronique. Enfin, les biocapteurs impédancemétriques sont particulierement attractifs de
par leur faible colt de fabrication, leur facilité de réalisation et le fait que cette technique soit
une methode de transduction sans marquage.
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Il existe deux modes d’utilisation pour ce type de capteur. La premicre technique fait
intervenir des électrodes bloquantes, c’est-a-dire que 1’électrode est placée dans des
conditions telles qu’il ne se produit pas de réaction faradique (pas de transfert d’électrons).
Cependant cette technique est trés peu utilisée par rapport a la seconde. La deuxiéme
technique met en jeu, pour sa part, I'utilisation d’une sonde redox, si le phénomene de
reconnaissance ne fait pas apparaitre ou ne consomme pas d’espéce redox. Elle prend donc en
compte les processus faradiques. Cette sonde va diffuser a travers 1’architecture moléculaire
jusqu’a la surface de 1’¢lectrode. Il est alors possible de mesurer par impédance la résistance
de transfert de charge associée a la réaction d’oxydation ou de réduction ayant lieu a
I’¢lectrode. Or cette résistance est directement impactée par 1’état de surface de 1’électrode.
En effet aprés reconnaissance de I’analyte par un biorécepteur, les phénomenes de transport et
de transfert électroniques sont ralentis et donc la résistance totale du systéme augmente.

La détection non-faradique a notamment été utilisée pour la détection d’ADN’ ou de
protéines’. Cependant cette technique nécessite généralement des matériaux d’électrodes
complexes et présentent une moins bonne sensibilité que la détection mettant en jeu des
sondes redox”. C’est pourquoi la seconde technique a été beaucoup plus étudiée et utilisée’®.

Celle-ci est notamment trés utilisée dans le domaine médical, pour la détection de
I’hybridation de brins d’ADN ou la reconnaissance antigéne/anticorps entre autres’’. En 2010,
Baur et al présente un biocapteur pour la détection d’'un ADN cible par impédance. Ils
utilisent pour cela un film de poly-pyrrole portant une fonction nitrilotriacetique (PP-NTA)
afin de permettre I’immobilisation de I’ADN sonde, dans ce cas-la un ADN portant une
fonction histidine. Les principaux avantages d'une telle configuration résident premiérement
dans le caractere perméable et hydrophile du film de polymere organique, mais aussi dans la
proximité au niveau moléculaire entre les deux brins d’ADN et la surface du polymére. Ceci
permet alors a la sonde redox, I’hydroquinone, de diffuser a travers le systéme moléculaire
jusqu’a I’électrode et d’obtenir une trés bonne limite de détection de I’ordre de 10° mol.L™*
et une bonne linéarité dans la gamme étudiée (Figure 14).
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Figure 14: A) Diagramme de Nyquist obtenus par impédance a différentes concentrations d’ADN cible ;
B) Courbes d’étalonnage du biocapteur & ADN. Reproduit de 8.

T




Chapitre I : Etude bibliographique

On rencontre de nombreux autres exemples de sondes redox utilisées en impédance dans la
littérature. On peut citer notamment [Fe(CN)s]>"* , [Ru(NH3)s]** , [Co(bpy)s]**/?*, le bleu de
méthyléne’® ou encore les quinones®: 8%, Ces sondes peuvent étre directement utilisées en
solution ou étre immobilisées dans une matrice de polymere.

Gondran et al ont ainsi créé un biocapteur pour lequel la sonde redox utilisée est directement
incorporée dans un film de poly-pyrrole®®. Le monomeére utilisé pour réaliser
I’¢électropolymérisation de ce film est ainsi constitué¢ d’un groupement pyrrole couplé a un
groupement viologéne et une fonction biotine (Figure 15). Le viologene joue ici le réle de
sonde redox et est donc utiliseé pour assurer la transduction impédimétrique de la
reconnaissance entre le biorécepteur et 1’analyte. La biotine permet quant a elle
I’immobilisation de la protéine ciblée.
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Figure 15: Structure du monomeére utilisé dans la réalisation du biocapteur. Reproduit de %.

L’utilisation de nanomatériaux dans de tels systétmes a également été étudiée. La grande
surface spécifique offerte par le caractere nanométrique de ces matériaux permet
théoriquement 1’immobilisation d’une plus grande quantit¢ de biorécepteur et donc une
meilleure sensibilité du capteur. Dans des travaux de 2010, Huang et al présentent un
biocapteur dont I’électrode est préalablement modifiée par un film nanobiocomposite
constitué d’un assemblage entre un film de O-carboxymethylchitosan et des nanoparticules de
Fes04. La présence de chitosan fourni un microenvironnement approprié pour
I’immobilisation d’anticorps, alors que les nanoparticules de fer assurent la mise a disposition
d’une grande surface spécifique. Ce systéme a été utilisé pour la détection de Campylobacter
jejuni, impliquée dans le développement de Gastroentérite. La gamme de linéarité obtenue est
comprise entre 1.10° et 1.10’ CFU/mL, ce qui permet a ce capteur d’avoir une limite de
détection suffisamment faible pour en faire un outil de diagnostic médical (Figure 16).
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Figure 16: A) Diagramme de Nyquist obtenus pour des concentrations croissantes de Campylobacter
jejuni ; B) Courbe d’étalonnage du biocapteur ; reproduit de ¥.

Meini et al. ont pour leur part réalisés un biocapteur pour la détection de la thrombine par
utilisation de deux différents aptaméres®. Ces composés, obtenus par synthése supportée sur
phase solide, sont utilisés afin de permettre 1’immobilisation ciblée de la thrombine a la
surface de I’électrode par formation d’un complexe. Ils obtiennent ainsi un systéme trés
sensible permettant une détection jusqu’a une concentration de 3,1 ng.mL™ et une gamme de
linéarité comprise en 3 et 50 ng.mL"* pour le meilleur des deux aptaméres.

Enfin, certains groupes ont tenté d’incorporer des nanomatériaux carbonés, comme les CNT
ou encore le graphene, dans des dispositifs de détection impédancemétriques. C’est le cas du
groupe de Abdolahad et al qui en 2012 met au point un biocapteur en utilisant des CNT
verticalement alignés comme pieége pour I’immobilisation puis la détection de cellules
cancéreuses®. lls ont pu montrer que cette architecture assure une réponse plus rapide et plus
sensible que divers travaux décrits dans la littérature en atteignant une limite de détection de
4000 cellules/cm? et une sensibilité de 1,7.10° Q/cm?.

Cependant 1’utilisation des CNT en impédance n’est pas encore trés répandue car ’état de
surface est trés important lors de la réalisation de cette mesure. Il faut donc s’assurer d’avoir
une méthode de réalisation de film de CNT bien contrlée et reproductible. Cette
problématique sera discutée plus en détail au sein de la partie 11.A de ce manuscrit.
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Conclusion

Dans ce chapitre I.A, nous avons présenté le principe de fonctionnement d’un biocapteur,
basé sur la reconnaissance entre un analyte et son biorécepteur, puis sur la transduction de
cette reconnaissance en un signal quantifiable. Nous avons montré que différentes techniques
sont utilisées pour cela, qu’elles soient optiques, gravimétriques ou encore électrochimiques,
donnant ainsi naissance a diverses familles de biocapteurs.

A travers les exemples cités dans cette présentation générale des biocapteurs, nous avons pu
voir que I’immobilisation des biorécepteurs a la surface de transducteurs peut se faire de
multiples manieres et influe directement sur les performances du systéme. C’est pourquoi la
prochaine partie de ce manuscrit traitera plus en détail des différentes méthodes les plus
couramment utilisées pour réaliser de telles fonctionnalisations de surface.

Y
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I B. Les méthodes d’immobilisation

L’immobilisation du biorécepteur a la surface du transducteur joue un role clé lors de
1’élaboration d’un biocapteur puisqu’elle impacte directement les performances de ce dernier,
a savoir son temps de réponse, sa spécificité, sa sélectivité ou encore sa durée de vie. De plus,
lors de I’'immobilisation de matériel biologique, il faut que celui-Ci conserve ses propriétés de
reconnaissance, dans le cas de protéines ou d’anticorps notamment, mais aussi son activité
catalytique dans le cas des enzymes. Enfin, il faut s’assurer que la méthode d’immobilisation
choisie permet la réalisation de dép6t reproductible et homogéne.

L’immobilisation des biorécepteurs représente aussi un intérét financier. Elle permet,
notamment dans le cas des capteurs enzymatiques, de conserver le matériel biologique entre
différentes mesures et donc d’assurer la réutilisation du biocapteur, ce qui diminue
drastiqguement le colt de production.

C’est pourquoi de nombreuses méthodes d’immobilisation ont été développées au cours des
différentes études menées sur la réalisation de biocapteurs et seront présentées pour les plus
courantes d’entre elles dans ce chapitre®.

jL L’adsorption

La premiére méthode présentée ici est aussi la plus simple en mettre en ceuvre. En effet
1I’adsorption moléculaire est une caracteristique intrinséque a certains composes, minéraux ou
organiques, leur permettant de se fixer a une surface ou un édifice tridimensionnel.
L’adsorption repose sur les interactions faibles de types Van der Waals, liaisons hydrogénes
ou encore des interactions ioniques. De par sa nature, cette méthode d’immobilisation souffre
principalement d’un manque de sélectivité mais aussi d’un manque de stabilité¢ dans le temps
dd au phénoméne de désorption. Pour répondre a ce probléeme et assurer une certaine
sélectivité vis-a-vis de la molécule adsorbée, il est possible d’utiliser des matériaux dits
« actifs » tels que des résines échangeuses d’ions, des argiles, des céramiques, des zéolites etc.

Plusieurs équipes ont ainsi travaillé sur cette méthode d’immobilisation puisqu’elle reste
simple d’utilisation et qu’il est possible de limiter le manque de selectivité® %,

Decher et al ont par exemple été un des premiers groupes a travailler sur la modification
d’électrode par utilisation de surfaces chargées®. Pour cela, ils proposent la formation d’une
structure par adsorption successive de couche anionique et cationique a la surface de
I’électrode.

L’équipe de Mousty a notamment développé de nombreux systémes en utilisant des
électrodes modifiées par des argiles®’. Ce type de modification permet d’immobiliser des
especes de différentes maniéres en exploitant les propriétés de I’argile utilisée. Les especes
peuvent ainsi étre accumulées dans la couche dargile a différents endroits (Figure 17).
Cependant, seulement une petite fraction de ces espéces présente une activité redox. En effet,
un probléme fréquemment rencontré lors de l'utilisation d'un solide non conducteur comme
matrice d’immobilisation est le faible transport de charge qui en résulte.
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Figure 17: Représentation schématique des différents sites d’adsorptions possibles par utilisation d’une
électrode modifiée par de Pargile. Reproduit de ¥'.

Une variante de I’immobilisation par adsorption consiste a réaliser une monocouche auto-
assemblée (SAM) a la surface du transducteur pour favoriser I’adsorption de la molécule
cible. Les SAMs sont formées par adsorption spontanée de molécules, de type surfactant, a
partir d’une solution ou d’une phase gazeuse sur un substrat pour lequel elles présentent une
affinité particuliere. Ces molécules sont constituées d’une fonction d’accroche, d’un bras
espaceur et d’un groupe fonctionnel terminal (Figure 18). La fonction d’accroche présente une
affinité pour la surface du transducteur et initic 1’auto-assemblage. Les interactions faibles
entre les différents bras espaceurs permettent ensuite la formation de 1’assemblage et la
stabilisation de la structure. Enfin la fonction terminale assure la sélectivité vis-a-vis de la
molécule d’intérét ciblée. C’est elle qui détermine I’immobilisation covalente ou affine de la
cible. Les avantages de cette méthode sont multiples. Tout d’abord il est facile de moduler la
fonction terminale pour 1’adapter a la molécule que ’on souhaite immobiliser. De plus, elle
permet de limiter grandement les phénomeénes de désorption et donc d’augmenter la durée de
vie du systeme®8-1%,

*
N
Ylécules en solution
%

R R . Groupe fonctionnel
terminal

Auto- <—— Bras espaceur
assemblag

<—— Fonction d’accroche

Transducteur ﬂ

Figure 18: Principe de réalisation d'une monocouche auto-assemblée.
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I2. La réticulation

La réticulation se fait par utilisation d’agents réticulant, tel que le glutaraldéhyde ou le
bisacrylamide!®:1%2, I’intérét de ce type de composés est la présence de multiples fonctions
chimiques en leur sein, leur permettant de ponter deux protéines entre elles par réaction avec
les fonctions NH: présentent a la surface des biomolécules. 1l est ainsi possible de lier entre
elles différentes protéines par formation d’un réseau de chaines de polymeres. On obtient
alors une structure tridimensionnelle, de masse moléculaire plus élevée et présentant des
propriétés physico-chimiques différentes de celles des composés pris a part, par exemple
l'insolubilité dans les solvants!03104,

Deux méthodes de réticulation peuvent étre utilisées. La premiere est la méthode classique,
utilisant simplement un agent réticulant et la protéine a immobilisé. La seconde est appelée
co-réticulation et fait intervenir une seconde protéine, ne présentant pas d’activité catalytique,
permettant de stabiliser la structure tridimensionnelle.

La réticulation est avantageuse de par sa simplicité de mis en ceuvre. Malgré tout, elle
présente différents inconvénients. La création du réseau tridimensionnelle entraine notamment
une modification des propriétés physiques des molécules et peut ainsi diminuer les propriétés
mécaniques de la structure. De plus, la modification de la structure de la protéine engendre
généralement une diminution de ’activité catalytique due a la modification du site actif de
I’enzyme.

K L’encapsulation

Cette technique consiste a piéger la biomolécule ciblée au sein d’une structure
tridimensionnelle. Il ne faut pas confondre cette technique avec la réticulation décrite
précédemment. Si les procédés comportent des points communs, la différence majeure vient
du fait que dans le cas de I’encapsulation, la protéine n’est pas liée a sa matrice par des
liaisons chimiques, elle est simplement piégée mécaniquement a I’intérieur de celle-ci. Il faut
ainsi s’assurer que la taille des mailles de la matrice est suffisante pour permettre la diffusion
du substrat tout en assurant la rétention de la biomolécule. Les matériaux utilisés en tant que
matrice peuvent étre de différentes natures: polymeres, matériaux composites, gels
inorganiques ou organiques. .. 105108

La structure de la protéine n’est pas fortement modifiée par cette technique et donc elle
conserve son activité catalytique. Il faut cependant prendre en compte le microenvironnement
local autour de la biomolécule. Ainsi le pH, la force ionique ou la vitesse de diffusion des
especes a travers le réseau, ont une influence sur 1’activité enzymatique de la biomolécule
piégeée.

Ce genre de technique est notamment utilisé dans le domaine medical et plus particuliérement
pour faciliter 1’administration de médicament en améliorant la solubilitt ou la
biocompatibilité de certaines molécules. Wang et al. utilisent ainsi des capsules de polyméres
afin d’encapsuler des composés insolubles tels que la thiocoraline ou le paclitaxel®. Cette
méthode conduit a 1’obtention de nanocapsules pouvant accueillir de fortes concentrations de
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la molécule ciblée et n’altérant pas 1'activité du médicament retenu. Le principe de réalisation
de ces capsules est illustré au sein de la Figure 19.

Figure 19 : lllustration schématique de I'encapsulation de molécules insolubles a I’aide d’une couche de
polymére et d’une matrice de silices méso poreuses. (I) Introduction de la molécule active au sein de la
matrice; (I1) Recouvrement de la matrice a I’aide d’une couche de polymeére; (I11) Extraction de la
matrice de silicas afin d’obtenir une nanocapsule uniquement composée de polymeéres et de principes

actifs. Reproduit de 19°.

I4. Les assemblages moléculaires

L’assemblage moléculaire repose sur I’utilisation des différentes affinités existant entre
molécules pour assurer I’immobilisation de la biomolécule d’intérét. Ces affinités peuvent
étre de natures variées avec par exemple la complexation métallique, la reconnaissance
anticorps-antigéne ou encore la reconnaissance entre une enzyme et son substrat. Cette
technique est trés versatile puisqu’elle permet également I’immobilisation de molécules sans
affinité. En effet, si la molécule d’intérét choisie ne présente aucune interaction particulicre
vis-a-vis d’une autre molécule, il est possible de fonctionnaliser celle-Ci pour créer une
affinité ciblée. On trouve ainsi commercialement des protéines marquées par des fonctions
histidine ou biotine permettant la réalisation d’assemblage moléculaire.

Un exemple courant d’architectures utilisant ce type d’assemblage moléculaire est le couplage
avidine-biotine. Celui-ci a été particulierement étudié et utilisé car la biotine présente une
affinité trés forte envers la streptavidine (Kabiotine/(streptiavidine ~ 1.10° ), ce qui rend le complexe
résultant de 1’association de ces deux molécules trés stable et résistant a différents solvants.
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Cette interaction est d’ailleurs une des plus fortes interactions non-covalentes présentes dans
la nature!®!!, De plus, la streptavidine est multivalente et permet ’adhésion de quatre
fonctions biotines (Figure 20). En sachant que la biotine est couramment utilisée comme
marqueur de biomolécules d’intérét, il est alors possible d’adapter le systéme a tous types
d’¢études. Ces différentes caractéristiques ont été a I’origine du succes de cette technique,
utilisée dans de nombreux travaux*'?11°,

-/ =

PRE S Elete

Groupement porteur

d’une fonction biotine Avidine

Complexe Avidine-Biotine

Figure 20: Représentation schématique de la formation du complexe avidine-biotine.

Une autre approche, utilisée au cours de ces travaux de thése, peut également étre citée. Elle
met en jeu la formation d’un complexe de cuivre, coordonné a la fois par la fonction acide
nitrilo-triacétique (NTA) et la fonction biotine. Le cation métallique Cu*? va former un
complexe octaédrique en se liant aux quatre donneurs d’électrons de la fonction NTA et
permet donc la complexation de deux fonctions biotines pour compléter sa coordination
(Figure 21). Afin de pouvoir réaliser ce type d’assemblage, la fonction NTA est souvent
couplé a un monomere de type pyrrole ou pyréne. Ceci va permettre la formation d’un
polymere, notamment par électropolymeérisation sur une électrode, porteur de la fonction NTA
a la surface du transducteur pour ensuite procéder a I’assemblage’®116-118,

}
| |

Poly-pyrrole NTA Biotine

Figure 21: représentation schématique de la formation du complexe de cuivre avec la fonction NTA et
deux fonctions biotines.
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Enfin, un dernier exemple d’architecture moléculaire d’intérét est celui de I’association entre
I’adamantane et la B-cyclodextrine. Cet assemblage posséde une constante d’association de
10° et appartient a la famille dite des complexes d’inclusion. Dans ce type de complexe, un
des composants, 1’hote (la B-cyclodextrine dans ce cas), forme une cavité au sein de laquelle
la seconde partie du complexe, 1’invité (I’adamantane), va venir se loger. Cet assemblage peut
ainsi étre utilisée pour immobiliser différentes molécules marquées par une cyclodextrine sur
des surfaces préalablement modifiées par des groupements adamantanes tel que présenté au
sein de la Figure 22119120,
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Adamantane B-cyclodextrin Inclusion Complex
Scheme 1B. Scheme 1C.

Figure 22: (A) Structure de la B-cyclodextrine, (B) Représentation schématique de la formation d’un
complexe d’inclusion entre la B-cyclodextrine et I’adamantane et (C) Représentation schématique de

I’immobilisation de nanoparticules marquées par une B-cyclodextrine sur une surface modifiée par des

groupements adamantanes. Reproduit de 115,

B Le greffage chimique

La derniére méthode d’immobilisation présentée ici met en jeu des liaisons covalentes
réalisées par greffage chimique. Pour mettre en place ce type de méthode d’ancrage, il faut
préalablement modifier la surface du transducteur par des groupements fonctionnels capable,
aprés activation, d’initier une réaction chimique avec la biomolécule a immobiliser donnant
lieu a la création d’une liaison covalente. Les fonctions amines, hydroxyles, carboxyliques ou
encore esters sont ainsi souvent mises a contribution dans ce type de procédé. Différents
exemples de greffages chimiques sont illustrés au sein de la Figure 23.

L’avantage de cette méthode réside dans la stabilité de la liaison créé entre la biomolécule et
le support chimique. En effet la liaison covalente assure une immobilisation quasi-permanente
et donc améliore grandement la durée de vie du biocapteur. Cependant, les réactifs nécessaires
a ’activation des groupes fonctionnels et les conditions de réactions nécessaires au greffage
risquent de dénaturer la biomolécule et donc de provoquer une perte d’activité pour les
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réactions les plus agressives. La réaction d’amidation classique utilisée pour immobiliser du
mateériel biologique a la surface de différentes surfaces reste cependant une méthode douce.
Certaines réactions peuvent également orienter 1’enzyme greffée a la surface du transducteur
et empécher 1’accés a son site actif, diminuant de ce fait son activité catalytique.

B Greffage par le groupement NHS (N-hydroxysuccinimide)?

0

\ o o\
COOH + HO—N;j oo O—N}-_]
; O}"

0

" Greffage par couplage avec un carbodiimide®??
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S5H ——= 5—5—Mol
HS—Mol

B Greffage par un groupe diazonium?2412
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Figure 23: Représentation schématique de différentes voies de greffage chimique
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Conclusion

A travers cette section, nous avons décrit les principales méthodes d’immobilisation des
biomolécules d’intérét a la surface de transducteurs ainsi que les avantages et inconvénients
liés a chacune de ces techniques. En effet, si ils existent des techniques dites douces, telle que
I’adsportion, celles-ci n’assurent pas une bonne sélectivité et une bonne immobilisation dans
le temps. A I’inverse, le greffage chimique, par formation d’une liaison covalente, assure une
bonne adhésion du biorécepteur mais peut dénaturer ce dernier. Nous avons également pu voir
que la technique d’immobilisation utilisée dépend fortement de I’état de surface du
transducteur et de sa nature chimique. Il faut donc prendre en compte ces différents aspects
afin d’utiliser la technique en adéquation avec le but visé.
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IC. Les nanomatériaux dans les biocapteurs

Comme il I’a été mentionné précédemment, les nanomatériaux jouent un role de plus en plus
important dans le développement des biocapteurs. En effet, en passant d’un matériau
macroscopique a un matériau a 1’échelle nanométrique, de nouvelles propriétés entrent en jeu
et peuvent étre mises a contribution pour la réalisation de biocapteurs. Par exemple, les
longueurs de diffusion deviennent trés courtes et, par conséquent, le transport de masse est
amélioré. Le rapport surface/volume est également bien plus grand pour les objets a 1’échelle
nanométrique et permet donc d’obtenir des surfaces spécifiques plus importantes. De telles
surfaces donnent ainsi la possibilité d’accroitre la quantité de matériel biologique pouvant étre
immobilisée. On peut donc s'attendre & une augmentation ou au moins une variation de la
performance du biocapteur en utilisant des structures nanométriques.

Trois approches peuvent étre explorées quant a ’incorporation de nano-objets dans la
réalisation de biocapteur. La premiere repose sur la modification de la surface du transducteur
par des objets nanométriques. Un exemple de ce type de modification est la fonctionnalisation
de la surface d’¢lectrode par des nanotubes ou des nanoparticules afin de lui conférer de
nouvelles propriétés (augmentation de la surface, affinité pour une certaine classe de
molécules etc.). La seconde est la miniaturisation du transducteur en lui-méme, avec
notamment 1’utilisation de nano-électrodes ou d’autres circuits miniaturisés. Enfin la
troisiéme approche consiste a modifier les biomolécules mises en jeu dans le systeme étudié a
I’aide de matériaux nanométriques ou encore de proceder au couplage entre une biomolécule
et un nano-objet pour obtenir un matériau composite.

Dans cette étude, nous nous sommes particulierement intéressés a la premiére approche, ¢’est-
a-dire a la modification de la surface du transducteur. Pour cela, différentes familles de
nanomatériaux peuvent étre utilisées. Nous discuterons ici de trois d’entre elles, a savoir les
nanoparticules, les nanomatériaux carbonés et enfin les nanomatériaux semi-conducteurs.

I 1. Les Nanoparticules et Quantum Dot

‘a) Les nanoparticules

Les nanoparticules ont fait I’objet de nombreux travaux de recherches depuis une vingtaine
d’années et sont encore trés étudiées de nos jours. Au sein de cette catégorie de
nanomatériaux, on retrouve les nanoparticules d’or mais aussi différentes particules
magnétiques comme les nanoparticules de nickel ou de fer'?®'?’, |es nanoparticules
présentent un intérét certain pour la réalisation de biocapteur du fait de leur propriétés
uniques, que celles-ci soient optiques, électriques ou méme catalytiques.

Comme décrit plus tdt dans ce manuscrit, Wang et al ont utilisé ce type de matériau, et plus
précisément des nanoparticules d’or, dans leur systéme pour la détection de Escherichia coli
26 Tls ont ainsi démontré que les nanoparticules permettent I’amplification du signal obtenu a
I’aide d’une microbalance a quartz. D’autres groupes ont réalisé des travaux pour
I’amplification des signaux électrochimiques, obtenus par EIS ou voltampérométrie cyclique
notamment, toujours par utilisation de nanoparticules d’or!?:12°,
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Zhu et al utilisent pour leur part des nanoparticules de platine pour la détection d’ADN¥®, Ces
nanoparticules sont déposées a la surface de nanotubes de carbone pour permettre
I’immobilisation du brin d’ADN sonde. Le fait de mélanger CNT et nanoparticules de platine
permet de profiter de chacune des propriétés de ces deux matériaux. Les CNT accélerent le
transfert électronique et les nanoparticules de platine possedent une forte activité catalytique.
Ils obtiennent a 1’aide de ce biocapteur une gamme de linéarité intéressante comprise entre
1,0.10 ¥ mol.L et 1,0.10" mol.L™.

‘ b)  Les Quantum Dot

Le second type de particules présentées ici correspond a la famille des « boites quantiques »
ou « Quantum Dot » (QD) en anglais. Les QD sont constitués par un assemblage d’atomes a
I’échelle nanométrique formant une structure, généralement sphérique, nanocristalline de
semi-conducteurs. La taille de ces structures varie de 1 & 12 nm. A cette échelle-1a, un
phénomene de confinement quantique apparait et donne ainsi a la structure des propriétés
différentes de celles d’un matériau massif, on parle alors de puits quantiques®31:132,

Ce phénoméne donne notamment a ces particules des propriétés optiques particuliéres leur
permettant ainsi d’émettre en fluorescence de fagon intense et durable, avec des largeurs de
bande d'émission tres étroites (15-40 nm). On peut ainsi noter que les QD possédent un
rendement quantique de fluorescence et une stabilité chimique supérieure a ceux des
fluorophores organiques conventionnels. Cette stabilité vient du fait qu’il est possible de
fonctionnaliser la surface des QD pour leur conférer les propriétés souhaitées (passivation,
greffage d’un groupe fonctionnel etc.). On parle alors de particule ceeur-coquille (core-shell
en anglais). La plupart d’entre elles sont constituées de chalcogénures de cadmium (CdS) ou
de chalcogénures de zinc (ZnS)**3. L’autre propriété rendant les QD si intéressantes vient du
fait que la longueur d'onde émise varie en fonction de la taille du QD. Les particules plus
petites ont tendance a émettre un rayonnement d'énergie plus élevée (longueur d'onde plus
courte, voir Figure 24). Enfin, les QD possédent également des propriétés d'absorption
uniques, ce qui les rend trés appropriés pour la construction de biocapteurs optiques**+1%,

En 2005, Goldman et al mettent au point un biocapteur optique utilisant des QD pour la
détection de produits explosifs (TNT)'®. La boite quantique utilisée est un assemblage
ceeur/coquille de CdSe-ZnS et est couplée a un fragment d’anticorps pour assurer la
reconnaissance spécifique a la TNT. Ce dispositif leurs a permis d’obtenir un capteur sensible
avec une limite de détection de 0,5 pg.mL* et une linéarité comprise entre 0,5 ug.mL? et 10
pg.mL2.
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Figure 24: Illustration schématique de la relation entre la taille des QD et la longueur d’onde émise.
Reproduit & partir de %,

l 2. Les nanomatériaux carbonés

Les composés carbonés peuvent étre trouvés sous différentes formes et structures, chacune
présentant des caractéristiques et donc des utilisations différentes. Ils sont classés selon leur
nombre de dimension ne faisant pas partie de 1’échelle nanométrique. On retrouve par
exemple les nanotubes (1 D), les feuillets de graphene (2D) ou encore les nanodiamants (0D).
Les nanomatériaux carbonés ont joué un role central dans le développement des
nanotechnologies et continuent a 1’heure actuelle d’étre trés largement utilisés. Ceci
s’explique par les propriétés uniques qu’ils peuvent apporter comme une excellente
conductivité électrique, une forte résistance mécanique, une bonne conductivité thermique etc.

Comme évoqué précédemment, les structures tridimensionnelles a base de nanomatériaux
carbonés se présentent comme une matrice de choix pour I’immobilisation de matériel
biologique et donc pour leur incorporation dans la réalisation de biocapteurs. De plus, de
nombreuses techniques permettent la fonctionnalisation de ce type de structure, donnant ainsi
accés a une large variété de potentielles applications.

Les matériaux carbonés ont joué un réle clé dans les travaux exposés au sein de ce manuscrit.
C’est pourquoi dans cette partie nous décrierons plus en détail les principaux types de
nanomatériaux existants et les différentes facons de les fonctionnaliser.
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’a) Les nanodiamants

Les nanodiamants ont été synthétisés pour la premiére fois en 1962 par utilisation d’explosifs.
En effet, la détonation engendrée par les explosifs permet d’atteindre les niveaux de pression
et de température nécessaires a la formation de diamants. De plus, cette technique utilise
directement les carbones présents au sein de 1’explosif utilis¢é pour la production du
diamant®37:138,

Le motif unitaire donnant lieu a la formation des diamants est 1’adamantane, avec saturation
des liaisons pendantes par de I’hydrogene. Les nanodiamants obtenus a 1’aide de cette
technique ont une taille comprise entre 2 et 10 nm, avec une distribution de taille plus
importante a 5 nm. Ce type de compose présente un fort ratio surface/volume et peuvent étre
d’excellents conducteurs (dépendant du rapport Csp®/Csp?), ce qui en fait un matériau de choix
pour la réalisation de biocapteurs électrochimicues**14°,

Enfin, comme représenté sur la Figure 25, ce type de matériau comporte en plus de leur cceur
diamanté, une couche de carbone amorphe qu’il est possible de fonctionnaliser pour donner
au matériau les propriétés voulues.

2-10 nm

Groupes fonctionnels .
P Coeur diamanté ;

de surface Motif d’adamantane

Couche de carbone
amorphe sp?/sp?

Figure 25: représentation schématique de la structure d'un nanodiamant.

En 2004, Huang et al ont montré qu’il est possible de fonctionnaliser des nanodiamants afin
d’immobiliser des anticorps a leur surface!®l. Ils ont ainsi réussi, aprés avoir réalisé un
traitement par plasma sur les nanodiamants, a immobiliser des anticorps anti-Salmonella et
anti-Staphylococcus aureus. L’efficacité de leur systéme a été validée en confrontant les
nanodiamants fonctionnalisés a un test ELISA.

Villalba et al ont développé un biocapteur pour la détection du glucose!*? par immobilisation
de la GOX & la surface de nanodiamants. La limite de détection de ce systéme est de 1.107°
mol.L™? pour une gamme linéaire allant de 1.10° mol.L! a 8.10° mol.L. De plus ce
biocapteur présente un temps de réponse relativement court de I’ordre de 2 min, ce qui en fait
un systeme prometteur pour la détection du glucose mais aussi pour la détection d’autres
molécules par immobilisation de différentes enzymes a la surface des nanodiamants.

En plus d’étre des constituants prometteurs de biocapteurs, les nanodiamants ont également
été utilisés dans le milieu médical, notamment pour la vectorisation de médicaments'*® ou
pour I’imagerie'*.
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‘ b)  Le fulleréne

Le fullerene, découvert en 1985 par Kroto et al, est une des formes allotropiques du
carbone'®. Il est généralement constitué de 60 carbones, d’ou sa dénomination « Ceo»,
formant une sphere creuse hautement symetrique (Figure 26).

Figure 26: Représentation schématique d'un fullerene a 60 carbones.

Il présente, tout comme les nanodiamants, des propriétés optiques, électriques et mécaniques
intéressantes pour le développement de nouveau matériau. On peut notamment citer son fort
coefficient d’extinction molaire a 329 nm (¢ ~ 50,000 mol.L.cm™) et son intérét en
électrochimie due a son caractére accepteur d’électrons’*®14’. A I’instar des autres matériaux
carbonés, il est également possible de fonctionnaliser les fullerénes. Cependant, la chimie de
ce compos¢ est assez complexe de par le fait qu’il a tendance a former des agrégats en
solution, de plus il est tres peu soluble en solution aqueuse et doit donc étre utilisé le plus
souvent en milieu organique. La Figure 27 ci-dessous présente les différentes voies de
fonctionnalisation du fullerene qu’il est possible de mettre en ceuvre.

Exohédrale

Dopage avec
Heéteroatomes

Dopage alkali

Endohédrale

&

7

Ouverture de cage

Figure 27: Représentation schématique des différentes voies de fonctionnalisation du fullerene.
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Malgré ce défaut majeur qui limite son utilisation dans le domaine du vivant et du biomédical,
plusieurs équipes ont tout de méme travaillé sur I’incorporation du fulleréne dans le
développement de biocapteurs®,

Dans les années 2000, Gavalas et al ont utilisé des fullerénes comme médiateurs pour la
construction d’un biocapteur ampérométrique pour la détection du glucose®. L’intérét
d’utiliser ce type de matériau réside dans le fait de mettre a contribution les propriétés
électrochimiques du fullerene, plus particulierement ces multiples états redox. Ils ont pour
cela immobilisé par adsorption des fullerenes sur une électrode de carbone poreux. La
seconde étape de construction du capteur consiste a immobiliser la glucose oxydase a la
surface du matériau d’¢lectrode. Cet assemblage a permis de montrer qu’il est possible
d’utiliser les fullerénes comme médiateurs redox, permettant ainsi d’abaisser le potentiel de
travail et d’obtenir un systéme ayant un temps de réponse rapide. La limite de détection
obtenue est de 13.10° mol.L™, ce qui reste moins bon que d’autres capteurs existants, mais
qui offre tout de méme des perspectives pour le développement d’autres capteurs basés sur ce
systeme. Le groupe d’Afreen et al. ont notamment réalis¢ de nombreux travaux portant sur
I’utilisation de fullerénes comme médiateurs dans des biocapteurs ampérométriques et sur
I’optimisation de tels systémes®®.

‘c) Les nanotubes de carbone

(i) Structures et propriétés

Les nanotubes de carbone (CNT) ont été découverts en 1991 par Sumio lijima alors qu’il
travaillait sur la synthése de fulleréne®®!. Ils peuvent étre décrits comme étant constitué d’une
feuille de graphene enroulée sur elle-méme et fermée ou non a ses extrémités. lls présentent
ainsi un arrangement hexagonal similaire a celui du graphite qui fut une des premieres
structures connues du carbone. Comme pour le graphite, les atomes de carbone présents dans
les nanotubes sont hybridés sous la forme sp? majoritairement (Le rapport Csp?/Csp° renseigne
sur la pureté des nanotubes). Les CNT ont un diamétre d’environ 1 a 2 nm pour une longueur
pouvant varier de quelques nanométres jusqu’a plusieurs micrométres®®2,

Les nanotubes existent sous deux formes distinctes : les nanotubes de carbone monofeuillets
(SWCNT) et les nanotubes de carbone multifeuillets (MWCNT). Les SWCNT, comme leur
nom I’indique, sont formés d’une seule feuille de graphéne enroulée sur elle-méme. A
I’inverse, les MWCNT sont eux formés par I’emboitement de plusieurs couches de cylindres
graphitiques (Figure 28). lls peuvent alors atteindre un diametre variant de 2 a 50 nm selon le
nombre de cylindres. L’espacement interfeuillets a été déterminé comme étant de 1’ordre de
0,34 nm (distance entre deux feuilles de graphéne).
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Figure 28: A) Images TEM et représentation schématique de la structure des SWCNT ; B) Image TEM et
représentation schématique de la structure des MWCNT.

La méthode classique de productions des nanotubes de carbone se fait par dép6t chimique en
phase vapeur (CVD)*3% En présence d’un gaz vecteur (NHs, H2) et d’un gaz carboné (CHs,
Cz2H4), les CNT vont croitre sur un substrat préalablement modifié par un catalyseur
métallique. Le diameétre des nanotubes est ainsi contrélé par la taille du dépdt de métal et sa
longueur par la quantité de gaz carboné fournie. Le catalyseur le plus couramment utilisé pour
initier la croissance de nanotubes de carbone est ’or. Cette technique a été fortement
ameliorée depuis ses premiéres utilisations, notamment en utilisant des plasmas, et permet
aujourd’hui la production de CNT possédant une longueur et une épaisseur contrdlées en plus
d’étre de trés haute pureté. D’autres techniques permettent €galement une production
industrielle des CNT, on trouve par exemple I’ablation laser de feuillets de graphite ou encore
I’utilisation d’arc électrique, toujours sur du graphite.

Si les CNT ont connu un tel engouement, c’est que ce matériau présente des propriétés
exceptionnelles dans plusieurs domaines. Au niveau tenue mécanique, les nanotubes
possédent un module de Young trés élevé (valeur théorique de 1 TPa), ce qui en fait un
matériau plus résistant que 1’acier tout en étant treés léger. lls sont de bons conducteurs
thermiques (jusqu’a 6000 W.m™.K?® contre 3000 W.m1.K? pour du diamant)*®>!* et
électriques avec une conductivité d’environ 1.10° S.m™? 1719 Enfin, les SWCNT sont
intéressants de par le fait qu’ils puissent étre considérés comme un matériau conducteur ou
semi-conducteur selon 1’angle d’enroulement de la feuille de graphéne. Il est ainsi possible
d’ajuster la composition des CNT afin d’obtenir le matériau qui correspond a 1’utilisation que
I’on souhaite en faire. Ce procédé reste cependant trés complexe a mettre en ceuvre.
Concernant leur application, les nanotubes sont trés utilisés dans le renforcement de mateériau,
notamment en les intégrant dans la conception de fibres ou encore pour donner des propriétés
thermiques et électriques particuliéres & un matériau composite®9-162,

Il est également possible d’incorporer directement les CNT dans un matériau d’électrode.
Habituellement, il est difficile de modifier des électrodes directement par des CNT de maniére
reproductible. En effet, les CNT sont tres peu solubles dans la plupart des solvants utilisés
traditionnellement. De ce fait, la technique la plus courante pour déposer des CNT a la surface
d’une électrode se fait par dépbt puis séchage d’une goutte de solvant (le plus souvent la N-
Meéthyl-2-pyrrolidone ; NMP) contenant des nanotubes. Cependant, ce mode de dépot
implique un séchage non uniforme de la goutte de solvant, induisant donc un dépdt non
homogene de CNT. De plus, il est difficile de contrdler 1’épaisseur et 1’état de surface du film
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de nanotubes créé par utilisation de cette technique. C’est pourquoi plusieurs équipes ont
directement incorporé les CNT dans le matériau d’électrode. On trouve ainsi des exemples de
CNT incorporés dans des matériaux composites avec notamment du Polytétrafluoroéthyléne
(PTFE)®3 ou des huiles minérales®®. Une autre technique consiste a faire croitre directement
les CNT a la surface de I’électrode!®®. Dans ces travaux, une approche originale pour la
formation, et le dépbt a la surface d’¢électrode, de films de CNT reproductibles permettant
également un contréle de leur épaisseur sera présentée dans le chapitre I1.A.

(i) Fonctionnalisation des nanotubes

La fonctionnalisation joue un rdle important dans 1’utilisation des CNT. En effet, elle permet
de remédier a la faible solubilité des nanotubes en les rendant plus hydrophiles ou en les
stabilisant grace a la présence de diverses fonctions, choisies selon le solvant utilisé, a leur
surface. La fonctionnalisation permet également de doter les nanotubes de propriétés ou
d’affinités qu’ils ne possédaient pas a I’origine. C’est notamment le cas des modifications a
I’aide de protéines ou d’enzymes, qui viennent offrir aux CNT une sélectivité vis-a-vis d’un
substrat.

La fonctionnalisation des nanotubes de carbone peut étre classée en trois catégories mettant en
jeu des interactions et des liaisons spécifiques. La premiére fait intervenir des agents
chimiques agressifs et permet une fonctionnalisation covalente des CNT. La seconde utilisent
les propriétés des nanotubes pour former des liaisons non-covalentes par interaction 7m-7
principalement. Enfin la troisieme recouvre I’utilisation de I’électrochimie comme agent de
fonctionnalisation. Elle permet par exemple le recouvrement du CNT par un polymeére. Ces
différentes techniques de fonctionnalisation sont représentées au sein de la Figure 29 ci-
dessous®®.

Figure 29: Exemple de fonctionnalisation des SWCNT avec A) la fonctionnalisation des défauts, B) la
fonctionnalisation covalente, C) la fonctionnalisation non-covalente, D) la fonction par des polymeéres et E)
la fonctionnalisation endoédrique. Reproduit de 66
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=  Fonctionnalisation covalente :

Les CNT sont relativement peu réactifs chimiquement. Pour assurer une fonctionnalisation
covalente de ceux-ci, il est nécessaire d’utiliser des espéces chimiques agressives qui vont
conduire a la formation d’intermédiaires trés réactifs par exemple un radical'®’, un carbéne!®®,
un nitréne?®®, un diazonium™ ou un ylure d’azométhine'’*. L’inconvénient de ce type de
fonctionnalisation est qu’elle va entrainer une modification de la structure et des propriétés
des nanotubes en créant des défauts dans 1’arrangement hexagonal des carbones sp?.

Bahr et al ont décrit en 2001 une voie de fonctionnalisation des nanotubes par utilisation d’un
sel de diazonium'"2. Cette technique a été réutilisée de nombreuses fois depuis cette premiére
approche. La réduction électrochimique du sel de diazonium va permettre la formation d’une
espece radicalaire. Cette molécule intermédiaire, hautement réactive, réagit ensuite avec le
CNT et entraine la fonctionnalisation covalente du nanotube. Comme on peut le voir sur la
Figure 30, cette méthode permet d’introduire différentes fonctions terminales (groupement
fonctionnel « R » substituable) et est donc tres versatile.

W, BFy

N
R R

Figure 30: Fonctionnalisation des CNT par utilisation d'un sel de diazonium.

Une autre méthode, ayant été longuement décrite dans la littérature est 1’utilisation de nitréne
pour la fonctionnalisation des CNT. Holzinger et al décrivent ainsi I’addition de (R)-
alkoxycarbonylnitrenes a la surface des nanotubes!’®. Cette fonctionnalisation donne non
seulement accés a une grande variété de groupes fonctionnels attachés aux CNT mais
améliorent aussi grandement la solubilité des nanotubes. De tels nanotubes de carbone
fonctionnalisés impliquant des propriétés de solubilité améliorées peuvent étre importants
pour le développement de nouveaux matériaux tels que des polyméres composites.

=  Fonctionnalisation non-covalente :

Si les nanotubes de carbone sont considérés comme étant inerte chimiquement, il existe de
nombreuses techniques dites « douce » permettant leur fonctionnalisation. La premiere utilise
la nature méme des CNT et I’arrangement hexagonal des carbones. En effet celui-ci permet de
mettre a contribution des interactions non-covalentes impliquant les systémes m. On peut
notamment citer le cas des anilines™, des amines'*® ou encore des pyrénes!’®. L’adsorption
de ces composés se faisant de maniére non agressive, a I’inverse des fonctionnalisations
covalentes présentées précédemment, les propriétés du nanotube ne s’en trouvent que trés peu
impactées.

En 2001, Chen et al. proposent une technique permettant d’immobiliser des molécules
biologiques a la surface des CNT sans en modifier leur structure ou leur propriété!’’. Pour
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cela, ils utilisent un dérivé du pyréne, 1’acide 1-pyrenebutyrique N-hydroxysuccinimide ester.
La base de cette molécule, constituée de plusieurs cycles aromatiques, porte de nombreuses
liaisons m ce qui permet son adhésion a la surface des nanotubes. La fonction N-
hydroxysuccinimide va, elle, servir & immobiliser la molécule biologique ciblée. Ce travail a
montré que la liaison non-covalente entre le pyréne et la paroi du CNT était quasiment
irréversible, assurant donc une bonne stabilité du systeme dans le temps.

En 2009, Zhao et Stoddart reprennent cette technique et la modifient pour réaliser un systeme
hbte-invité par utilisation d’un pyréne porteur d’un groupement cyclodextrine!’®. Cette
architecture a été utilisée pour la réalisation d’un biocapteur dédié a la détection de molécules
organiques non fluorescentes, sur la base de leur reconnaissance moléculaire par la
cyclodextrine.

L’utilisation des tensioactifs tels que le sodium dodécylsulfate (SDS), pour améliorer la
solubilité des CNT notamment, est également une technique de fonctionnalisation non-
covalente ayant été étudiée. Les tensioactifs sont des molécules amphiphiles, elles sont
composées de deux parties de polarités différentes. La partie hydrophobe du tensioactif va en
solution spontanément se lier aux nanotubes par le biais d’interaction de type Van der Walls.
La partie hydrophile va elle s’orienter de facon a étre le plus en contact possible avec les
molécules d’eau. L’arrangement de plusieurs molécules autour d’un CNT va ainsi former une
micelle, permettant la solubilisation du nanotube (Figure 31)1"°18 [ ’interaction entre le
tensioactif et le CNT peut étre renforcée par la composition de la téte hydrophobe. La
présence de cycles aromatiques induit par exemple des interactions de type n-n et permet de
stabiliser d’autant plus I’adsorption du tensioactifs.

Formation d’'une micelle par

Téte hydrophile arrangement des tensioactifs

Queue hydrophobe

Figure 31: Principe de formation d'une micelle par utilisation de tensioactifs.
= Fonctionnalisation par des polymeres :

L’¢lectropolymérisation est une technique de fonctionnalisation des nanotubes présentant un
interét majeur pour la réalisation de biocapteurs mais aussi pour de nombreuses autres
applications comme la microélectronique (transistors) ou encore 1’optoélectronique (diode).
En effet, cette technique permet la réalisation de matériaux composites a base de polymeéres
conducteurs et de nanotubes, offrant I’accés a de nouvelles propriétés combinant les
particularités de chacun de ses composants.
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Le polypyrrole est un polymére couramment utilisé pour la fonctionnalisation des CNT.
Hugues et al. ont réalisé une étude pour déterminer les propriétés du film composite résultant
de cette association'®. Ils ont ainsi créé un matériau poreux en déposant, simultanément sur
une électrode, les nanotubes et le polypyrrole. Le réseau poreux interconnecté formé par les
CNT enrobés de polymeére présente de trés bonnes capacités de transfert de charge et une
bonne capacité de stockage de 1’énergie. De plus, le caractére poreux du matériau induit une
large surface spécifique et assure une bonne diffusion de I’¢électrolyte. Ces résultats suggérent
que ce type de composite est tres prometteur pour les dispositifs de stockage d'énergie tels que
les condensateurs et les batteries.

Cette propriété a également été appliquée dans le domaine des biocapteurs. En 2004, Wang et
Musameh mettent au point un biocapteur pour la détection du glucose utilisant eux aussi un
composite de nanotubes et de polypyrrole!®. La préparation de 1’électrode se fait en une seule
étape durant laquelle les CNT sont mis en solution en présence de glucose oxydase et du
monomere. La polymérisation est ensuite réalisée dans 1’eau en cyclant a 0,1 V/s entre 0,0 et
0,9 V pendant 10 scans. Ce capteur obtient une limite de détection de 2.10* mol.L™? avec un
temps de réponse tres court de 15s.

Les polymeéres peuvent aussi étre utilisés pour améliorer la solubilité des nanotubes ou encore
leur biocompatibilité sans avoir recourt a 1’électropolymérisation. En effet, il est possible de
simplement modifier les CNT en utilisant les affinités et interactions, présentées plus tét au
sein du chapitre sur les fonctionnalisations non-covalentes. Ces interactions permettent
d’enrouler le polymeére autour du nanotube sans en modifier la structure ou les propriétés. Liu
et al ont développé un systeme reposant sur cette méthode et ont ainsi pu recouvrir des CNT
d’un polymére de chitosan!®®8, Le chitosan est un biopolymére présent dans la nature et
largement utilisé dans la recherche. Une fois immobilisé autour du nanotube, il lui confére
ainsi une meilleure solubilit¢ mais aussi une bonne biocompatibilit¢ qui peut s’avérer
intéressante pour la realisation de biocapteurs.

= La fonctionnalisation endoédrique :

Cette technique de fonctionnalisation exploite la géométrie du nanotube. En effet, elle
consiste a insérer des molécules a I’intérieur de celui-ci, et utilise donc 1’espace disponible au
sein des parois du nanotube. Cette technique est cependant moins développée que celles citées
précédemment car elle présente plusieurs contraintes limitant son usage. Tout d’abord, les
molécules pouvant étre insérées a I’intérieur du CNT sont limitées par la largeur du nanotube
qui est de ’ordre de 1 a 2 nm pour un CNT monofeuillet. Enfin, il ne faut pas que la molécule
que I’on souhaite intégrer au sein du nanotube s’adsorbe ou réagisse sur les parois de celui-Ci.

Luzzi et al décrivent tout de méme I’encapsulation d’une forme allongée de fulleréne a
’intérieur d’un nanotube de carbone!®®. Cette architecture, jusqu’alors jamais observée,
présente également une caractéristique intéressante puisque les Ceo semblent pouvoir se
déplacer a I’intérieur du nanotube sous ’effet d’un rayonnement. Ce systéme pourrait donc
potentiellement étre utilisé dans des édifices tels que les moteurs moléculaires ou les
ordinateurs quantiques.
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‘d) Les feuillets de graphéne

(i) Structure et propriétés

Les propriétes du graphene furent démontrées pour la premiere fois en 2004 par Andre Geim,
qui recut le prix Nobel de physique pour ses travaux, c’est pourquoi son étude et son
intégration dans des systéemes innovants furent plus tardives que celle des CNT. Le graphene
est constitué d’un simple feuillet d’atomes de carbones arrangés selon un motif hexagonal en
deux dimensions (Figure 32). L’empilement de plusieurs feuillets de graphéne conduit a la
formation de la structure historique du carbone, le graphite.

Comme pour les nanotubes, le graphéne posséde de nombreuses propriétés intéressantes pour
la recherche. En effet, c’est un matériau mince et trés 1éger, étant constitué d’'une monocouche
d’atomes de carbone. Il est également un bon conducteur thermique et €lectrique, a 1’image
des CNT. Il posséde une excellente résistance mécanique ( 40 GPa/m?) tout en conservant une
bonne élasticité. Il peut étre étiré jusqu’a environ 20 a 25 fois sa longueur d’origine sans se
briser. Enfin, il est imperméable aux gaz, méme les plus légers, tels que I’hydrogéne et

I’hélium?8187,

Figure 32: Représentation schématique d'une feuille de graphene.

De nos jours, ce matériau peut étre produit selon différentes voies de synthese. La méthode
historique consiste a arracher directement les feuillets de graphene a la structure graphitique a
I’aide d’un ruban adhésif. Cette méthode, bien que facile a mettre en ceuvre et trés peu
colteuse, ne permet cependant pas d’assurer la qualité du graphéne obtenu sans en augmenter
fortement le prix et ne permet donc pas une production industrielle. C’est pourquoi de
nombreuses autres techniques se sont développées au cours des derniéres années. On trouve
entre autre la synthese de graphene par épitaxie a partir de carbure de silicium, par depot
chimique en phase vapeur (CVD) ou encore par exfoliation du graphite par voie chimique.
Chacune de ces techniques possede ses avantages et ses inconvenients, la Figure 33 propose
une vue d’ensemble en comparant ces différentes techniques d’un point de vue du coft et de
la qualité du graphéne obtenu?®,
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Figure 33: Evolution du co(t de production en fonction de la qualité du graphéne souhaitée'®,

Comme il est possible de le voir sur ce graphique, la synthése en phase liquide permet une
production de masse adaptable a I’échelle industrielle tout en conservant une qualité
suffisante pour les applications envisagées telles que le stockage de 1’énergie ou les matériaux
composites. Cette voie de synthése chimique conduit a I’obtention non pas de la structure de
graphéne présentée sur la Figure 32, mais a celle d’un oxyde de graphéne (GO). L’utilisation
de forts agents oxydants lors de la synthese va en effet introduire des fonctions oxygénées au
sein de la structure hexagonale du graphene. Cette modification structurale a diverses
consequences sur les propriétés du matériau. Si celui-ci gagne en solubilité (plus hydrophile)
et en réactivité chimique, il perd cependant en conductivité et en tenu mécanique. L utilisation
d’agents réducteurs post-synthese permet cependant de remédier en partie a ces changements.
En effet, la réduction de 1’oxyde de graphéne permet de restaurer la conjugaison des cycles au
sein de la structure des plans de graphéne et donc de retrouver une partie des propriétés qui
font I’intérét du matériau, a savoir sa conductivité électronique en plus de ses propriétés
mécaniques. On obtient alors 1’oxyde de graphéne réduit (rGO).

Il est également possible de procéder a une exfoliation mécanique en milieu organique, plus
particulierement dans le N, N-diméthylformamide (DMF), ce qui permet d’éviter d’oxyder le
matériau et donc d’obtenir du GO. Cette technique est donc particulierement intéressante
puisqu’elle permet I’obtention d’un matériau de bonne qualité et est utilisable a grande
échellet®.
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(i) Fonctionnalisation

La fonctionnalisation du graphéne se fait aussi bien en partant du GO comme matériau de
base que du rGO et il existe aujourd’hui de nombreuses techniques de greffage décrites dans
la littérature. Par exemple, les silicates sont couramment utilisés comme agents pontants de
par I’affinité du silicium pour les groupes oxygénés'®®1l. Des réactions d’hétérocyclisation
permettent également de fonctionnaliser I’oxyde de graphéne®®?.

Comme pour le GO, de nombreuses méthodes de greffage sont utilisées pour la
fonctionnalisation du graphéne réduit. On trouve ainsi des greffages basés sur ’utilisation
d’interactions non-covalentes, comme décrites précédemment pour la fonctionnalisation des
CNT, telles que le m-stacking et 1’utilisation de polymeére ou des fonctionnalisations
covalentes telles que les réactions de chimie « click » avec les réactions de cycloaddition ou
encore par réaction des nitrénes'®3-1%, Enfin, Iutilisation des sels de diazonium est largement
répandue pour la modification du graphéne!®%,

(iii) Intégration dans des biocapteurs

Comme pour les nanotubes de carbone, les premieres intégrations de feuillets de graphéne
dans des dispositifs pour la détection de molécules biologiques se sont faites a 1’aide de
systémes modeles, tels que les capteurs a glucose, avant de se développer et d’étre utilisés
dans des détections de molécules plus complexes'®,

En 2010, Liu et al proposent ainsi un biocapteur ampérométrique pour la détection du glucose
se basant sur I’utilisation de GO pour immobiliser la glucose oxydase!®. Les fonctions acides
carboxyliques présentes a la surface du feuillet de graphene permettent en effet le greffage
covalent de ’enzyme par couplage peptidique. Si la limite de détection atteinte par ce systéeme
reste relativement faible en comparaison d’autres dispositifs (22.10° mol.L ), I’intérét de ce
travail réside également dans le fait que le GO presente une bonne biocompatibilite,
impliquant une possible utilisation de ce type de systeme dans le domaine du biomédical.

Le graphéne peut également étre utilise dans des dispositifs de détection par
photoluminescence, comme décrit dans le travail de Jung et al?®. L’oxyde de graphéne est ici
immobilisé sur une plaque de verre dont la surface a été modifiee par des fonctions amines,
I’adhésion se faisant par des interactions €lectrostatiques entre la surface du grapheéne chargée
négativement et celle du verre chargée positivement grace a son traitement de surface. Les
biorécepteurs, ici des anticorps contre le rotavirus, sont ensuite immobilisés par amidation,
permettant la reconnaissance spécifique de la molécule cible. La détection se fait par transfert
d’énergie par résonance en fluorescence (FRET) entre le GO et des nanoparticules d’or
introduites apres reconnaissance entre I’analyte et le biorécepteur (Figure 34). Le GO présente
en effet de bonnes propriétés optiques avec un rendement quantique de 70,1% et une large
bande d’émission a 547 nm. Or, cette émission perd en intensité lorsque les particules d’or se
trouvent a proximité des feuillets de graphéne (quenching), permettant la détection par
fluorescence du rotavirus jusqu’a 10% pfu/mL (pfu = plaque-forming unit).
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Figure 34: Représentation schématique de la structure du biocapteur pour la détection du rotavirus.
Reproduit de 2%,

Enfin, le graphéne est également utilisé en SPR pour augmenter la sensibilité du systéme?®*.
En effet, ’addition d’une ou plusieurs couches de graphéne a la surface du dépdt métallique
d’or permet tout d’abord d’adsorber une plus grande quantité de biorécepteurs via les cycles
aromatiques de carbone (interaction 7m-m), mais aussi d’améliorer les propriétés optiques du
matériau en modifiant 1’indice de réfraction. Ces deux propriétés augmentent ainsi la
sensibilité du biocapteur selon la relation suivante : (1 + 0,025 L) x y (ou L correspond a
I’épaisseur de la couche de graphéne et y est le facteur par lequel le nombre de biomolécules
immobilisées est augmenté). Ainsi, Wu et al ont montré que si le graphéne permet d’absorber
4 fois plus de molécules biologiques (y=4), la sensibilité¢ du systéme est augmentée de 500%
par rapport a un dispositif sans graphéne?®:.

I3. Les dichalcogénures de métaux de transition

’a) Structure et propriétés

Depuis quelques anneées, plusieurs équipes tentent de trouver une alternative aux materiaux
carbonés et notamment aux nanotubes de carbone. En effet, bien que ces derniers présentent
de nombreuses propriétés avantageuses et soient utilises dans une grande variété
d’applications, ils restent peu représentés pour ce qui est des applications in-vivo ou dans le
domaine du biomédical de par leur toxicité.

Des études théoriques ont montré qu’une autre famille de semi-conducteurs pourrait étre
amenée a remplacer les CNT dans les années a venir, méme si cette affirmation reste encore
au stade d’hypothése. Il s’agit de la famille des dichalcogénures de métaux de transition
(TMD). Elle comprend notamment des composés tels que le disulfure de molybdéne ou le
disulfure de tungsténe?®. La formule générale d’un dichalcogénure de métal de transition peut
étre écrite sous la forme générale MXz, ou M représente un métal de transition et X un
chalcogéne (Souffre, selenium, tellure...).

[ sa ]




Chapitre I : Etude bibliographique

Les TMD sont des matériaux stratifiés de structure similaire au graphite. Une monocouche est
constituée d’un arrangement hexagonal des atomes du métal de transition auxquels sont liés
de maniére covalente les atomes de chalcogene, formant ainsi une structure de type
« sandwich » (voir Figure 35). L’arrangement entre les différentes monocouches est régi par
des interactions de type van der Waals. Les TMD sont capables d'offrir une large gamme de
propriétés. A D'instar des nanomatériaux carbonés, ils présentent une grande surface
spécifique, des propriétés optiques et électriques uniques, en plus de leur nature de semi-
conducteur. De plus, les premiers rapports de toxicité concernant ce type de composés
montrent qu’ils sont, & I’heure actuelle, bien moins toxiques que leurs équivalents carbonés®®,
Enfin, la bande interdite (bandgap en anglais) de ces matériaux est ajustable en fonction de la
géomeétrie et de la constitution de ceux-ci, ce qui les rend particulierement intéressant pour des
applications telles que la réalisation de transistors, de photodétecteurs ou encore de dispositifs
électroluminescents?%4-207,

Layered bulk

material Anode Li‘ions Cathode

Figure 35: A) Principe d’obtention d’une monocouche de dichalcogénure de métal de transition par
intercalation d’ions lithium; B) Représentation schématique de la structure d’une monocouche de
dichalcogénure de métal de transition. Reproduit de 2%

I1 existe plusieurs méthodes de syntheses pour ce type de composé. A I'image du graphene,
les monocouches de TMD peuvent étre isolées par clivage mécanique ou par des méthodes
d’intercalations en partant du matériau massif, celui-ci possédant une structure de type
graphitique 2%, Si ces techniques assurent une excellente qualit¢ de la monocouche
synthétisée, elles sont cependant couteuses pour une production a large échelle. C’est
pourquoi il existe une variété de méthodes de synthése basées sur le dépbt chimique en phase
gaz (CVD) ou encore sur ’exfoliation en phase liquide?®®?'°. Si les TMD sont le plus souvent
présents sous forme de feuillets, il est également possible de les trouver sous la forme de
nanotubes?!?,
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Les TMD ont ainsi initialement trouvé des applications dans la production et le stockage
d'énergie, notamment pour la réalisation de batteries lithium-ion et de supercondensateurs, et
dans les dispositifs opto-électroniques?*+2%6212 Cependant, un intérét croissant se développe
quant a leur utilisation pour la réalisation de biocapteurs, en profitant de la grande surface, de
la fluorescence, de la conductivité électrique et du transfert rapide d'électrons hétérogene
qu’ils offrent?®3,

‘b) Fonctionnalisation

Comme pour les matériaux carbonés, les TMD nécessitent d’étre fonctionnalisés pour pouvoir
entrer dans la conception d’un biocapteur. Si les techniques classiques, présentées auparavant
concernant la fonctionnalisation du graphene ou des nanotubes, peuvent étre appliquées a ce
type de matériaux, il faut cependant prendre en compte les modifications qu’elles peuvent
induire sur les propriétés des TMD. En effet, la modification de surface de ces matériaux peut
entrainer le déplacement de charges et a terme conduire a la formation de dipdles de surface
qui peuvent provoquer des effets dramatiques sur la structure électronique du semi-
conducteur.

Il existe déja de nombreuses études portant sur la fonctionnalisation de la surface des
composés de formules MoS: via des méthodes de fonctionnalisation de surface standard. Une
de ces méthodes est la physisorption (ou adsorption). En effet, les composés MoS2 offrent une
tres grande surface spécifique présentant une forte affinité pour les interactions de type van
der Waals et favorisent donc la physisorption. Cependant, ce type d’interactions est
naturellement peu sélectif. Il faut donc s’assurer de la composition du milieu avant de
procéder a la fonctionnalisation afin d’absorber sur la surface seulement les molécules ciblées.
Le dépbt physique en phase vapeur (PVD) permet notamment de déposer sélectivement une
monocouche de molécules a la surface d’un matériau. Cette monocouche peut alors former la
base d'un édifice moléculaire qui aboutit & une surface de sélectivité élevée pour une cible
spécifique d'analyse biologique?**.

Les réactions mettant en jeu des méthodes a base de silane et de thiol, qui sont communément
appliquées pour modifier les surfaces d'oxyde et de chalcogénure, sont également de bonnes
alternatives pour la fonctionnalisation de TMD. De telles méthodes dépendent fortement de la
formation de groupements hydroxyles (-OH) ou thiol (-SH) a la surface du matériau. Or, ces
groupements résultent de la formation de défauts au sein de la structure de formule MX2 du
TMD. Ainsi, en modifiant les conditions de synthése du matériau, il est possible d’obtenir un
taux de défauts plus important, permettant par la suite la fonctionnalisation de ceux-ci?>216,

Enfin, d’autres méthodes alternatives peuvent également étre utilisées. Les liaisons disulfures
sous la forme R-S-S-C peuvent étre établies par couplage de deux groupes thiol pour
immobiliser des entités organiques telles que diverses protéines. Les composés acides
contenant des groupes -SOH peuvent également se lier a des protéines et des hydrates de
carbone et agir comme catalyseurs ou comme des intermédiaires pour des interactions
biologiques?’.
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Wang et al ont par exemple réussi a immobiliser un peptide, la thionine, a la surface de TMD
en mélangeant simplement des feuillets de MoS2 et un sel d’acétate de thionine dans du
DMPF?28, La Figure 36 montre que la thionine se greffe préférentiellement la ol le nombre de
défauts est le plus important, c¢’est-a-dire sur les bords de la structure. Une fois la thionine
greffée, cette base a ensuite été utilisée pour immobiliser un brin d’ADN et ainsi permettre la
réalisation d’un biocapteur pour la détection d’ADN.

% Thionin

Potendial (V. vz SCE)

m s m

Figure 36: Conception d'un biocapteur & ADN par fonctionnalisation d'un feuillet de MoS2. Reproduit de
218

’c) Applications

Bien que I’incorporation des TMD dans la réalisation de biocapteurs soit relativement récente,
plusieurs travaux sont déja décrits dans la littérature et présagent d’un fort engouement dans
les années a venir pour ce type de matériaux.

Zhang et al ont ainsi réalisé un biocapteur pour la détection d’ADN?'°. Ce capteur utilise les
propriétés optiques des TMD, et plus particulierement 1’aptitude des TMD a inhiber la
fluorescence des brins d’ADN marqués par des fluorophores. Plusieurs espéces ont été testées
dans cette étude telles que MoS2, TiSz2 ou encore TaS: afin de réaliser un biocapteur
fluorimétrique. Le biocapteur le plus performant (TaS2) a atteint une limite de détection de 50
pmol.L?, contre 4 nmol.L™ pour une détection basée sur I’utilisation de CNT comme matrice
d’immobilisation de I’ADN.

Chao et al. ont pour leur part mis au point un biocapteur pour la détection de NO et H202%%°.
Pour cela, ils ont développé un film composite constitué d’un feuillet de MoS2 et de
nanoparticules d’or. Ce film a ensuite servi a immobiliser ’hémoglobine afin d’assurer la
bioreconnaissance vis-a-vis des substrats désirés. Ce type de composite a un double intérét
puisqu’il permet d’une part d’immobiliser la protéine en conservant son activité biologique et
I’intégrité de sa structure, mais facilite également le transfert électronique et assure une bonne
biocompatibilité. En condition idéale, ce capteur ampérométrique offre une bonne limite de
détection de I’ordre de 4 et 5.10° mol.L™ pour la détection respectivement de H202 et NO
avec une linéarité comprise entre 10.10° mol.L et 300.10° mol.L pour le premier et 10.10°
mol.L et 1100.10° mol.L™ pour le second.
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Zheng et al ont eux utilisés les TMD pour des travaux théoriques s’appuyant sur la détection
par SPR??!, Ils ont ainsi montré que I’incorporation de feuillets de MoS2, couplé a un feuillet
de graphene (Figure 37), permet d’augmenter la sensibilité du systeme d’environ 500 fois par
rapport a une detection SPR classique utilisant simplement du graphene. Le graphéene est ici
utilisé pour assurer I’immobilisation de la biomolécule d’intérét, alors que la monocouche de
MoSz, grace a son meilleur coefficient d’absorption de la lumiére, permet d’augmenter la
sensibilité. Ces travaux ont également montré que le nombre de monocouche de TMD ainsi
que D’épaisseur du film d’or peuvent étre modifiés selon la sensibilité¢ et la précision
recherchées.

Molecular
binding
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Figure 37: Représentation schématique de la structure du biocapteur. Reproduit de 22,

I4. Techniques de caractérisations structurales des nanomatériaux

L’incorporation de nanomatériaux dans la conception de biocapteurs implique 1’utilisation de
techniques de caractérisations spécifiques a ces derniers. En effet, de par leurs dimensions,
certaines techniques conventionnelles n’apportent que peu d’informations une fois appliquée
a des objets de taille nanometrique. Ceci s’explique par le fait que la résolution de I’appareil
peut étre supérieure & la taille de I’objet, empéchant ainsi 1’observation et donc la
caractérisation de ce dernier a ’aide de ces techniques.

Ce chapitre présente ainsi de maniére sommaire quelques-unes des techniques les plus
couramment utilisées pour caractériser et imager des structures possédant des dimensions
nanométriques.
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‘a) Microscopie a force atomique

Le microscope a force atomique (AFM) appartient a la famille des microscopes a sonde locale
de balayage (SPM). Ce type de microscope utilise une pointe trés fine, pouvant étre
simplement constituée d’une molécule, pour imager et cartographier la surface d’un matériau.
Les SPM sont ainsi congus pour mesurer les propriétés locales d’un matériau, telles que la
hauteur, la rugosité ou encore le magnétisme de celui-ci a I’aide d’une sonde. Pour acquérir
une image, les SPM scannent donc une petite zone de I'échantillon, mesurant simultanément
les différentes propriétés locale.

Le principe de I’AFM repose sur la mesure des interactions entre une pointe sonde et la
surface d’un échantillon. Ces interactions peuvent étre de différentes natures avec par
exemple les forces de types Van der Walls, les forces de frictions ou encore les forces
électromagnétiques. La pointe sonde est située a I’extrémité d’un bras de levier (cantilever)
flexible, généralement fait de silicium. C’est la déflexion de ce bras de levier, lorsque la
pointe va s’approcher de la surface et étre repoussée sous 1’action des différentes forces citées,
qui va permettre la détection et 1’analyse de celles-ci. Pour mesurer ces déflexions, I’AFM
utilise un faisceau laser qui va venir frapper le levier et étre réfléchi par ce dernier (Figure
40). Le rayon réfléchi est ensuite détecté a 1’aide d’un photo-détecteur sensible a la position
du faisceau. L’AFM permet ainsi de mesurer les déviations verticales et latérales et donc
d’imager la surface de I’échantillon a caractériser??2224,

/7 <—— source laser

<F— levier
pointe sonde

Photo-détecteur——m8¥ —

échantillon *

Figure 38: Représentation schématique du principe de fonctionnement d'un AFM.

Différents modes d’utilisation sont disponibles a I’aide de ce type d’appareil. Dans ces
travaux, le mode contact a été utilis€¢ pour réaliser une étude de 1’état de surface et le mode
friction pour déterminer I’épaisseur des films. Le fonctionnement de ses deux modes sera
détaillé plus longuement au sein du chapitre 11.A.2.b).
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’ b) Microscopie électronique a balayage

Le microscope électronique a balayage (MEB) permet 1’obtention d’images en trois
dimensions de la surface d’un échantillon avec une résolution pouvant atteindre quelques
nanometres.

Pour cela, le MEB met a contribution un faisceau électronique généralement produit par
I’échauffement d’un filament de tungsténe. Ce premier faisceau va ensuite étre focalisé et
condens¢ a [l’aide d’une colonne ¢électronique, constituée de plusieurs bobines
électromagnétiques, afin d’obtenir un faisceau trés fin (quelques nanomeétres) et parfaitement
défini. Enfin, ce faisceau électronique est utilisé pour imager la surface du matériau a analyser
en balayant point par point et ligne apres ligne la surface de I'objet. En entrant en contact avec
le matériau, le faisceau d’¢lectrons va générer différents types de particules par interaction
avec les atomes présents en surface de 1’échantillon??22°,

Le premier type de particules résulte de 1’interaction ¢élastique entre le faisceau et le matériau,
il s’agit des électrons rétrodiffusés. Ces électrons sont donc directement issus du faisceau
d’¢électrons initial. En effet, lorsqu’ils s’approchent de la surface du matériau, la trajectoire de
certains électrons incidents peut étre modifiée sans perte notable d'énergie. Ils ressortent ainsi
de la cible avec une énergie voisine de celle qu’ils possédaient initialement. De plus, le
nombre d’électrons déviés augmente avec le numéro atomique (Z) de I'atome ciblé. Ainsi, une
zone cible riche en élément lourd apparaitra plus claire qu'une zone contenant un élément
Iéger. L'image fournit donc des informations qualitatives sur la composition chimique de la
surface de I'échantillon.

Le second type de particules est lui engendré par I’interaction inélastique du faisceau incident
avec la surface de I’échantillon. Dans ce cas, 1’électron incident va transférer une partie de son
énergie a I’atome qu’il va rencontrer. Suite a cette perte d’énergie, 1’¢électron incident va voir
sa trajectoire étre modifiée, il s’agit alors d’un électron secondaire. Du fait de leur faible
énergie, ces électrons ne peuvent sortir de l'objet que s'ils sont produits en surface de
I’échantillon. A I’aide d’un détecteur polarisé positivement, il est tout de méme possible
d’attirer un grand nombre d’électrons. Concernant 1’image obtenue a 1’aide de ces particules,
celle-ci fournie des informations trés précises sur la topographie de surface de 1’échantillon.
En effet, les électrons secondaires étant émis a une faible profondeur, ils sont trés sensibles a
la variation de surface du matériau.

Le dernier type de particules provient de 1’absorption de I’énergie de 1’électron incident par
un atome. Cet atome va se trouver dans un etat excité suite a cette interaction et peut alors
engendrer un électron de faible énergie. Cette émission conduit au final a l'ionisation de
I'atome. Il se trouve donc dans un état instable ayant une énergie supérieure a celle de I'état
fondamental. L’atome peut alors se désexciter par émission de rayons X provenant des
électrons des différentes couches (spectre de raies).

Or ces raies permettent de remonter directement a la nature de 1’élément chimique a 1’origine
du rayonnement puisque chaque émission correspond a une transition électronique entre
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niveaux de cceur de l'atome. Il est donc possible de procéder a une analyse chimique
élémentaire de la surface d'un échantillon a I’aide de cette méthode.

‘c) Microscopie électronique en transmission

A T'image du MEB, le microscope électronique a transmission (MET) utilise lui aussi un
faisceau d’électrons, le plus souvent émis par un canon a électron (filament de tungstene).
Afin d’assurer une bonne résolution, des lentilles électromagnétiques sont également utilisées
pour focaliser le faisceau.

Cependant, contrairement au MEB, I’image observée au MET n’est pas produite par
I’exploitation d’¢lectrons réfractés mais par celle des électrons ayant traversés le matériau a
analyser. Si 1’échantillon est assez mince et permet le passage du faisceau, trois types
d’¢électrons peuvent étre obtenus (en plus des particules déja présentes dans le cas du MEB) :
les électrons transmis, les électrons diffusés élastiquement et les électrons diffusés
inélastiqguement (Figure 39)2%"-22°,

faisceau incident
électrons Auger électrons primaires

électrons secondaires
rayons X

— ]

électrons diffusés

indlastiquement électrons diffusés

v élastiquement

électrons transmis

Figure 39: Représentation schématique des différentes particules émises lors de Dutilisation d’un
microscope électronique.

Le MET utilise lui les électrons transmis, d’ou le terme microscope électronique en
transmission. Différents modes d'utilisation sont disponibles a 1’aide de cet appareil : le mode
image, le mode diffraction et la haute résolution.
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En mode image, les électrons traversent I'échantillon et sont directement recueillis a ’aide
d’un détecteur placé dans le plan image. La quantité d’électrons parvenant a traverser
I’échantillon est directement lié¢ a la nature du matériau. En effet, plus celui-ci sera épais ou
dense, plus les électrons seront absorbés, créant donc des contrastes sur I’image obtenue. Ce
type de mode d’utilisation permet donc d’observer I’organisation et la structure interne de
I’échantillon. 1l est beaucoup utilisé en biologie pour observer des cellules puisqu’il permet
entre autres de situer le noyau d’une cellule, observer la présence de ribosomes etc.

Le mode diffraction est basé lui sur le comportement ondulatoire des électrons. Lorsqu’un
¢lectron va entrer en contact avec un cristal, ’onde va étre déviée par celui-ci. En analysant
plusieurs de ces ondes diffractées, il est possible d’obtenir un cliché de diffraction de
I'échantillon. Or cette diffraction dépend de la configuration des atomes constituants le cristal
et également sa nature. L’image obtenue permet donc de déterminer 1’organisation des
atomes, 1’orientation des cristaux...

Enfin, le mode haute résolution fait pour sa part interférer un faisceau transmis avec un
faisceau diffracté. L’image obtenue ainsi fait apparaitre des points correspondants a la
position des atomes. Il s’agit ainsi d’une cartographie des atomes. Ce mode est le plus souvent
utilisé pour déterminer I'organisation cristalline d’un échantillon ainsi que les défauts qui s'y
trouvent.

‘ d)  Spectroscopie Raman

Le terme spectroscopie optique représente I'étude de l'interaction d’un rayonnement
électromagnétique avec la matiére. 1l existe donc différentes méthodes spectroscopiques selon
qu’elles soient basées sur des phenomenes d'émission, d'absorption, de fluorescence ou encore
de diffusion. La spectroscopie Raman entre dans cette derniere catégorie. En effet, comme
son nom I’indique, elle est basée sur I’¢tude de I'effet Raman. Or, cet effet traduit la variation
de fréquence que peut subir un rayonnement lorsque celui-ci traverse un milieu. L’effet
Raman est ainsi basé sur la diffusion inélastigue du rayonnement incident due a son
interaction avec des molécules et permet de détecter les vibrations moléculaires.

Pour cela, I’échantillon est irradié a 1’aide d’une lumiére monochromatique de fréquence
connue (vo), le plus souvent un laser. L’analyse se fait par la suite par observation de la
lumiere dispersée au contact de 1’échantillon. En effet, sous I’impulsion du rayonnement
électromagnétique, une partie de cette radiation va étre réfléchie ou absorbée par le matériau,
alors qu’une autre fraction, bien plus faible quantitativement, va étre diffusée dans toutes les
directions de 1’espace. Lorsque la fréquence des photons diffusés est la méme que celle de la
lumiere incidente, le processus est élastique et est appelé diffusion Rayleigh. Cependant, pour
certains photons diffusés, (environ 1/10000) la fréquence va varier et on obtient une nouvelle
fréquence vd. On parle alors de diffusion Raman Stokes ou de diffusion Raman anti-Stokes
selon si celle-ci diminue ou augmente.

e Diffusion Raman Stokes : va=vo - w
e Diffusion Raman anti-Stokes : va=vo + w
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Les écarts de fréquences w correspondent aux fréquences de vibration actives en Raman du
matériau étudié. Le spectre Raman obtenu permet ainsi d’obtenir différentes informations
puisque chaque bande est caractérisée par sa position dans le spectre, reliée a la fréquence
d’un mode de vibration, son intensité, liée au nombre de molécules diffusantes, ou encore sa
polarisation. En pratique, on déduit de la fréquence de rayonnement, le nombre d’ondes (v en
cm) de celle-ci selon la relation suivante :

_ 1 . o ,
o V= % =~ avec C : vitesse de la lumiére et A la longueur d’onde du rayonnement.

La spectroscopie Raman est donc utilisée pour observer la structure et la pureté d’un matériau
par analyse de I’intensité et de la position de ces différentes bandes 2323,
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Conclusion

Nous avons traité dans cette partie des différents nanomatériaux d’intérét pouvant apporter un
plus dans la conception de biocapteurs. Si la dimension nanométrique apporte d’elle-méme de
nouvelles propriétés, nous avons également montré que la nature chimique et la structure du
matériau avaient un role important selon le type de biocapteurs recherchés et selon
I’application visée.

Ainsi si les nanomatériaux carbonés, en particulier les CNT et le graphene, présentent les
propriétés intrinseques les plus intéressantes, nous avons pu voir que les dichalcogénures de
métaux de transition sont plus avantageux en termes de biocompatibilité et sont encore peu
étudiés ou encore que les QD sont un matériau tout a fait indiqué pour des applications dans le
domaine de I’optique.

Enfin, nous avons présenté les différentes techniques couramment utilisées pour caractériser
les matériaux a I’échelle nanométrique.
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L’état de surface et I’architecture moléculaire permettant I’immobilisation de la biomolécule
d’intérét jouent un rdle clé dans 1’¢laboration de biocapteurs. C’est pourquoi une attention
particuliere a été consacrée, en amont de la conception de biocapteur, a la réalisation de films
nanostructurés aux propriétés non seulement contrélées mais aussi reproductibles. Deux types
de nanomatériaux ont été investigués durant ces travaux de thése dans le but final d’intégrer
ceux-ci dans la réalisation de biocapteurs électrochimiques.

Le premier repose sur une technique originale introduite par Wu et al. mettant en jeu des
MWCNT pour la conception d’un film nanostructuré?®?, La technique la plus couramment
utilisée pour réaliser un dépdt de nanotubes a la surface d’une électrode est la technique du
dépot de goutte suivi d’un séchage ou « drop coating » en anglais. Elle consiste a déposer une
goutte de solvant, le plus souvent organique, contenant une certaine masse de nanotubes a la
surface de I’¢lectrode. Cependant, en utilisant cette méthode, la morphologie et 1’épaisseur du
film de nanotubes sont peu contr6lées. En effet, celle-ci se trouve influencée par differents
parametres difficilement contrélables tels que la température, la vitesse et I’homogénéité de
I’évaporation du solvant etc. Or, la morphologie est un paramétre central pour obtenir des
dépdts reproductibles et offrant un signal identique en électrochimie. Ainsi, une morphologie
non contrdlée présente un inconvénient évident pour la conception du biocapteur. Nous
présentons dans notre cas une procédure fiable, basée sur la dispersion et la filtration de CNT
en milieu aqueux, permettant la formation de films homogénes possédant des épaisseurs et
des morphologies controlées et pouvant étre facilement transférées sur des surfaces
d'électrodes.

Le second matériau sur lequel se sont portées nos recherches est le disulfure de tungstene
(WS2)?®, Ce matériau, jusqu’alors jamais utilisé au laboratoire, a d’abord été caractérisé sous
sa forme brute. En effet, n’ayant que peu d’informations sur sa structure et sur ses propriétés,
il a premiérement été soumis a différentes caractérisations physiques, telles que la
microscopie a force atomique ou la microscopie électronique a balayage (AFM, MEB), et
¢lectrochimiques avant d’étre intégré dans la conception de divers systemes de détection. Pour
mettre en forme ces particules de tungstene, sous forme de films minces notamment, nous
avons utilisé une approche similaire a celle utilisée pour la réalisation de films de CNT, en
adaptant simplement le mode opératoire a la solubilité du disulfure de tungsténe dans 1’eau.

Au sein de ce chapitre, nous détaillerons donc la conception de deux films nanostructurés, le
premier de CNT et le second de WS, ainsi que la méthode de transfert utilisée pour déposer
ces derniers sur un matériau d’électrode. Enfin, nous présenterons les caractérisations
structurales et électrochimiques réalisées avant et aprés leur mise en forme sous forme de
films minces.
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I A. Conception et caractérisation d’un film de CNTs

I 1. Méthode de réalisation du film de CNTs

‘a) Dispersion des nanotubes de carbone

Si les nanotubes de carbone offrent une multitude de propriétés intéressantes pour la
conception de biocapteurs, un des problémes majeurs qu’ils posent lors de leur utilisation est
le manque de solubilité de ces derniers, en particulier en milieu aqueux. En effet, en prenant
en compte 1’application visée, la double difficulté d’obtenir des solutions stables de nanotubes
de carbone et a la sensibilité des biomolécules envers des agents tensioactifs et des solvants
toxiques entrent en jeu. Pour répondre a cette problématique, une technique de dispersion des
CNT en milieu aqueux basée sur le travail de Wu et al?® a donc été mise au point.

Pour ce faire, une faible quantité de nanotubes (acheté chez Nanocyl), environ 5 mg, est
introduite dans un litre d’eau. Cette solution est ensuite Soumise a un bain a ultrasons pendant
30 min puis laissée au repos durant 24 heures. La sonication assure une dispersion homogéne
des nanotubes et permet de briser les agrégats formés spontanément par le caractére
hydrophobe des CNT. La phase de repos quant a elle permet d’effectuer une premiére étape
de filtration. En effet, sous ’action du poids, les amas de CNT les plus importants vont migrer
vers la partie inférieure du récipient (Figure 40). Il est alors possible de récupérer le
surnageant ne comprenant lui que des nanotubes dispersés et non des agglomérats. Cette
technique permet ainsi de récupérer une solution de nanotubes de carbone dispersés dans
I’eau, le surplus de CNT ayant été éliminé par sédimentation.

Figure 40: Photos de la suspension de nanotubes de carbone dans I’eau soumise a2 30 min d’ultrasons, A)
avant repos et B) aprés 24h de repos.
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‘ b)  Filtration et transfert

Une fois récupérée, cette solution est filtrée sous vide a 1’aide d’une trompe a eau. Pour cela,
une membrane de cellulose est utilisée comme filtre. L’intérét d’utiliser de la cellulose plutdt
qu’un autre type de filtre, tel que le PTFE, est que celle-ci peut étre dissoute en présence
d’acétone, permettant ainsi le transfert du film de CNT a la surface d’une électrode. En effet,
une fois le volume souhaité filtré et apres séchage du dépdt obtenu, le filtre est récupéré pour
passer a 1’étape de transfert. Afin d’obtenir des films de nanotubes possédant une taille et une
forme identique, un emporte-piece d’un diamétre de 5 mm est utilisé (Figure 41).

Figure 41: photos du film de CNT a la surface du filtre de cellulose avant (A) et aprés (B) découpe de la
partie désirée a I’aide d’un emporte-piéce.

Aprés découpage, le filtre est déposé sur 1’électrode de fagon a ce que la face portant les CNT
soit en contact avec le matériau d’électrode, a savoir du carbone vitreux dans ce cas. La
cellulose est ensuite dissoute par différents lavages a 1’acétone. 1l s’agit 1a de I’étape critique
de cette méthode de dépdt de films de CNT. Il faut s’assurer qu’aucune trace de cellulose ne
persiste a la surface de 1’¢lectrode tout en s’assurant que le film de CNT ne se désagrége pas
sous I’action du ringage et reste adsorbé sur I’électrode. Le matériau d’électrode utilisé étant
du carbone vitreux lors de ces travaux, 1’adhésion du film de CNT est assurée par des
interactions faibles, notamment les interactions de type m-m.

Durant ces travaux, différents volumes de solution ont éteé filtrés, a savoir 100, 300 et 500 mL.
Le but de cette manceuvre étant d’évaluer I’influence du volume filtré sur 1’épaisseur du film
de nanotubes obtenu dans un premier temps, puis de déterminer par les caractérisations
électrochimiques quelle épaisseur de film est la plus apte & répondre aux attentes liées a la
conception d’un biocapteur.

La masse de nanotubes de carbone déposée par filtration des différents volumes a également
été calculée. Pour cela, le filtre de cellulose a été pesé a 1’aide d’une balance de précision
apres et avant la filtration. De plus, celui-ci a été mis & seché durant la nuit a 30°C pour
s’assurer d’éliminer 1’eau absorbée par le filtre.

Les masses calculées sont ainsi de 56, 194 et 357 ug.cm™ pour des volumes filtrés de 100,
200 et 500 mL respectivement. On peut voir que I’évolution de la masse déposée n’est pas
linéaire en fonction du volume filtré. Ce phénoméne peut s’expliquer par le fait que plus la
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quantité de nanotubes déposée est importante, plus les pores du filtre de cellulose se trouvent
obstrués. Ainsi, les CNT vont étre de plus en plus retenus a la surface du filtre au cours de la
filtration.

Enfin, pour un volume filtré supérieur a 500 mL, I’épaisseur du film obtenu devient trop
grande et I’adhésion entre celui-ci et I’¢électrode de carbone vitreux n’est plus assurée. En
effet, pour des grandes épaisseurs, le film se détache de la surface ou se désagrége, c’est
pourquoi ce travail s’est limité a des volumes filtrés compris entre 0 et 500 mL.

I 2. Caractérisation structurale

Afin de déterminer les propriétés de ce matériau et de croiser les différents résultats obtenus
pour s’assurer de leur validité, les films de nanotubes ont été caractérisés a ’aide de
différentes techniques. De plus, une étude compléte a été réalisée en caractérisant ce matériau
a 1’échelle macroscopique (micrometre) en plus des caractérisations classiques a 1’échelle
nanométrique. En effet, les propriétés peuvent étre différentes selon 1’échelle choisie. Par
exemple, 1’état de surface, pris localement a 1’échelle nanométrique, peut fortement varier
selon si ’on caractérise une zone trés rugueuse ou a I’inverse une zone trés homogeéne. Une
étude menée sur une zone plus large permet de moyenner les différents parametres observés
afin de donner un résultat pouvant parler pour I’ensemble de 1’échantillon.

‘ a) Caractérisation par microscopie laser

La premiére série de caractérisation a été réalisée par microscopie optique laser a 1’aide d’un
microscope a balayage laser confocal Keyence Vega. Cet appareil permet d’imager les films
de nanotubes et d’en déterminer 1’épaisseur mais aussi la rugosité. Il s'agit d'un microscope
optique équipé d'un (ou plusieurs) laser qui sonde en chaque point la profondeur de la surface
et permet ainsi d'obtenir une cartographie de la hauteur de I'échantillon observé. Afin de
permettre 1’observation de ceux-ci, les films minces de CNT ont été préalablement déposes
sur un substrat d’or par la technique de dissolution de la cellulose exposée plus tot dans ce
manuscrit.

La microscopie laser est une technique de choix pour I’observation de films minces car elle
permet de réaliser des clichés selon un grand angle a I’inverse des techniques de
caractérisation couramment utilisées pour étudier les structures nanométriques (AFM, MEB).
En effet il a été décidé dans un premier temps de caractériser I’ensemble du matériau, en
observant son état de surface, sa rugosité et son épaisseur. C’est pourquoi une technique
permettant d’observer de larges zones (plusieurs centaines de micrometres) semblait adaptée
pour démarrer cette étude avant de passer a I’échelle nanométrique.

Un grossissement de 50 a donc été choisi pour réaliser la cartographie en trois dimensions de
ces différents films. Pour chaque épaisseur, correspondant a un volume filtré de 100, 300 et
500 mL, deux types de clichés ont été réalisés. Le premier est pris sur une zone homogéne du
film et permet de remonter, a I’aide du logiciel, a la valeur de la rugosité (Figure 42-A). Le
second est lui pris a la limite entre le substrat et le film de nanotubes. Ce dernier est utilisé
pour déterminer 1’épaisseur du film (Figure 42-B). Pour cela, un profil d’épaisseur moyen est
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réalisé sur I’ensemble du cliché. Ensuite, par différenciation entre 1’épaisseur du substrat et
celle du film de CNT, il est possible de déterminer I’épaisseur du film seul.

0. Upm 0. Opm

Figure 42: Cartographie en hauteur de la surface des films de nanotubes pour sur une zone homogéne (A)
et a la limite substrat/film (B). Clichés obtenus a I’aide microscope a balayage laser confocal Keyence
Vega a un grossissement de 50

Les clichés présentés sur la Figure 43 représentent la cartographie en hauteur de la surface des
films de nanotubes pour 100 (A), 300 (B) et 500 (C) mL de solution filtrée. L’image (D)
correspond quant a elle a la vue en 3 dimensions de la surface de I’échantillon. La zone a
I’intérieur du cercle étant la zone de 1’échantillon au sein de laquelle le calcul de la rugosité a
été réaliseé.

Figure 43: Cartographie en hauteur de la surface des films de nanotubes pour 100 (A), 300 (B) et 500 (C)
mL filtrés. Clichés obtenus a I’aide microscope a balayage laser confocal Keyence Vega a un grossissement
de 50. D) Image 3D de la surface du film de CNT (500 mL).

I
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Si I’on compare les trois images de cartographie obtenue pour les trois différentes épaisseurs,
on peut voir que plus le volume filtré augmente, plus le film obtenu semble homogéne. En
effet, pour un volume filtré de 100 mL, la cartographie révéle des ilots formés par des amas de
nanotubes et de larges zones vides ou le substrat est apparent. Cela signifie que ce volume
n’est pas suffisant pour former une couche homogéne de CNT lors de la filtration. Les
nanotubes se sont simplement agrégés sous 1’impulsion des interactions faibles existant entre
les CNT, formant des agrégats non connectés entre eux.

Lorsque ’on augmente le volume a 300 mL, les zones ou le substrat est encore apparent
semblent fortement diminuées et une structure poreuse de nanotubes interconnectés
commence a prendre forme. Ce type d’évolution peut s’apparenter a un phénomeéne de
nucléation/croissance. En effet, les agrégats formés lors de la filtration du volume de 100 mL
vont servir par la suite comme base pour la croissance du film. On obtient alors un film
relativement rugueux, formé de zones creuses et d’ilots d’hauteurs plus importantes,
correspondant aux points de nucléation initialement créés.

Enfin, lors de la filtration de 500 mL de suspension de CNT, le substrat n’est que trés peu
apparent et la surface du film semble s’étre homogénéisée. Les zones creuses sont
effectivement moins prononcées, celles-ci étant comblées par 1’apport supplémentaire de
matieres, diminuant de ce fait la différence de hauteur préalablement constatée avec les points
de nucléations. On obtient ainsi un film mince de CNT possédant une structure poreuse
constituée d’un assemblage de nanotubes interconnectés.

Les valeurs de rugosité calculées corroborent ces observations avec des valeurs de Ra égales a
1,4, 1,2 et 0,8 um pour des volumes filtrés de 100, 300 et 500 mL respectivement. La rugosité
Ra est I'écart moyen arithmétique du profil. Elle correspond en pratique a la moyenne des
valeurs absolues des écarts entre le profil et une ligne moyenne de ce profil. La surface au-
dessus de la ligne moyenne est par définition égale a la surface au-dessous de la ligne (voir
Figure 44).
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Figure 44: Représentation schématique de la moyenne arithmétique RA.
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Concernant la caractérisation de [D’épaisseur des différents films, comme indiqué
précédemment, celle-ci a été déterminée a l’interface entre le film et le substrat. Pour
minimiser 1’impact d’un éventuel effet de bords, qui peut induire un surplus de maticre et
donc une augmentation de 1’épaisseur du film lors de la découpe de celui-ci a I’aide de
I’emporte-piece, les mesures ont été réalisées en différents points. Les valeurs déterminées
correspondent ainsi a la moyenne de cing valeurs prisent sur les bords et au centre de
1I’échantillon.

La Figure 45 ci-dessous montre les clichés obtenus pour les différentes épaisseurs ainsi que
les profils de hauteur calculés. Les films de nanotubes formés possédant une certaine rugosité,
I’épaisseur est de ce fait calculée sur ’ensemble de la zone observée afin d’obtenir une valeur
moyennée, moins soumise a la rugosité.

' 284, 4 R00. O A "~ 200.0

100.0 <" 100.0

0. Opm 0. Opm

Figure 45 : Vue en 3D des films de nanotubes pour 100 (A), 300 (B) et 500 (C) mL filtrés a la limite
substrat/films. D) Détermination de 1’épaisseur de I’échantillon.

Ces clichés ont permis de déterminer des épaisseurs de 1.6, 2.6 et 4.0 um pour des films de
CNT obtenus par filtration de 100, 300 et 500 mL respectivement. Comme pour la rugosité,
on peut constater que I’évolution de 1’épaisseur n’est pas linéaire en fonction du volume filtré.
En effet le phénoméne de « nucléation-croissance » présenté plus haut entre aussi en jeu
concernant I’augmentation de 1’épaisseur. C’est pourquoi celle-cCi suit la méme évolution que
la rugosité et la quantité de mati¢re déposée et n’augmente donc pas de fagon linéaire.
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Les différents parametres déterminés a 1’aide de la microscopie laser ont été rassemblés dans
le Tableau 2. Les marges d’erreur (Relative Standard Deviation) ont été indiquées pour
I’épaisseur des films. Cette marge d’erreur est d’autant plus grande que I’est la rugosité. En
effet, plus la rugosité est grande, plus 1’épaisseur va varier selon la zone ou est effectuée la
mesure et donc la déviation va elle aussi augmenter.

La reproductibilité des films est donc liée a cette grandeur. Pour son calcul, chaque épaisseur
a été caractérisée sur trois échantillons différents. Parallélement aux analyses précedentes, les
deux films les plus épais semblent étre plus reproductibles avec un pourcentage de
distribution de + 7 % et = 8% pour 500 et 300 mL respectivement. En revanche, la différence
est plus grande pour le film obtenu aprés 100 mL de filtration (x 22%). Le fait que les
agrégats de CNT a cette épaisseur puissent étre formés au hasard peut expliquer cette plus
grande marge d'erreur.

Tableau 2: valeurs des différents parameétres déterminés a ’aide de la microscopie laser.

_ Masse déposeée / Epaisseur £ SD / um ”
Volume filtré / mL ng.cm? (£ RSD) Rugositeé (Ra) / um
100 56 1,6 £0,4 (£ 22%) 14
300 194 2,6 £0,2 (£ 8%) 1,2
500 357 4,0+ 0,3 (x 7%) 0,8
‘ b) Caractérisation par microscopie a force atomique

Une étude des différents films a également été réalisée par microscopie a force atomique
(AFM). L’AFM permet elle aussi une caractérisation de ’état de surface et de 1’épaisseur des
films de nanotubes. Cependant, cette étude se fait a une échelle bien plus localisée que celle
utilisée avec la microscopie laser. Durant ces travaux, deux différents modes ont été utilisés :
le mode contact et le mode friction.

Lors de I'utilisation du mode contact, le levier muni de la pointe sonde vient appuyer sur la
surface de I’échantillon a analyser. En déplacement le levier, la pointe va donc suivre la
morphologie du matériau et permettre une analyse 3D de celui-ci. Pour cela, la force entre
I'échantillon et la pointe est maintenue constante en changeant simplement la hauteur de
I'échantillon dans I'appareil de mesure. La variation de la hauteur donne ainsi la hauteur de la
surface a l'endroit étudié¢. Cependant, ce type de mesure est limit¢ par I’épaisseur de
I’échantillon. En effet, si les différences en termes de hauteur sont trop importantes, la pointe
ne pourra pas suivre efficacement la surface du matériau et les valeurs indiquées sont alors
incorrectes. C’est pourquoi ce mode a seulement été utilisé pour imager la surface de
I’échantillon et non pour en déterminer 1’épaisseur puisque celle-ci est de 1’ordre de plusieurs
micrometres d’apres les mesures réalisées par microscopie laser.

La Figure 46 montre la cartographie en 2D et en 3D des échantillons obtenues a partir de 100,
300 et 500 mL. Le traitement des images a été réalisé a 1’aide du logiciel Gwyddion.
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Figure 46: Cartographie en 2D et en 3D de I’échantillon obtenu a partir de 100 mL (a), 300 mL (b) et 500
mL (c), images réalisées a I’aide d’un microscope a force atomique.

Ces images montrent qu’une structure poreuse en trois dimensions est obtenue, celle-Ci étant
constituée d’un réseau de nanotubes interconnectés entre eux. Le film obtenu pour 100 mL de
solution filtrée donne cependant une image différente ou il est difficile d’observer cette
structure poreuse. La surface n’est en effet que partiellement recouverte pour cette épaisseur
et I’observation par AFM a donc été compliquée pour ce film. Pour ce qui est des parametres
des différents films, la rugosité reste importante localement, avec une succession de vallées et
de crétes, créant ainsi de fortes variations d’épaisseur. Les trois rugosités Ra déterminées a
I’aide du logiciel Gwyddion sont cependant 1égeérement inférieures a celles déterminées a
I’aide du microscope laser avec des valeurs de 0,3, 0,8 et 0,9 um pour des films de CNT
obtenus par filtration de 100, 300 et 500 mL respectivement. Ceci peut s’expliquer par le fait
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que ce matériau posseéde une grande épaisseur, de 1’ordre de plusieurs micromeétres. Or la
pointe de I’AFM reste en surface de 1’échantillon et ne va pas sonder en profondeur les
cavités existantes. Ainsi, la différence entre les creux et les crétes en termes de hauteur est
faussée. De plus, la caractérisation par AFM se fait sur une petite zone de I’échantillon et
donc les valeurs relevées ne sont pas représentatives de 1’ensemble du matériau lorsque celui-
ci possede une forte rugosité. Cette technique de caractérisation est donc un complément a la
microscopie laser pour imager 1’état de surface des films de nanotubes mais ne permet pas de
déterminer avec précision des parametres précis tels que la rugosité.

Le second mode utilisé pour cette étude est le mode friction. Comme dit précédemment, ce
mode a été utilisé pour permettre de déterminer 1’épaisseur du film mince afin de corroborer
ou non les valeurs obtenues par microscopie laser. Dans ce mode, la pointe va venir au
contact de 1’échantillon et appliquer une force sur celui-Ci tout en suivant un mouvement de
va-et-vient. Celle-ci va ainsi gratter I’échantillon et creuser un sillon jusqu’a atteindre le
substrat d’or. Cette technique est donc destructive puisqu’elle va altérer fortement la structure
de I’échantillon analysé en retirant des morceaux du film. De plus, si le matériau caractérisé
possede une surface trop rigide, il est possible que la pointe ne puisse pas creuser 1’échantillon
et casse sous 1’effet des forces de frictions. L’échantillon doit également suffisamment adhéré
a son substrat sous peine de se détacher lors de la manipulation.

Les films de nanotubes mis au point possedent une grande épaisseur et une surface
relativement rigide, ce qui rend I’utilisation du mode friction sur ceux-ci délicate. Ce type de
caractérisation a tout de méme pu étre réalisé pour I’échantillon obtenu a partir de 500 mL
seulement. En effet, les deux autres films n’étaient pas suffisamment adsorbés sur la surface
du substrat d’or pour permettre une observation par friction. Les résultats obtenus sont
présentés dans la Figure 47 ci-dessous.
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Figure 47: a) Image du film de nanotubes obtenue par utilisation du mode friction ; b) Profil de hauteur
calculé a partir de I’'image a) et du logiciel Gwyddion b).

L’image a) de la Figure 47 a été obtenue par utilisation du mode friction. La partie gauche de
I’image correspond au substrat d’or et la partie droite au film de CNT. Pour calculer
I’épaisseur de 1’¢chantillon, un profil de hauteur moyen a donc été utilis¢ (Figure 47-b),
débutant lorsque la pointe sonde est au contact de la surface du matériau, avant le début du
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processus de friction, pour terminer a la surface du substrat aprés expérience. On peut voir
que I’épaisseur initiale est de 5,2 um et que celle-ci diminue progressivement au cours de la
manipulation pour atteindre une valeur finale de 1 um. Cette valeur correspond a celle de
I’épaisseur du disque d’or utilisé comme substrat au cours de la caractérisation. Il y a donc
confirmation que le film de nanotubes a bien été gratté jusqu’a atteindre le support. Par
différence, une épaisseur de 4,2 um est obtenue pour le film de CNT réalisé apreés filtration de
500 mL de suspension. Ces résultats rejoignent donc ceux obtenus par microscopie laser
puisqu’une épaisseur de 4,0 pm + 0,3 pm avait été mesurée a I’aide de cet instrument.

‘ c) Caractérisation par microscopie électronique a balayage

Des analyses par microscope électronique a balayage (MEB) ont aussi été menées sur les
films de nanotubes de carbone. A I’'image de la microscopie a force atomique, cette technique
permet d’analyser la structure du film et d’observer la porosité de celui-ci. Elle ne permet
cependant pas d’extraire des paramétres structuraux tels que 1’épaisseur ou la rugosité du
matériau. La Figure 48 présente deux clichés pris a deux grossissements différents et mettant
en évidence le caractéere poreux de la structure formée par filtration des CNT. Ces images ont
¢été prise a I’aide d’un microscope Ultra 55 FESEM basé sur une colonne GEMENI® FESEM
aprées avoir depose les films sur du Scotch double-face graphitique, lui-méme collé sur un plot
en cuivre afin d’améliorer la conductivité de 1’ensemble.

Figure 48: Images obtenues par microscopie électronique a balayage a partir de I’observation de films
minces de nanotubes de carbone a un grossissement de x30000 (A) et x50000 (B).

Les deux images prises a un grand angle (x30000 (A) et x50000 (B)) montrent
I’enchevétrement de CNT dont sont constitués les films minces. La porosité de la structure est
apparente sur ces clichés, confirmant donc les observations faites préalablement par utilisation
de ’AFM. De plus ces images permettent d’observer I’homogénéité des dépots dans leur
structuration ainsi que la maniére dont sont connectés les nanotubes entre eux. Les films
présentent ainsi le méme arrangement que celui visible sur la Figure 48 sur 1’ensemble du
dépdt. Enfin, ces observations mettent en évidence une forme macroscopique composée de
CNT, orientés de maniere aléatoire, et interconnectés mécaniquement entre eux sous I’effet de
la filtration.
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‘d) Caractérisation par spectroscopie Raman

Comme précisé au sein de 1’étude bibliographique, la spectroscopie Raman est une méthode
de caractérisation optique permettant d’analyser la structure et la pureté des nanotubes de
carbone. Elle met donc en jeu les propriétés optiques des CNT.

En effet, les CNT, et les matériaux carbonés en général, présentent des bandes distinctes en
Raman. L’hybridation des carbones sp? induit ainsi un pic caractéristique a environ 1550 cm™,
On parle de bande G. Cependant, lorsque I’arrangement hexagonal des carbones est altéré, par
oxydation ou fonctionnalisation, les carbones sont alors hybridés sous la forme sp® et
possedent une fréquence et donc une bande différente, appelée bande D. En observant le
rapport G/D, il est ainsi possible d’obtenir des informations sur 1’hybridation des carbones
constituants nos nanotubes, et donc d’en déduire leur structure et leur pureté. C’est le travail
qui a été mené sur les différents films de nanotubes synthétisés afin d’observer les différences
de structure entre les CNT commerciaux et les CNT incorporés dans les films minces ainsi
que ’éventuelle influence de 1’épaisseur des films sur la structure ou les propriétés des
nanotubes. Les spectres Raman obtenus pour les trois épaisseurs différentes sont représentés
au sein de la Figure 49.

500
D
400+ —— Film 500 mL
—— Film 300 mL
) —— Film 100 mL
Q. m-
fos |
O
(6]
[0)]
©
© 200
o
=
O
< 100-
04
2 1 ] 1 > 1 2 1 ) 1 ' 1 N 1
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3600
Nombre d'onde (cm™)

Figure 49: Spectres Raman des différents films de CNT.

Ces spectres montrent que le rapport des signaux G/D conserve des valeurs similaires autour
de 0,55 quel que soit ’épaisseur du film caractérisé. Une légére différence au niveau de la
bande G est tout de méme visible mais la variation n’est pas suffisamment importante pour
étre significative. Ce résultat indique que la quantité de nanotubes filtrés n’influence pas la
répartition en carbone sp? ou sp. 1l est cependant important de noter qu’un tel rapport indique
que les CNT présents au sein de la structure poreuse en 3D qui constitue les films de
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nanotubes présente majoritairement des carbones hybridés sp3. Ceci traduit donc une forte
proportion de défauts et de lacunes au sein de I’arrangement hexagonal des CNT.

Plusieurs hypotheses peuvent étre apportées pour expliquer cette observation. Tout d’abord,
les nanotubes utilisés sont de type multifeuillets. Il est donc possible au sein d’un méme
MWCNT d’avoir des feuillets présentant de nombreux défauts et d’autre proposant un
arrangement idéal constitué de carbone sp?. Le nanotube conserve alors ses propriétés tout en
ayant un rapport G/D proche de 0,5. Ensuite, le traitement par ultrasons nécessaire a la
dispersion des CNT dans 1’eau peut induire des changements au niveau structurel. En effet,
les nanotubes peuvent se rompre par vibration, créant ainsi des lacunes dans leur arrangement.
C’est pourquoi un spectre Raman des nanotubes commerciaux, non traités et sous forme de
poudre, a été réalisé afin de comparer la structure de ceux-ci avec les CNT des films minces.
La comparaison de ces deux spectres est présentée au sein de la Figure 50.
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Figure 50: Spectres Raman des films de CNT avant et aprés avoir été soumis a un bain d’ultrason.

Comme le montre ce graphique, le fait d’exposer les CNT a un bain d’ultrasons durant 30 min
ne semble pas affecter la distribution en carbone sp? ou sp® puisque le rapport des bandes D et
G reste constant. Ainsi, méme si les ultrasons permettent de disperser les nanotubes, ils ne
créent cependant pas de défauts supplémentaires au sein de la structure de ces derniers. Ceci
peut s’expliquer par la grande résistance mécanique propre aux CNT mais aussi par le fait que
les plus gros amas de nanotubes sont éliminés par sedimentation lors de la réalisation de la
suspension. Or ces amas sont constitués des CNT ayant le plus subis de fractures sous 1’action
des ultrasons et sont donc les plus a méme de porter des défauts.
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’e) Détermination de la conductivité

Suites aux observations réalisées par spectroscopie Raman, une étude pour déterminer la
conductivité des CNT a été menée. Au vue de la grande proportion de lacunes présente au
sein des films exprimée par le rapport des bandes D/G, la conductivité peut effectivement étre
impactée et donc compromettre 1’utilisation de ces films quant a leur incorporation dans un
biocapteur électrochimique. L’intérét premier des films de nanotubes étant la favorisation du
transfert électronique et la grande surface spécifique qu’ils offrent.

La conductivité des trois différents films de nanotubes a ainsi été¢ déterminée par le biais d’un
multimetre et de la méthode 4 pointes. Cette méthode permet, par mesure du courant en
fonction de la tension, de remonter a la valeur de la résistivité a I’aide de la formule
suivante et donc au final a la valeur de la conductivité:

= oms5 Y ¢l = 453262
P=mom@T ~ @ 1 77T

Ou p correspond a la résistivité electrique (Q.cm), t a I’épaisseur du film (cm), V le potentiel
(V) et | le courant mesuré (A). Cette expression est vraie seulement pour les films minces
possédant une épaisseur (t) inférieure a la distance comprise entre les pointes (S) servant pour
la mesure (voir Figure 51). Si I’épaisseur est négligeable par rapport aux autres dimensions, il
est ainsi possible de construire un modeéle bidimensionnel de la conductivité et d’appliquer la
relation.

Multimétre
Pointe sonde ——MM —
S S S
t $ Film de CNT

‘ Substrat d’or

Figure 51: Représentation schématique de la mesure par la méthode 4 pointes a I'aide d'un multimetre.

Les mesures ont donc été réalisées aprés formation du film (par filtration sur filtre de
cellulose) et depdt de celui-ci sur substrat d’or. L’épaisseur des différents films ayant été
déterminée préalablement, par microscopie laser et par microscopie a force atomique, permet
donc de calculer la valeur de la conductivité de nos films.
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Les CNT étant des semi-conducteurs, la mesure de conductivité a été realisée a différents
potentiels. Ceci permet de s’assurer que la conductivité mesurée a bien été prise dans la bande
conductrice du matériau et non dans les gammes de valeurs ou 1’échantillon est isolant. La
conductivité suit normalement une évolution linéaire en fonction du potentiel imposé dans la
bande conductrice du matériau. Cette relation a donc été utilisée pour valider les mesures
faites.

Les résultats obtenus pour le film obtenu a partir de 500 mL de solution filtrée ont été
rapportés au sein du Tableau 3 et de la Figure 52.

Tableau 3 : Paramétres déterminés a I’aide de la méthode 4 pointes et d’un multimétre.

Potentiel (mV) Courant (pA) Ré(ii)shtrz:]r;ce I?;s]:rs]tlglr:)e Co(r:;;t_il\;ité
100 79 1266 2,29E+00 0,44
1000 782 1279 2,32E+00 0,43
2000 1611 1241 2,25E+00 0,44
3000 2487 1206 2,19E+00 0,46
3000 -

T T T T T T T T 1
1500 2000 2500 3000 3500

. . T .
0] 500 1000

potentiel (mV)

Figure 52: Courbe d’étalonnage de P’intensité du courant en fonction du potentiel pour le film de CNT de
4 pm (a), de 2,6 um (b) et 1,6 um (c).

Dans la gamme de potentiel choisie, entre 0 et 3 V, la conductivité, notée o, de 1’échantillon
posséde une valeur moyenne de 0,44 S.cm™. La courbe de tendance obtenue sur la Figure 52
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montre bien la relation linéaire reliant le potentiel appliqué a la conductivité, assurant donc la
validité des mesures. Pour ce qui est des deux autres épaisseurs, les valeurs de conductivité
observées sont de 0,20 et 0,26 S.cm™ pour les films de 100 et 300 mL respectivement (Figure

53).
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Figure 53: Courbe d’étalonnage de la conductivité en fonction du potentiel pour le film de CNT de 4 (a),
2,6 (b) et 1,6 pm (c).

Encore une fois, 1’évolution de ces valeurs n’est pas linéaire par rapport a la quantité¢ de
nanotubes filtrés. Ce comportement rejoint donc celui des autres parameétres caractérisés
précédemment. En effet, pour le film le plus fin, la surface n’est pas totalement recouverte de
CNT, comme le montre les images de microscopie laser, et le film obtenu n’est donc pas
homogéne. Ceci influe donc sur la conductivité puisque les nanotubes ne sont pas tous
interconnectés entre eux, expliquant les valeurs plus faibles pour les deux premiéres
épaisseurs. A D’inverse, le film de 500 mL présente une surface et une structure plus
homogenes, constituées d’un réseau de CNT. Cette structure permet donc une meilleure
conduction du courant, résultant en une forte augmentation de la conductivité par rapport aux
deux films plus fins.

Enfin, il est important de noter que la valeur mesurée de 0,43 S.cm™ correspond a un matériau
possédant une bonne conductivité et est en accord , bien qu’inférieure, avec les valeurs
rapportées dans la littérature concernant la conductivité des MWCNT (50-100 S.cm™)%4,
Cette différence peut s’expliquer par le fait que les valeurs de la littérature s’applique a un
film de CNT ayant subi une compression, ce qui n’est pas le cas dans ces travaux. Le film
obtenu est donc plus dense et la conductivité plus importante. En comparaison, celle du
disque d’or utilisé comme substrat est 34.10% S.cm™. L’argent, qui est un des métaux les plus
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conducteurs, posséde pour sa part une conductivité de 63.10* S.cm™ 2%, L’écart est
relativement important car les valeurs sont données pour des films d’or et d’argent
métalliques purs et également car il s’agit de matériaux parmi les plus conducteurs du monde.

Les matériaux sont ainsi classés en trois grandes familles en fonction de leur conductivité
avec tout d’abord les métaux (o > 10% S.cm™), les semi-conducteurs (10® S.emt <o < 103
S.cm™) et les matériaux isolants (o < 10° S.cm™). Les films de nanotubes obtenus lors de ce
travail, particulierement le plus épais, semblent donc posséder une tres bonne conductivité, les
placant parmi la famille des matériaux semi-conducteurs, et ceci malgré les lacunes présentes
au sein de leur structure. Ceci peut s’expliquer par le fait que les nanotubes utilisés sont de
type multifeuillets, et que ceux-ci conservent donc leur propriété conductrice malgré les
défauts gréace a la présence de plusieurs couches.

I 3. Caractérisation électrochimique

A la vue de ces résultats, les films de nanotubes semblent étre des candidats intéressants pour
étre intégres dans la conception de biocapteurs électrochimiques. En effet, la structure poreuse
nanostructurée constituant ces films est un matériau de choix pour étre utilisée comme matrice
support pour ’immobilisation de molécules biologiques de par la grande surface spécifique
qu’elle offre. De plus, les mesures de conductivité ont montré que ces films présentent
d’excellentes propriétés conductrices pour favoriser le transfert électronique entre 1’électrode
et une sonde redox. Enfin, le caractére poreux du matériau facilite également la diffusion des
ions a travers la structure.

Cependant, avant d’étre utilisé dans la conception d’un biocapteur, ces films ont été testés
¢lectrochimiquement afin de contrdler plusieurs facteurs. Tout d’abord, il faut s’assurer que
les films adherent correctement a la surface des électrodes de carbone vitreux et permettent
effectivement un transfert électronique. 1l faut de plus déterminer quelle sonde redox est la
plus adaptee pour étre utilisée avec ce matériau. Enfin, pour des applications dans le domaine
des biocapteurs, il faut que la signature électrochimique du matériau soit reproductible entre
deux films différents.

Ces différents facteurs ont été investigués a travers différentes mesures mettant en jeu des
techniques telles que la voltampérométrie cyclique ou encore la spectroscopie d’impédance
électrochimique et seront détaillées au sein de ce chapitre.

‘ a) Détermination de la sonde redox

Avant de caracteriser les CNT par électrochimie, différentes sondes redox ont été testées afin
de déterminer laquelle assure le meilleur transfert électronique. Pour cela, des caractérisations
en voltampérométrie cyclique et en spectroscopie d’impédance électrochimique ont été
menées a 1’aide de trois sondes redox : I’hydroquinone, le couple du Ruthénium hexaamine
[Ru(NHs) 6]?*"%* et le couple hexacyanoferrate (111) / hexacyanoferrate (11) [Fe(CN)s]*"*.

Les mesures électrochimiques ont été réalisées a 1’aide d’une cellule électrochimique
conventionnelle a trois électrodes avec pour électrolyte une solution de tampon phosphate a
pH = 7,0 (0,05 mol L1). Un fil de platine a été utilisé comme contre-électrode et une électrode
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au calomel saturée en KCI (SCE) a servi d’électrode de référence. Toutes les mesures ont été
faites par utilisation d’un potentiostat Autolab 100 et ont été enregistrées a 1’aide du logiciel
NOVA. Les concentrations des sondes ont été fixées a 5.10° mol.L? dans le tampon
phosphate.

Des sondes de charges différentes ont été choisies afin de connaitre 1’influence de ce
parametre concernant la diffusion des especes au sein du film de nanotubes. Au pH ou I’¢tude
a éeté réalisée (pH = 7,0), les CNT sont chargés négativement. En effet, les fonctions
oxygénées (acides carboxyliques, alcools...) qui sont présentes majoritairement a la surface
des parois des nanotubes présentent une charge négative a ce pH. Une sonde redox chargee
positivement sera donc théoriquement favorisée par rapport a une sonde chargee
négativement, qui elle sera repoussée par les charges négatives déja présentes a la surface des
nanotubes.

Les voltampérométries cycliques correspondant aux trois sondes évoquées précédemment
sont rapportées au sein de la Figure 54. Ces CV ont été réalisées apres avoir déposé un film de
CNT, obtenu par filtration de 500 mL de suspension, a la surface d’¢lectrodes de carbone
vitreux.
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Figure 54: Voltampérogrammes cycliques obtenus a partir de I'utilisation de différentes sondes redox avec
A) Hydroguinone; B) [Ru(NHs) §]?***; C) [Fe(CN)s]* a une concentration de 5.10° mol.L?, vb : 100 mv.s™.
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Ces voltammogrammes montrent que pour les trois sondes testées, le film de nanotubes
permet une augmentation du courant de pics par rapport au courant observé en utilisant une
électrode de carbone vitreux classique. Le décalage de potentiel (AEp) entre le pic
d’oxydation et le pic de réduction est également diminué grace a I’utilisation de CNT. Il
semble également que la sonde permettant 1’obtention d’un signal bien défini et aillant la plus
forte intensité soit le couple [Fe(CN)s]*"*.

En effet, le courant de pic cathodique est égal a -2,90x10* A pour cette sonde contre -
7,20x10° A et -5,20x10° A par utilisation d’hydroquinone et de ruthénium respectivement.
De plus c’est également pour cette sonde que la différence de potentiel est la plus faible entre
les deux pics redox avec une valeur de AEp = 0,120 V (AEp = 0,160 V pour I’hydroquinone).

L’utilisation de la spectroscopie d’impédance permet d’obtenir des informations
complémentaires sur le systéme afin de valider les observations faites par CV. C’est pourquoi
les trois sondes ont été testées en EIS. Pour cela, le systéme a été caractérisé en se placant au
potentiel d’équilibre du couple de la sonde testée et en utilisant une vitesse de rotation de
I’électrode de 2000 rotation par minute (rpm) afin de fixer la couche de diffusion. Les
différents diagrammes de Nyquist résultant de ces expériences sont présentés ci-dessous
(Figure 55).
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Figure 55: Diagrammes de Nyquist obtenus a partir de I'utilisation de différentes sondes redox avec A)
Hydroquinone; B) [Ru(NHs)s] 73+ C) [Fe(CN)s]**. Fréquences : 91,6 ; 11,4 ; 1,3 Hz.

La premiére observation qu’il est possible de tirer de ces diagrammes est que la présence du
film de nanotubes diminue I’impédance mesurée quel que soit la sonde utilisée. Concernant
les valeurs d’impédance obtenue sur 1’électrode nue, il semblerait que le couple [RU(NHS3)s]
2*3* 50it le moins efficace avec un module d’impédance & 0,2 Hz (dernier point de la courbe)
égale & 4683 ohms contre 1232 ohms pour le couple [Fe(CN)s]*’* et 3232 ohms pour
I’hydroquinone.
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Une fois le film de CNT déposé, d’une épaisseur de 4 um pour chacune des électrodes, les
valeurs diminuent jusqu’a 791, 411 et 689 ohms pour respectivement le couple [Ru(NHs)s]
2*3* le couple [Fe(CN)s]*’* et I’hydroquinone. Les spectres obtenus pour 1’hydroquinone
sont cependant peu reproductibles et sont mal définis a plus basse fréquence.

Au vue de ces résultats, le choix de la sonde électrochimique pour la suite des travaux mettant
en jeu des films de CNT s’est porté sur le couple [Fe(CN)s]*’* puisque celui-ci permet
d’obtenir de tres faibles valeurs d’impédance et des spectres bien définis et ceci malgré le fait
qu’il posséde une charge négative.

Comme étudié par Papakonstantinou et al.?*®, il existe différentes explications pour ce
phénomeéne qui a déja été observé entre le couple [Fe(CN)s]*’* et les CNT. Premiérement, la
présence de fonctions oxygénés a la surface des parois des nanotubes rend les nanotubes plus
hydrophiles, permettant ainsi un meilleur contact entre les molécules au sein de la solution
aqueuse et la surface des CNT. De plus, il a été montré que la présence d’oxygeéne au sein de
la structure des nanotubes influence grandement les propriétés électriques de ceux-ci. Un
nanotube semi-conducteur peut ainsi avoir un comportement de nanotube métallique selon
’influence de I’oxygéne sur sa densité électronique®”2%®, Enfin, la cinétique de réaction a
I'électrode pour le couple [Fe(CN)s]*"* est également influencée par la quantité de bords de
nanotubes exposés et liés a des carbones sp? @9, Or les nanotubes utilisés présentent de
nombreux défauts, comme le montrent les études structurales réalisées, notamment la
spectroscopie Raman. De nombreux bords apparents existent donc et permettent une
amélioration de la cinétique de réaction du couple ferri/ferrocyanure.

Tous ces parameétres améliorent le transfert électronique et la réaction cinétique du couple
redox a 1’électrode et peuvent donc étre une explication des résultats observés par
¢lectrochimie. La suite des études de ce systeme, notamment 1’allure du spectre obtenue par
impédance, est présentée dans le chapitre suivant.

‘ b) Réponse électrochimique

Basé sur les résultats précédents, le couple [Fe(CN)s]*’* a donc été choisi comme sonde
électrochimique pour la suite des travaux présentés dans ce manuscrit mettant en jeu des
CNT. Afin d’approfondir les propriétés électrochimiques de ceux-Ci, une série de
caractérisations a été menée sur les trois films de nanotubes d’épaisseurs différentes. Le but
¢tant d’identifier le film permettant d’obtenir le biocapteur le plus performant.

Pour cela, le film doit offrir non seulement une bonne surface spécifique pour permettre
I’adhésion des biorécepteurs, facteur caractérisé par les mesures effectuées précedemment
dans la partie caractérisation structurale, mais aussi faciliter le transfert électronique. Ceci se
traduit en électrochimie par des courants de pics plus importants, par rapport a 1’électrode
nue, en CV, et par des valeurs de résistances de transfert de charge faibles en impédance.

Les trois films ont donc été caractérises électrochimiquement par voltampérométrie cyclique
et par EIS aprés dépbts sur des électrodes de carbone vitreux. La voltampérométrie a été
réalisée en utilisant comme sonde redox une solution de [Fe(CN)s]* a 0,1 mol L PB (pH
7.0). La Figure 56-A montre clairement que I’intensité du courant électrochimique augmente
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lorsque 1’épaisseur du film déposeé augmente. En effet, le courant de pic cathodique est égal a
-4,6x10°, -1,33x10* et -2,90x10* A pour des épaisseurs de 1,6, 2,6 et 4,0 pum,
respectivement.

Pour I’épaisseur la plus fine (1,6 pm), le courant de pic est trés proche de celui obtenu a 1’aide
de I’électrode de carbone vitreux nue (4.33x10° A). Ce résultat est en accord avec les études
structurales et les mesures de conductivité menées. Cela confirme donc que pour cette
épaisseur, la surface est trés faiblement recouverte par les nanotubes, conduisant ainsi a une
faible augmentation de I’intensit¢ du courant et donc du transfert électronique. Cependant,
contrairement a 1’¢lectrode nue (AEp = 0,413 V), le signal redox obtenu est réversible quel
que soit ’épaisseur du film de CNT (AEp = 0,140 V pour 1,6 um; AEp = 0,120 V pour 2,6
um and AEp = 0,120 V pour 4,0 um). Il y a donc bien une augmentation de la surface
¢lectrochimique de 1’¢lectrode et un transfert d’électrons facilité.

Pour ce qui est des épaisseurs plus importantes (2,6 et 4,0 um), I’intensité du courant de pic
augmente fortement avec des valeurs de -1,33x10* et -2,90x10* A par rapport a 1’électrode
nue. Ceci étant encore une fois en accord avec les observations précédentes. Effectivement,
pour ces épaisseurs, les caractérisations prealables ont montré que les nanotubes forment une
structure 3D poreuse permettant a la fois la diffusion des espéces en solution jusqu’a
I’électrode mais aussi le transfert électronique qui est assuré par les propriétés conductrices
des CNT.
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Figure 56: A) Voltampérogrammes cycliques obtenus pour les films de CNT de 1,6 ; 2,6 et 4,0 um en
présence de la sonde [Fe(CN)s]*a 0,1 mol L* PB (pH 7.0) entre -0,1 et 0,5 V a une vitesse de balayage de
0,1 mV.st. Diagrammes de Nyquist obtenus pour les films de CNT de 1,6 (B) ; 2,6 (C) et 4,0 um (D) en
présence du couple [Fe(CN)s]***a 0,1 mol L PB (pH 7.0) a un potentiel appliqué de 0,2 V et une vitesse
de rotation de 2000 rpm. Fréquences : 91,6 ; 11,4 ; 1,3 Hz.

Les mesures d’impédance confirment elles aussi ces conclusions. Ces mesures ont été faites
en appliquant un potentiel de 0,2 V vs SCE, et en utilisant le couple [Fe(CN)s]*’* & 5.1073
mol.L? dans 0,1 M de PB (pH 7.0). La figure 56-B montre ainsi que I’impédance du systéme
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décroit en fonction de 1’augmentation de 1’épaisseur du film de CNT. Dans le Tableau 4, les
valeurs obtenues a basses fréquences (0,2 Hz) sont indiquées pour chaque épaisseur.

Différents parametres peuvent étre extraits de ces mesures. Le demi-cercle & haute fréquence
visible sur le diagramme de Nyquist correspond ainsi au transfert électronique en parallele
d’une capacité de double couche. La boucle a basse fréquence est quant a elle attribuée a
I’impédance de Warburg dans le cas d’une couche & limitant la diffusion. Elle traduit donc la
diffusion de la sonde redox au sein du matériau.

Les spectres d’impédance ont ainsi été décrits en utilisant un circuit équivalent composé de la
résistance ohmique de la solution et du film (R1), de la résistance du transfert de charge, R2,
en série avec I'impédance de Warburg (Ws), elle-méme mise en paralléle d’un élément de
phase constante, CPE (Figure 57)%0241 Cet élément a été choisi plutét qu’une capacité de
double couche classique afin de prendre en compte I’inhomogénéité de la surface, traduite par
la rugosité Ra calculée auparavant. L’impédance de Warburg prend quant a elle en compte la
diffusion de la sonde redox a travers le materiau.

R1 R2 Warburg
VAVE VAVA Ws

2?2
CPE

Figure 57: Représentation schématique du circuit équivalent du systeme électrochimique.

Pour remonter a la valeur de la capacité de double couche a partir de CPE, la formule suivante
a été appliquée :

1
Cpc = CPE™ + R,(@™Y

Ou Coc représente la valeur de la capacité de double couche en Farad, CPE celle de 1’élément
de phase constant et Rz la résistance de transfert de charge en ohm. Le facteur n est quant a lui
un parameétre lié a la geométrie du demi-cercle dans la représentation de Nyquist et est
compris entre 0 et 1. Si n est égal a 1, alors le CPE devient en théorie un condensateur
classique, C#2.

Les courbes de corrélation calculées a partir de ces élements sont représentées sur la Figure 56
(courbes en pointillé). On peut voir que la corrélation obtenue entre les valeurs
expérimentales et les valeurs calculées a I’aide du modele électrique est tres bonne (R? =
0,98). L’ensemble des paramétres calculés est répertorié dans le Tableau 4 avec: la résistance
de transfert de charge Rz, la capacité de double couche Cpc (obtenue d’apres les valeurs de
CPE) et enfin I’impédance de Warburg Ws.
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Tableau 4: Paramétres déterminés par corrélation des spectres d’impédance, calculés a partir du circuit
équivalent présenté au sein de la Figure 57.

GCE/CNT
Epaisseur du film 1,6 um 2,6 um 4,0 um
Ipcatn /A -4,6.10° -1,33.10* -2,90.10*
Zo21z I o0hm 674 527 404
Rz / ohm 264 £ 4 98+2 39+1
Coc / uF 38.3+06 702 92+2
Ws / ohm 240+ 4 277+5 230+4

Si la résistance de diffusion reste du méme ordre de grandeur pour les différents films de
CNT, la résistance de transfert électronique diminue pour sa part grandement lorsque
I’épaisseur augmente. De plus, pour la plus forte épaisseur, les deux boucles du spectre
d’impédance, correspondant a la résistance de transfert et a I’impédance de Warburg, sont
quasiment confondues, confirmant donc que le transfert électronique est facilité par les films
de nanotubes. En effet, le transfert électronique étant trop rapide et sa valeur étant
relativement faible par rapport a celle de la résistance de diffusion (39 ohms contre 230 ohms
pour le film le plus épais), le demi-cercle apporté par la contribution de Rz est donc recouvert
par celui traduisant la résistance de diffusion. C’est pourquoi le diagramme de Nyquist ne
présente pas deux demi-cercles distincts mais bien une seule boucle, résultant des deux
contributions et présentant donc une courbure déformée.

Concernant la capacité de double couche, les valeurs obtenues sont particuliérement élevées
mais sont en accord avec le fait que 1’interface électrochimique disponible est tres importante
gréce a la présence des CNT en surface. La capacité de double couche posséde habituellement
une valeur de 1’ordre de 20 uF.cm™en milieu aqueux?*-24, Dans le cadre de ce systéme, une
surface électroactive de 4,6 cm? (92 pF / 20 uF ) est donc estimée pour le film de 4 um
d’épaisseur. En prenant en compte la surface du carbone vitreux qui est de 0,07cm? (3 mm de
diametre), la surface active du matériau est ainsi multipliée 66 fois grace a la présence des
nanotubes et au caractére poreux de la structure. Pour ce qui est des films d’une épaisseur de
2,6 et 1,6 um, des surfaces électroactives de 3,5 et 1,9 cm? ont été déterminées
respectivement.
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Conclusion

Suite aux différentes caractérisations réalisées sur les films de nanotubes d’épaisseurs variées,
nous avons conclu que le film possédant une épaisseur de 4,0 um semblait étre le plus adapté
pour I’intégration de ce matériau dans la construction d’un biocapteur.

En effet, ce film présente les meilleures propriétés en termes de conductivité, de
reproductibilité ou encore de transfert électronique par rapport a des films d’épaisseurs
inférieures. C’est pourquoi il sera utilisé par la suite comme le film optimal lors de la
réalisation de biocapteurs.

Nous avons également pu constater que la couple [Fe(CN)s]*>"* semble étre le plus indiqué
pour étre utilisé comme sonde redox en présence de nanotubes de carbone.
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I B. Conception et caractérisation d’un film de nanobatonnets de WS;

Une seconde famille de matériaux novateurs, a base de dichalcogénures de métaux de
transition, et plus précisément de disulfure de tungsténe (WSz), a également été étudiée en vue
d’étre intégrée dans la conception de biocapteurs.

Suite a une collaboration avec le professeur Lellouche, de 1'université¢ de Bar-llan (Israél),
différents echantillons de ce matériau ont été recus pour étre analyses structurellement et
électrochimiquement. Présentés initialement comme étant des nanotubes, trois variétés de ce
matériau possédant divers types de fonctionnalisations ont été étudiées (Figure 58)%%3. La
premicre est simplement constituée d’un arrangement d’atome de souffre et de tungstene,
formant une structure de disulfure de tungstene non fonctionnalisé. La seconde a été modifiée
a I’aide de fonctions acides carboxyliques afin de former une couche hydrophile en surface du
matériau en plus d’introduire une fonction réactive. Enfin la derniére variété a été
fonctionnalisée par des fonctions thiophenes, formant ainsi une coquille nucléophile en
surface. De plus ces unités thiophenes sont polymérisables.
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Figure 58: Représentation schématique de la structure des trois différents types de matériau a base de
disulfure de tungsténe avec A) WSz non fonctionnalisés; B) WS, fonctionnalisés par des acides
carboxyliques et C) WS fonctionnalisés par une fonction thiophene.

Ces trois especes ont été caractérisées de la méme maniére que I’ont été les films de CNT
présentés dans le chapitre précédent. Ainsi, une technique de formation de couche mince de
disulfure de tungstene, légerement différente de celle utilisée pour les CNT, a été mise au
point.

Les films ainsi formés ont ensuite été observés structurellement et électrochimiquement par
différentes techniques d’analyse dans le but d’étre intégrés dans la conception de biocapteurs.
Ces matériaux étant jusqu’alors inconnus au sein du laboratoire, une attention particuliére a
été portée sur 1’étude de leur propriété de semi-conducteur et sur leur réponse
électrochimique.
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I 1. Méthode de réalisation de films de nanobatonnets de WS,

Le matériau étant initialement sous forme de fines particules, deux approches ont été suivies
pour réaliser des couches minces de ce dernier afin de pouvoir les intégrer dans la
construction d’une architecture d’électrode.

La premiére est calquee sur la technique de réalisation des films minces de CNT. Le méme
protocole a donc été suivi avec en premier lieu la dispersion de 5 mg des différentes variétés
de WS par sonication (30m), puis la filtration du surnageant de la solution réalisée sur un
filtre de cellulose apres 24h de repos.

La seconde prend, quant a elle, en compte la solubilité des particules inorganiques de WS: en
milieu aqueux. En effet, celle-ci est bien supérieure a celle des nanotubes de carbone. Il est
donc possible de réaliser une suspension de ces particules de disulfure de tungsténe dans 1’eau
sans avoir recourt a la sonication et en utilisant une quantité plus importante de matiéres. Pour
cela, 15 mg de poudre sont dispersés par agitation mécanique dans 1 L d’eau distillée. La
solution est laissée reposer une heure pour permettre la sédimentation d’éventuels agrégats.
Le surnageant est ensuite récupéré pour procéder a la filtration.

Comme le montre la Figure 59, la solubilité des différentes particules n’est pas la méme de
par leur fonctionnalisation respective (teintes différentes dues a la présence plus ou moins
importante de particules en suspension). En effet, la présence d’une coquille de fonctions
carboxyliques permet une meilleure solubilisation dans 1’cau des particules de WSz par
rapport a celles ne présentant pas de fonctionnalisation. Ces différences de solubilité induiront
donc une différence dans la quantité de matiére filtrée par la suite.

mmaes

N

Figure 59: Photographie des particules de disulfure de tungsténe en suspension dans I’eau; A) sans
fonctionnalisation, B) fonctionnalisés par des groupes thiophene et C) fonctionnalisés avec des fonctions
acides carboxyliques.
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L’image montre, comme attendu, que les WS fonctionnalisés par des acides carboxyliques
présentent une meilleure solubilité dans 1’eau que les deux autres types de particules (teinte
plus foncée). Cette fonctionnalisation permet donc effectivement 1’enrobage des particules par
une coquille hydrophile. Le matériau & base de WS fonctionnalisés par une fonction
thiophéne semble également étre plus soluble que les WS2 non fonctionnalisés. Cela peut
venir de la présence des atomes d’oxygene présents au sein de la structure (Figure 58-C).

Pour les deux approches, le volume filtré est différent (500 mL avec ultrason, 250 mL pour la
suspension par agitation mécanique). A I’inverse la technique de dépét des films sur la surface
de I’électrode de carbone vitreux par dissolution de la cellulose est gardée constante pour les
deux méthodes. Il est important de noter que ces films de disulfure de tungsténe sont
beaucoup moins stables que les films de nanotubes de carbone. Ainsi ils se désagregent
facilement sous 1’action du lavage a I’acétone. Leur transfert a la surface d’électrode doit donc
se faire avec une attention d’autant plus grande et des lavages doux (ringage a I’aide de
pipette pasteur).

I 2. Caractérisation structurale

Comme dans le cas des CNT, plusieurs caractérisations structurales ont été réalisées. Les
premiéres, obtenues par microscopie électronique a balayage, visaient a déterminer la
structure de ce matériau (nanoparticules, nanotubes etc...) par analyse des poudres avant
modification. En effet, peu de caractérisations avaient été menées sur ces échantillons et leur
structure n’était donc pas clairement établie. La suite des analyses a été conduite directement
sur les matériaux sous forme de films minces afin de déterminer 1’épaisseur, la conductivité et
la reproductibilité de ceux-ci.

’ a) Caractérisation par microscopie électronique a balayage

L’analyse MEB a donc dans un premier temps été réalisée sur les échantillons bruts, toujours
sous forme de particules, et non sur les films minces. Les trois différentes variétés de WSz ont
été observées afin de déterminer si la fonctionnalisation du matériau engendrait une
quelconque modification de sa structure. Les particules ont été, au préalable, recouvertes
d’une couche de palladium afin d’assurer la conductivité de ceux-Ci et permettre leur
observation par microscopie électronique a balayage. Les clichés pris a différents
grossissements (x5000 et x20000) sont présentés ci-dessous (Figure 60).

Ces premiéres images montrent tout d’abord que le matériau n’est pas synthétisé sous forme
de nanotube mais plutét sous forme de nano-batonnet. En effet, il ne présente pas une
structure creuse de type tubulaire et semble plutdt constitué d’un enroulement lamellaire de
feuillets de WSz. Cette structure lamellaire est caractérisée par la présence de résidus a la
surface et aux extrémités des batonnets qui laissent penser que ceux-ci sont formés de
différentes couches de WS: (cercles rouges sur la Figure 60). Pour ce qui est de leur
dimension, ces nano-batonnets sont de longueurs variables, entre 1 et 10 um, et possedent un
diametre de 100 a 200 nm. Enfin, ils ne présentent pas d’arrangement particulier entre eux, et
sont donc disposés de fagon aléatoire au sein du matériau.
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Concernant les fonctionnalisations, elles ne semblent pas influer la structure du matériau
puisque celui-ci garde les mémes dimensions en termes d’épaisseur, de longueur et de
diametre.

Grenoble INP - CMTC
Dato :14 16

Figure 60: clichés réalisés par microscopie électronique a balayage a un grossissement de x10000 et x20000
sur des échantillons non traité de disulfure de tungsténe non fonctionnalisé (A ; B), fonctionnalisés par des
groupements acides carboxyliques (C ; D) et fonctionnalisés par des groupements thiophénes (E ; F).

Des clichés ont également été faits sur les nanobaténnets aprés que ceux-ci aient été soumis a
un bain d’ultrasons (10 min) afin de déterminer 1I’impact de ce traitement sur la structure des
batonnets. En effet ne connaissant pas la résistance mécanique de ces composés, une longue
exposition a des ultrasons peut entrainer des cassures ou des modifications de la forme du
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matériau. Les images A et B de la Figure 61 montrent ainsi le matériau avant traitement et
simplement mis en solution dans ’eau et les images C et D, le matériau ayant été¢ soumis aux
ultrasons.

On peut voir sur ces clichés que 1'usage d’ultrason s’aveére ne pas détériorer les nanobatdnnets
puisqu’ils conservent leur dimension et leur arrangement d’origine. De plus on retrouve
encore une fois la formation lamellaire avec la présence de plusieurs couches a I’intérieur
d’un nanobatonnet.

Figure 61: clichés réalisés par microscopie électronique a balayage a un grossissement de x20000 et x50000
sur des échantillons de disulfure de tungsténe fonctionnalisés par des groupements acides carboxyliques
avant (A ; B) et apres sonication (C ; D).

La dernié¢re partie de 1’étude de ces composés par usage du MEB porte sur la caractérisation
des films minces réalisés apres filtration de la suspension dans I’eau des différentes variétés
de WSz, L’intérét est ici de déterminer I’arrangement selon lequel les nanobatonnets
s’organisent pour former le film. Dans les clichés présentés précédemment ceux-ci ne
possedent aucun arrangement déterminé et sont répartis de fagons aléatoires sans connexion
entre eux.

Sur les clichés présentés dans la Figure 62, la disposition des batonnets indiquent la présence
de deux formes sous laquelle ils s’agglomerent. La premiére (cliché A) montre la formation
d’une structure poreuse en trois dimensions, constituée de nanobatonnets interconnectés entre
eux contre le montre I’image B. La seconde configuration du matériau se présente comme un
agglomérat d’une multitude de batonnets, formant des pelotes de plusieurs dizaines de
micrometres pour les plus importantes a seulement 7-8 um pour les plus fines. La premiéere
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structure semble cependant étre majoritaire avec la présence de larges zones de ce type et
forme donc la plus grande partie de la structure des films minces réalisés.
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Figure 62: clichés réalisés par microscopie électronique a balayage a un faible grossissement sur des
échantillons de disulfure de tungsténe fonctionnalisés par des groupements acides carboxyliques et mis
sous forme de films minces.

Suite a ces observations, la technique de réalisation de films minces sans utilisation
d’ultrasons a été privilégiée. En effet cette technique permet la réalisation d’un plus grand
nombre de films (volume filtré moins important) et est également plus simple en mettre en
ceuvre. La suite des caractérisations et des différentes expériences menées sur les
nanobatonnets de WSz ont donc toutes été faites sur ce type de films.

‘ b) Caractérisation par microscopie laser

La seconde caractérisation structurale a été réalisée par microscopie laser. Comme dans le cas
des CNT, cette étude visait a déterminer 1’épaisseur et la morphologic de surface des
différents films de WS2 formés a partir des trois variétés du matériau. Les films ont
préalablement été déposés sur substrat d’or afin de permettre leur caractérisation.

La Figure 63 présente 1’é¢tude concernant la rugosité et la morphologie de surface des films de
disulfure de tungstene fonctionnalisés par des fonctions acides carboxyliques. Les clichés
réalisés pour les deux autres types de nanobatonnets ne sont pas montrés mais les paramétres
déterminés pour les trois types de films sont reportés dans le Tableau 5.
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Figure 63: Clichés réalisés par microscopie laser sur un film de WS fonctionnalisés par des groupements
acides carboxyliques avec A) une vue 2D a la limite film-substrat ; B) la cartographie 3D & la limite film
substrat ; C) la vue 2D a la surface du film et D) la cartographie 3D a la surface du film.

Pour ce qui est de 1’épaisseur, celle-ci a été déterminée de la méme fagon que 1’a été celle des
nanotubes de carbone, c’est-a-dire par différence entre 1’épaisseur du substrat et celle de
I’échantillon. La rugosité a elle été calculée sur une large zone de 1’échantillon (Figure 63-
C/D). Les résultats correspondant au calcul de 1’épaisseur mais aussi de la rugosité Ra ainsi
que la reproductibilité des films (RSD) sont compilés au sein du Tableau 5. Pour chaque type
de matériau, les résultats correspondent a la moyenne calculée a partir de trois échantillons.

Tableau 5 : Paramétres structuraux déterminés par microscopie laser pour les différents matériaux a base
de disulfure de tungsténe obtenus par filtration de 250 mL de solution (Epaisseur du film, rugosité Ra et
reproductibilité).

Type de matériau WS; WS,-Thiophene WS,-COOH
Epaisseur du film 3,7 um 5,0 um 6,2 um
Rugosité Ra +0,8 um + 0,4 pm +0,6 um
RSD +9% 5% 6%

Les valeurs d’épaisseur des films correspondent aux observations faites au niveau de la
solubilité¢ des différentes particules dans 1’eau. En effet, les films faits a partir des batonnets
fonctionnalisés par les groupements acides carboxyliques ou thiophenes permettent la
formation de films plus épais (6,2 et 5,0 um respectivement) que les films & base de WSz purs.
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Concernant la rugosité des films, les films obtenus a partir de disulfure de tungsténe
fonctionnalisés possedent une rugosité relativement faible de 1’ordre de 10% par rapport a
I’épaisseur du film (x 0,6 um et + 0,4 um pour WS2-COOH et WS2-Thiophéne). A I’inverse,
celle du film de WS est plus élevée avec une valeur de £ 0,8 um. Le fait que ce dernier film
soit beaucoup moins épais que les deux autres peut expliquer cette rugosité plus importante.
En effet, la quantité de matiére déposée lors de la filtration sur la membrane de cellulose étant
plus faible, la porosité est sans doute plus importante sur ce film que sur les deux autres, d’ou
une rugosité plus élevée.

‘ C) Caractérisation par spectroscopie Raman

A I’image du travail réalis¢ sur les CNT, une étude par spectroscopie Raman a ét¢ menée sur
les différents échantillons de WS2. Pour cela, ces derniers ont été déposés sur un substrat d’or
avant d’étre analysés. La Figure 64 ci-dessous montre le spectre obtenu pour le film de WSz
non fonctionnalisé.
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Figure 64: Spectre Raman obtenu pour le film de WS non fonctionnalisé.

Les pics visibles a 364 et 432 cm-1 correspondent d’aprés la littérature aux orbitales Ezg et
A1g caractéristiques de la structure du WSz 246247 |Is confirment donc la composition du
matériau. Des spectres ont également été réalisés sur les films porteurs des fonctions acides
carboxyliques et thiophenes mais celles-ci n’ont pas pu étre observées par Raman, les spectres
obtenus présentant le méme profil que celui obtenu pour le film de WSz non fonctionnalisé.

Ceci peut s’expliquer par le fait que la couche de molécules enrobant les nanobatonnets,
résultant de leur fonctionnalisation, est tres mince. Or, ’exposition des échantillons a un
rayonnement laser semble altérer le matériau (diminution de I’intensité des pics durant la
manipulation). La couche de fonctions acides carboxyliques ou thiophénes a donc pu étre
détruite avant d’étre caractérisée.
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‘ d)  Mesure de conductivité

La conductivité des films a été mesurée a I’aide de la méthode quatre pointes présentée
auparavant. Une étude préalable a montré que le disulfure de tungsténe est un matériau semi-
conducteur dans une gamme de potentiel autour de 3V. Cependant ce potentiel est trop élevé
pour étre appliqué en ¢électrochimie (oxydation de I’eau). C’est pourquoi lors de cette étude, le
matériau a été testé dans une gamme plus basse, entre 0 et 2V afin de déterminer sa
conductivité dans un domaine exploitable en électrochimie.

Les courbes résultantes de ces analyses, menées sur les trois variétés de WSz, sont présentées
sur la Figure 65.
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Figure 65: Courbes présentant I’évolution du courant en fonction du potentiel appliqué pour les films
minces réalisés a partir de nanobatonnets disulfure de tungstene non fonctionnalisé (a), fonctionnalisés
par des groupements thiophénes (b) et fonctionnalisés par des groupements acides carboxyliques (c).

Le courant obtenu sur la gamme de potentiel étudié est tres faible (nA), a titre de comparaison
les CNT présentaient pour leur part un courant d’environ 800 LA pour un potentiel appliqué
de 1V. De plus les valeurs de résistance correspondantes sont, elles, de I’ordre de plusieurs
millions d’ohm. Malgré le fait qu’il appartienne a la famille des semi-conducteurs, ce
matériau peut donc étre considéré comme étant non-conducteur dans la plage de potentiel
étudié, avec des valeurs de conductivité de 1,7.10%; 1,6.10% et 2,2.10° S.cm™ pour les
nanobatonnets disulfure de tungstene non fonctionnalise, fonctionnalisés par des groupements
acides carboxyliques et fonctionnalisés par des groupements thiophénes respectivement.

I 3. Caractérisation électrochimique

Malgré le fait que ce matériau ne soit pas conducteur dans la plage de potentiel
électrochimique, des caractérisations électrochimiques ont tout de méme été menées sur celui-
ci. En effet, en dépit de leur manque de conductivité, ce matériau garde un intérét certain pour
leur utilisation comme matrice pour I’immobilisation de biomolécules. La grande surface
spécifique offerte par les nanobatonnets, la structure poreuse des films minces permettant la
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diffusion d’espéces en leur sein ou encore la présence de fonctions réactives a leur surface
sont des avantages certains dans la réalisation de biocapteur. De plus leur réponse
¢lectrochimique n’étant pas connue, les différents films ont été analyseés en présence de
solvant organique, dans 1’eau mais aussi en présence de différentes sondes électrochimiques
pour étudier leur comportement. Enfin, dans I’optique d’une utilisation du matériau dans la
conception de biocapteurs, différentes cibles d’intérét tels que le catéchol, 1’urée ou encore
I’aspartame ont été testées.

’a) Caractérisation en milieu organique

Les nanobatonnets ont tout d’abord été caractérisés en milieu organique dans ’acétonitrile.
Pour cela, une solution de CHsCN + 0,1 mol.L* de Tetrabutylammonium Perchlorate (TBAP)
a eté realisée. La caractérisation a été faite en voltampérométrie cyclique en utilisant une
cellule électrochimique conventionnelle a trois électrodes avec une électrode Ag*/Ag utilisée
en tant qu’électrode de référence, un fil de platine utilis¢é comme contre-électrode et une
électrode de carbone vitreux modifiée par les films de WSz comme électrode de travail.

Afin de connaitre leur réponse électrochimique dans ce milieu, une large gamme de potentiel
a été balayeée, entre -2V et +1 V a une vitesse de balayage de 0,1 V/S et la solution a été
dégazée sous argon avant chaque mesure. Les voltampérogrammes correspondants sont
présentés au sein de la Figure 66 ci-dessous.
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Figure 66: Voltampérogrammes cycliques dans CHsCN + 0,1 mol.L™* TBAP sur différentes couches de
disulfure de tungstene déposées sur électrode de carbone vitreux et sur une électrode de carbone vitreux
nue, vb =100 mV.s*
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Les courbes de voltampérométrie cyclique des différents films proposent une allure similaire
entre les trois matériaux. La présence de deux pics de réduction peut ainsi étre observée, le
premier aux alentours de -0,6 V et le second aux alentours de -1,2 V. De plus, un pic
d’oxydation est également visible pour les trois espéces a un potentiel supérieur a 0,8 V. Les
pics anodiques présentent cependant de 1égeres variations en termes de potentiel et d’intensité.
C’est pourquoi une étude a été réalisée sur les trois différents films de WSz en réalisant
différentes CV dans plusieurs gammes de potentiel et en opérant plusieurs cycles pour suivre
I’évolution des pics observés.

La Figure 67 présente les voltampérogrammes réalises a partir des WS2-COOH et des WS2-
Thiophéne pour des valeurs de potentiel comprises entre -2 et +2 V (Figure 67-A/C) et entre -
2 et 0 V (Figure 67-B/D). Le comportement des WSz non fonctionnalisés étant trés similaire a
ceux des WS2-COOH, leur voltampérogrammes ne sont pas présentés ici.
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Figure 67: Voltampérogrammes cycliques dans CH3CN + 0,1 mol.L* TBAP sur A) et B) une couche de
disulfure de tungsténe fonctionnalisée par des groupements acides carboxyliques déposée sur électrode de
carbone vitreux ; C) et D) une couche de disulfure de tungsténe fonctionnalisée par des groupements
thiophéne déposée sur électrode de carbone vitreux , vb = 100 mV.s™.

Le premier voltampérogramme montre 1’évolution du comportement électrochimique apres
trois cycles réalisés entre -2 V et +2 V du film de WS2-COOH. Le pic anodique présent a 1,3
V décroit fortement aprés le premier cycle, passant d’une valeur de 7,6.10* & 7,0.10° A lors
du second cycle. Il semble se stabiliser lors des cycles suivants. Ce pic d’oxydation peut étre
associé, selon Pumera et al.?*, 4 ’oxydation irréversible du matériau conduisant a I’obtention
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d’un composé de formule WO4>. Le second voltampérogramme (Figure 67-B) se focalise lui
sur le suivi du comportement des pics de réduction présents a des potentiels négatifs. Ces
signaux semblent étre eux aussi éliminés apres le premier cycle (peu de variation par la suite).
Il pourrait donc s’agir de résidus de différents composés ayant pu s’adsorber a la surface du
matériau lors de leur synthése ou une désorption de I’hydrogéne présent au sein du matériau
suivant le mécanisme de Volmer—Heyrovsky?®. Les matériaux a base de WSz non
fonctionnalisés et de WS2-COOH ne possédent donc pas de réponse électrochimique en
milieu organique lors de leur analyse par CV.

Pour ce qui est des WS2-Thiophene, le méme comportement est observé avec la diminution du
pic lié & I’oxydation des nano-batonnets ou a celui lié a la présence de résidus hydrogénés lors
du premier cycle. Cependant, on observe également 1’apparition d’un signal en oxydation a
1,4 V et en réduction a -1,3 V a partir du 2° ou 3° cycle (Figure 68). Ces signaux augmentent
pour les premiers cycles appliqués sur ce film puis restent stable au cours des suivants. Il
pourrait donc traduire ’apparition d’un polymere formé par la polymérisation des thiopheénes.
En effet le potentiel nécessaire a I’activation de la polymérisation des thiopheéne est
relativement haut (1,2 a 1,4 V)% ce qui correspondrait donc avec le signal observé a 1,4
V. Le fait que le signal cesse de croitre rapidement peut s’expliquer par le fait qu’une faible
partie des fonctions thiophenes soit accessible. En effet, aprés le 5° cycle il n’y a plus
d’augmentation du signal, traduisant le fait que la polymérisation ne peut plus se poursuivre
par manque de monomeres.
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Figure 68: Polymérisation par voltampérométrie cycligue dans CHsCN + 0,1 mol.L"* TBAP sur une

couche de disulfure de tungsténe fonctionnalisée par des groupements thiophéne déposée sur électrode de
carbone vitreux , vb = 100 mV.s™.
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‘b) Caractérisation en milieu aqueux

Le comportement électrochimique des nanobatonnets de WSz a aussi été observe en milieu
aqueux dans du tampon phosphate pH 7,0 a 0,1 mol.L:. La Figure 69 montre les
voltampérogrammes obtenus aprés un et deux cycles pour 1’électrode de carbone vitreux nue
(Figure 69-A) et pour les différents films de WS: avec une couche de WSz non
fonctionnalisée ((Figure 69-B); une couche WSz fonctionnalisée par des groupements acides
carboxyliques (Figure 69-C) et une couche de disulfure de tungstene fonctionnalisée par des
groupements thiophéne (Figure 69-D). Les potentiels indiqués sont mesurés par rapport a une
électrode au calomel saturée en KCI.
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Figure 69: Voltampérogrammes cycliques dans tampon phosphate pH 7,0 sur A) I’électrode de carbone
vitreux nue; B) une couche de disulfure de tungstene non fonctionnalisée déposée sur électrode de
carbone vitreux ; C) une couche de disulfure de tungsténe fonctionnalisée par des groupements acides
carboxyliques déposée sur électrode de carbone vitreux et D) une couche de disulfure de tungsténe
fonctionnalisée par des groupements thiophéne déposée sur électrode de carbone vitreux , vb = 100 mV.s™.

Ces courbes montrent un comportement similaire pour les trois variétés de films. La
diminution du pic anodique a 1,5 V correspond a 1’oxydation irréversible du matériau a la
surface et a I’intérieur de la structure poreuse des différents films. Pour ce qui est du pic
présent en réduction a -0,5 V, ce dernier est également présent lorsque la CV est réalisée sur
1’électrode de carbone vitreux nue, il ne provient donc pas des films de WSz mais plut6t du
matériau d’électrode initial ou du tampon utilisé. Les films ne semblent donc pas étre actif
électrochimiquement et seule une légere augmentation du courant capacitif est observée.
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‘C) Caractérisation en présence de sonde électrochimiques et
‘ en présence de cibles d’intérét

La derniére partie de I’étude électrochimique menée sur les films de WSz a consisté a
observer leur reponse vis-a-vis de différentes sondes électrochimiques mais aussi de
différentes cibles présentant un intérét en vue de la conception d’un biocapteur.

Les sondes ayant été testées dans un premier temps sont le couple [Ru(NHz)s]?*3* ainsi que la
sonde redox [Fe(CN)s]* a 5.10° mol.L? dans du tampon phosphate pH 7 0,1 mol.LL. La
Figure 70 montre la réponse des differents films de WS: ainsi que celle de I’électrode de
carbone vitreux nue pour chacune de ces sondes. Les potentiels indiqués sont mesurés par
rapport a une électrode au calomel saturée.
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Figure 70: Voltampérogrammes cycliques dans tampon phosphate pH 7,0 sur I’électrode de carbone
vitreux nue et sur différents films de disulfure de tungstene déposés sur une électrode de carbone vitreux
en présence de la sonde redox [Ru(NHz3)s]?*3* (A) et de la sonde redox [Fe(CN)s]* (B), vb = 100 mV.s™.

Ces deux voltampérogrammes montrent qu’il est possible d’observer le transfert électronique
des deux sondes redox testées par utilisation des films de WS2. Cependant, ces films ne
semblent pas augmenter ou diminuer le courant faradique, avec des valeurs de courant de pics
stables entre 1’électrode nue et 1’électrode recouverte d’un film dans le cas du couple
[Ru(NH3)6]?*** ou par utilisation de la sonde [Fe(CN)s]*. Il n’y a donc pas de passivation de
I’électrode par les différents films de WS2 méme si celui-ci n’améliore pas le transfert
d’¢lectron. Ces deux couples pourront donc étre utilisés par la suite pour la réalisation d’un
biocapteur mettant en jeu ce type de film.

Concernant les caractérisations réalisées en présence de différentes cibles d’intérét, les
meilleurs résultats ont été obtenus en présence de catéchol. Comme l'indique la littérature,
I'oxydation du catéchol présente un pic réversible a un potentiel de 0,3 V en présence d’une
électrode de carbone vitreux?®2. La réponse des électrodes, modifiées ou non, a donc été testée
dans une gamme de potentiel permettant d’observer ce pic, afin de suivre 1’évolution de
I’intensité de ceux-ci. La Figure 71 montre les différentes voltampérométries cycliques
réalisées en présence de catéchol pour I’¢électrode nue, I’¢lectrode recouverte d’un film de
WS2 et 1’¢lectrode recouverte d’un film de WS2-COOH.
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Figure 71: Voltampérogrammes cycliques dans tampon phosphate pH 7,0 sur I’électrode de carbone
vitreux nue et sur différents films de disulfure de tungsténe déposés sur une électrode de carbone vitreux
en présence de catéchol (5.10° mol.L?), vb = 100 mV.s™.

Comme le montre ces voltampérogrammes, la présence des films de WSz augmente 1’intensité
des pics correspondant a 1’oxydation du catéchol avec des valeurs de 6,5.10°, 1,43.10* et
1,45.10* A pour I’électrode nue, 1’électrode recouverte d’un film de WSz et 1’électrode
recouverte d’un film de WS2-COOH respectivement.
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Conclusion

Dans ce chapitre nous avons présenté une méthode permettant d’obtenir des films minces de
nano-batonnets de WSz pouvant étre transféré a la surface d’électrodes de carbone vitreux et
ceci de maniére controlée et reproductible.

Une étude structurale et électrochimique a également été menée afin de déterminer les
différents parametres propres a chacun des films formés (épaisseur, rugosité, conductivité...).
Les premiers résultats ont montré que ce matériau n’est pas conducteur dans la plage de
potentiel électrochimique Nous avons aussi pu déterminer que ces films ne présentent pas
d’activité propre en électrochimie. Les pics observés par voltampérométrie cyclique étant
principalement dus a la désorption de ’hydrogeéne présent au sein de la structure poreuse du
film et a I’oxydation irréversible du matériau.

Ces films restent tout de méme intéressant en vue d’une utilisation dans la conception d’un
biocapteur puisqu’ils ne passivent pas la surface de 1’¢lectrode et peuvent €tre mis a profit
pour permettre 1I’immobilisation de matériel biologique de par la présence de fonctions
terminales suite a leur fonctionnalisation. Les nano-batonnets possédant une fonction acide
carboxylique semble ainsi trés intéressant dans cette optique puisqu’ils peuvent étre utilisés
dans des réactions d’amidation.
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Suite au travail préalablement mené sur la formation de films minces de nanotubes de
carbone, un biocapteur pour la détection des anticorps de la toxine du choléra a été réalisé en
intégrant ces derniers dans 1’architecture moléculaire du systéme.

La toxine du choléra est un systeme déja largement décrit dans la littérature. L’intérét de ces
travaux fut donc la réalisation d’un systéme performant, permettant d’atteindre une limite de
détection inférieure a celles déja décrites dans la littérature, ainsi qu'une gamme de linéarité
plus importante. Le second point étant d’appliquer par la suite ce modéle a la détection de
molécules d’intérét plus novatrices.

Bien qu’une légére diminution des cas f(t rapportée en 2015 et malgré des traitements
améliorés, le choléra demeure encore de nos jours un probleme de santé majeur a travers le
monde?3. C’est pourquoi le développement de dispositifs de détection rapides, fiables et
hautement sensibles présente un intérét certain dans le but d’identifier rapidement les cas
émergents dans les zones a haut risque afin d’assurer une prise en charge rapide des patients.
A Theure actuelle, les tests permettant de fournir un tel diagnostic, pour la détection du
choléra, reposent principalement sur la reconnaissance d'un composant caractéristique de la
bactérie du choléra donnant lieu & une transduction par immunochromatographie ou par
fluorescence directe®*.

Cependant, ce type de capteurs souffre d’un manque de sensibilité et de spécificité. Leur
faible cotit de production ainsi que leur facilité d’utilisation en font tout de méme des capteurs
intéressants pour étre utilisés dans des environnements a ressources limitées®S. Il existe
également des outils de diagnostics cliniques classiques, permettant une détection plus fiable
et plus sensible de la maladie. Ce type de dispositifs s’avére malheureusement bien plus
colteux et le temps de diagnostic est généralement beaucoup plus long, de plus ils requierent
I’utilisation d’un laboratoire d’analyse et ne sont donc pas réalisables dans les zones les plus
reculées.

Dans ce contexte, les biocapteurs représentent un outil intéressant pour la détection de ce type
de pathologie, étant basés sur une transduction rapide et sensible mettant en jeu des récepteurs
biologiques spécifiques a l'analyte correspondant?®. Cette spécificité, assurée par la
reconnaissance entre 1’anticorps et 1’antigéne dans le cas d’une pathologie virale, permet
d'analyser des milieux hautement complexes comme le sang ou dautres fluides
physiologiques et permet donc une détection en condition réelle sans traitement prealable de
’échantillon 2"%%, De plus, comme vu précédemment, les biocapteurs électrochimiques
peuvent étre miniaturisés afin d’étre utilisés sous forme d’appareils portables faciles
d’utilisation?®.

Concernant la détection d'anticorps, d'antigene ou d’/ADN, une configuration plus sophistiquée
est nécessaire car I'événement de reconnaissance (hybridation ou immunoréaction) ne conduit
pas directement a I’obtention d’un signal électrochimique. Ainsi une étape de marquage est
souvent nécessaire lorsque la détection est assurée par des méthodes électrochimiques
classiques (voltampérométrie cyclique, chronoampérométrie etc..), rendant la conception du
biocapteur plus délicate. C’est pourquoi la spectroscopie d'impédance électrochimique (EIS)
offre un avantage évident par rapport aux autres méthodes de détection électrochimiques car
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aucune procédure de marquage n’est nécessaire®®. En effet, I'immobilisation de biomatériaux
a la surface de I'électrode et la reconnaissance entre le biorécepteur et son analyte modifient
directement la résistance totale du systéme?®!. Cette modification de la résistance peut étre
quantifiée pour des concentrations allant jusqu'a la gamme du femtomolaire’®. De plus, I’EIS
permet de représenter le systétme sous forme de composants ¢électriques par utilisation d’un
circuit électrique équivalent. Ce circuit peut alors étre utilisé afin d’obtenir de nombreuses
informations sur le systeme.

Comme dit précédemment, des CNT ont été incorporés dans la construction de ce biocapteur
afin d’augmenter encore la sensibilité et d’abaisser la limite de détection du systeme, les
nanomatériaux permettant d'immobiliser une quantité accrue de biorécepteurs a la surface de
I’électrode?®?. De plus, parmi les différents nanomatériaux présentés au sein du chapitre 1.C,
les nanotubes de carbone font partis des meilleurs candidats pour étre intégrer dans la
conception d’un tel dispositif de détection. Ceci s’explique par la bonne conductivité qu’ils
possedent, la grande surface spécifique qu’ils offrent et enfin par les différents protocoles de
fonctionnalisation déja existants pouvant étre mis a contribution pour permettre
I'immobilisation de différents types de biorécepteurs?®3264, Cependant, l'utilisation de CNT
dans des biocapteurs reposant sur une détection par EIS est tres peu décrite dans la littérature
en comparaison de biocapteurs ampérométriques®®. De plus, la plupart des exemples limitent
I’utilisation des CNT en tant que matériau composite, par incorporation dans des matrices de
polymeéres notamment, ce qui réduit clairement la surface spécifique que peut apporter ce
genre de matériau?®2%°. Une des raisons expliquant le fait qu’ils soient peu utilisés en
impédance pourrait étre que les dépots de CNT, réalisés par la technique classique de drop-
casting, sont peu reproductibles. En effet, lorsque de tels dépots sont formés a la surface d’une
électrode leur morphologie n’est que peu ou pas controlée. Elle dépend notamment de la
vitesse d’évaporation du solvant, qui est un paramétre difficilement contrélable. Or une légeére
différence de morphologie conduit a une variation importante des résistances de transfert
d'électrons et donc a une mauvaise reproductibilité.

Dans ces travaux, le principe de formation de couches de CNT reproductibles, présenté dans
le chapitre 11.A.1, a été utilisé pour remédier & ce probléme. Le dispositif de mesure congu
repose ainsi sur 1’intégration de films de CNT, offrant une surface spécifique importante en
plus d’un transfert électronique rapide. Ces films sont alors utilisés comme matrice pour
I’immobilisation de biorécepteurs, ici la toxine du choléra. L’immobilisation a été assurée a
travers 1’utilisation d’un systéme développé auparavant au laboratoire, mettant en jeu un film
électrogénéré de poly-pyrrole NTA. Ce film permet en effet d’immobiliser a sa surface, par le
biais de la formation d’un complexe de cuivre, différents types de protéines possédant des
fonctions biotines’®. La détection a quant a elle été réalisée par spectroscopie d’impédance.
Les différentes étapes impliquées dans la construction de ce biocapteur, ainsi que les résultats
obtenus seront détaillés dans ce chapitre.
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IA. Construction de I’édifice moléculaire

I 1. Dépot du film de nanotubes de carbone

Comme les différentes caractérisations structurales 1’ont montré au préalable, le meilleur film
mince de CNT, que cela soit en termes de conductivité ou de reproductibilité, semble étre
celui obtenu apres filtration de 500 mL de suspension et possédant une épaisseur de 4,0 um.
L étude a malgré tout été conduite dans un premier temps sur les trois épaisseurs de films
différentes afin de déterminer laquelle est le plus apte pour étre utilisée en complément d’un
film de poly-pyrrole NTA.

I 2. Electropolymérisation d’un film de pyrrole-NTA

L’intégration d’un film de poly-pyrrole NTA dans la conception de ce biocapteur pour la
détection de I’anticorps de la toxine du choléra présente plusieurs intéréts. Tout d’abord, il
s’agit d’un film perméable et possédant une forte porosité, permettant ainsi la diffusion de la
sonde redox a travers sa structure. De plus, 1’utilisation de ce film conduit a I’enrobage de la
couche de CNT par le polymeére, diminuant ainsi 1’adsorption non-spécifique qui est trés
présente lors de I’utilisation de nanotubes de par leur forte affinité pour divers composés.
Enfin, ce polymeére permet d’introduire la fonction NTA a la surface de 1’électrode. Or c’est
cette fonction qui va permettre par la suite I’immobilisation de la toxine du choléra et donc
donner sa spécificité au systeme vis-a-vis de la cible étudiée.

La formation de la couche de polymere a la surface du film de nanotubes de carbone a été
réalisée par électrochimie. En effet, le monomere de pyrrole-NTA, dont la structure est
représentée au sein de la Figure 72-A, possede un groupement pyrrole (en vert sur
I’illustration) qui peut étre activé par électrochimie pour conduire a 1’électropolymérisation de
celui-ci. La Figure 72-B illustre quant a elle la réponse électrochimique du monomeére de
pyrrole-NTA8, La caractérisation du monomére a été réalisée par CV en milieu organique
dans une solution de CHsCN + 0,1 mol.L? LiClOa4. Cette solution a été acidifiée par de
I’acide perchlorique (HCIO4) afin de permettre la solubilisation du monomere. Sur le
voltampérogramme obtenu, un pic anodique irréversible correspondant a 1’oxydation
irréversible du pyrrole est observé de 0,8 V a 1,0 V vs. Ag*/Ag.
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Figure 72: A/ Structure du monomére de pyrrole-NTA ; B/ Voltampérogramme obtenu pour une solution
de monomere pyrrole-NTA (2.10°mol.L-1 ) dans CH3CN + LiClO4 0,1 mol.L* sur électrode de carbone
vitreux (0 = 3 mm), vb =100 mV.s.

LT




TP

Chapitre Il : Biocapteur impédancemétrique pour la détection de [’anticorps de la toxine du choléra

Afin de controler la reproductibilité et 1’épaisseur de la couche de polymeére formée,
I’électropolymérisation a été faite par chronopotentiométrie (application d’un courant constant
et suivi de I’évolution du potentiel). Cette technique électrochimique permet de contréler la
charge imposée au systeme et donc de contrler la quantité de polymere formée. Pour ce
systéme, une charge correspondant a 2,5 mC.cm@ a été appliquée (Qréelle= 0,18 mC pour une
électrode de @ = 3 mm) en présence 5.10° mol.L*de monomére dans CHsCN + 0,1 mol.L™*
LiClO4. Une cellule électrochimique conventionnelle a trois électrodes a éteé utilisée pour ces
mesures avec une électrode Ag*/Ag utilisée en tant qu’électrode de référence, un fil de platine
utilisé comme contre-électrode et une électrode de carbone vitreux modifiée par les films de
CNT comme électrode de travail.

La courbe de chronopotentiométrie présentée ci-dessous (Figure 73-A), montre que la
polymérisation se fait jusqu’a un potentiel maximum de 0,71 V. C’est-a-dire juste au pied de
la vague d’oxydation afin de limiter la suroxydation du polymeére. La Figure 73-B présente les
voltampérogrammes obtenus avant et aprés polymérisation dans une solution de CHsCN + 0,1
mol.L? LiClO4exempte de monomeére.

Ces deux courbes montrent une augmentation significative du courant capacitif entre le scan
réalisé avant polymeérisation et celui réalisé aprés polymérisation. En effet, le courant passe
d’une valeur de 0,7 HA a une valeur de 24,3 pA pour un potentiel de 0,3 V vs Ag*/Ag. Cette
augmentation atteste donc de la présence d’un polymere a la surface de 1’¢lectrode.
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Figure 73: A) Courbe obtenue par chronopotentiométrie (Q= 2,5 mC.cm?, t = 18 s) lors de la
polymérisation du pyrrole-NTA dans une solution contenant 5.10° mol.L* du monomeére pyrrole-NTA
dans CH3CN + LiClO4 0,1 mol.L™! sur électrode de carbone vitreux (& = 3 mm). B) Caractérisation par
voltampérométrie cycligue du poly-(pyrrole-NTA) dans une solution de CHsCN + LiCIO4 0,1 mol.L*
exempte de monomeére avant et aprés polymérisation; vb =100 mV.s .
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I3. Immobilisation de la toxine du choléra

Aprés avoir électrogénéré le film de poly-pyrrole NTA a la surface de I’électrode, cette
fonction peut étre utilisée pour immobiliser un biorécepteur portant une fonction biotine.
Cette immobilisation repose sur la formation d’un complexe de cuivre, entre le groupement
NTA et le centre métallique dans un premier temps puis entre le cuivre et la fonction biotine
par la suite (Figure 74-A).

Pour cela, I’¢lectrode recouverte par le polymere est tout d’abord immergée pendant 20 min
dans une solution de chlorure de cuivre (CuClz) a 102 mol.L*? dans du tampon acétate 0,1
mol.L™ pH 4,8. L électrode est ensuite rincée par différents lavages a 1’aide d’une solution de
chlorure de sodium de concentration 0,5 mol.L™? afin d’éliminer les traces de cuivre non
complexé pouvant encore €tre présentes a la surface de 1’électrode.

Enfin la toxine du choléra, marquée par une fonction biotine, est immobilisée & son tour par
complexation avec le centre métalliqgue de cuivre. Comme dit précédemment, le cuivre
possede une grande affinité pour les fonctions histidines et biotines, c’est pourquoi il est
nécessaire d’utiliser une toxine préalablement marquée pour s’assurer de la réalisation de ce
complexe. La Figure 74-B représente la structure de la sous-unité de la toxine du choléra
utilisée dans ce travail, a savoir la sous-unité B.

A) B)

|

Poly-pyrrole NTA

Figure 74: A/ représentation schématique de la formation du complexe de cuivre avec les fonctions NTA
du polymeére et les fonctions biotines de la toxine. B/ Représentation en trois dimensions des 5 sous-unités
B de la toxine du choléra.

La toxine du choléra est en effet une protéine constituée de deux sous-unités. La premiere, la
sous-unité A, possede une masse molaire de 28 kDa et est située au centre de la protéine. La
seconde, la sous-unité B qui est présente sous la forme d’un agrégat de 5 fragments disposés
en périphérie, a quant a elle une masse molaire totale de 56 kDa?"®?"t, La sous-unité A est
responsable de D’activité enzymatique de la toxine, alors que les 5 sous-unités B sont en
charge de la reconnaissance envers le substrat et donc de la liaison de la toxine a la paroi
cellulaire de la molécule ciblée. C’est pourquoi, dans ce travail, la sous-unité B a été choisie
pour €tre immobilisé a la surface de 1’¢lectrode afin de permettre la reconnaissance entre
I’antigeéne et 1’anticorps. En effet, les anticorps produits par I’organisme sont dirigés contre
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cette sous-unité et ont pour but d’empécher la reconnaissance entre la toxine et sa cible. De
plus, cette sous-unité n’est pas virulente (pas d’activité enzymatique) et peut donc étre
manipulée sans danger.

L’incubation de la sous-unité B de la toxine du choléra se fait par dép6t de 20 pL a la surface
de I’électrode d’une solution & 0,5 mg.mL™? de la toxine du choléra dans une solution de
Bovine Serum Albumine (BSA) / Phosphate Sodium Buffer (PBS) 1 % (Poids/\VVolume).
L’électrode est laissée a incuber 30 min a 4°C avant d’étre rincée avec une solution tampon
afin d’éliminer les traces de toxine non immobilisée. Le role de la BSA est ici de bloquer les
sites d’attache non-utilisés afin de limiter par la suite les interactions non-spécifiques.

La derniere étape de la conception du biocapteur est finalement I’incubation de différentes
concentrations d’anticorps de la toxine du choléra et leur détection par électrochimie. Cette
incubation est réalisée par dép6t de 50 uL de solution contenant les différentes concentrations
d’anticorps. Cette partie ainsi que les résultats obtenus par électrochimie seront développés
plus en détail dans la suite de ce chapitre. L’ensemble des étapes impliquées dans la
construction du biocapteur est résumé au sein de la Figure 75.
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Figure 75: Représentation schématique des différentes étapes de la conception du biocapteur pour la
détection de I'anticorps de la toxine du choléra.
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I 4. Caractérisation électrochimique de I'assemblage

Avant de procéder a la détection des anticorps pour la toxine du choléra et de tester les
performances du biocapteur mis en place, des caractéerisations électrochimiques ont été
réalisées pour chaque étape de la construction de celui-ci et ce pour les trois différentes
épaisseurs de films de CNT.

Pour ces analyses, deux méthodes ont été choisies a savoir la CV et la EIS. Comme
précédemment, une cellule électrochimique conventionnelle a trois électrodes a été utilisee
avec un fil de platine servant de contre-électrode et une électrode au calomel saturée (SCE)
servant d’électrode de référence. Le couple [Fe(CN)s]*’* a été choisi comme sonde redox
(5.10° mol.L™! dans du tampon phosphate & pH = 7,0).

Les données expérimentales, correspondant aux étapes de polymérisation et d’immobilisation
de la toxine, sont résumées dans le Tableau 6 et la Figure 76 montre les résultats obtenus par
voltamétrie cyclique et par EIS a l'aide du film de CNT épais (4,0 um). L’extrapolation des
courbes d’impédance et le calcul des différents parametres ont été faits par utilisation du
circuit électrique équivalent présenté auparavant (Figure 57).
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Figure 76: Mesures électrochimiques sur GCE revétue d'un film de CNT 4,0 pm avant
I'électropolymérisation, apreés la génération d’une couche de poly-pyrrole NTA et apres I'ancrage de la
toxine du choléra. A) Voltammogrammes cycliques utilisant du [Fe(CN)s]** (5.10° mol.L) dans une
solution de 0,1 mol L PB, pH = 7,0. vb =100 mV.s. B) Diagrammes de Nyquist effectués a 0,2 V par
rapport a SCE par utilisation de [Fe(CN)s]*** (5.10° mol.L) dans une solution de 0,1 mol L* PB comme
sonde redox, pH = 7,0. Les données expérimentales (points) et ajustées (lignes) sont présentées. Les points
mis en évidence en vert ont été pris a des fréquences de 51,2 ; 7,4 et 1,07 Hz.
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Pour rappel, le demi-cercle a haute fréquence du diagramme de Nyquist correspond a la
résistance de transfert de charge (Rct) en paralléle de la capacité de double couche (Coc). La
boucle a basse fréquence est, elle, attribuée a I'impédance de Warburg (Ruifr). L’extrapolation
des spectres obtenue a 1’aide du circuit équivalent est représentée par les lignes noires sur la
Figure 76-B. Une bonne correspondance entre les points expérimentaux et les courbes
d’extrapolation peut étre observée. Le Tableau 6 montre les valeurs obtenues grace a ces
spectres: résistance du transfert de charge, capacité double couche (calculée a partir de la
valeur du CPE) et résistance de diffusion.

Aprés I'électropolymérisation du pyrrole-NTA, les courants de pic, anodique et cathodique,
visibles sur les différents voltampérogrammes subissent une forte diminution d’intensité
passant de -2,90x10* A & -1,90x10* A pour le pic cathodique (calculé pour le film de CNT
de 4,0 um). Une augmentation du AE est également observée traduisant un fort décalage des
pics. Enfin, l'impédance totale du systeme augmente quant a elle lors de la formation de la
couche de polymere. Dans le Tableau 6, lI'impédance aux basses fréquences (0,2 Hz) est
donnée pour chaque épaisseur. Ces phénomenes sont attendus puisque les répulsions
électrostatiques entre les groupes carboxylates du film de poly-pyrrole NTA et la sonde redox
[Fe(CN)s]*"* sont élevées. En effet ces deux espéces présentent une charge totale négative a
pH 7,0.

Concernant I'analyse des spectres d’impédance, la résistance du transfert de charge augmente
plus fortement que la résistance de Warburg, qui exprime la résistance de diffusion,
démontrant que le transfert d'électrons est réduit alors que I'épaisseur de la couche limite de
diffusion reste similaire. Ceci est en accord avec 1’analyse faite précédemment concernant la
répulsion des charges.

Aprés I’immobilisation de la toxine du choléra biotinilée (CTB), une nouvelle diminution des
courants de pics est observée, en parallele d’une nouvelle augmentation de la résistance totale
du systeme. La sous-unité B de la toxine a un poids moléculaire de 11,6 kDa (56 kDa pour
I’agrégat formé par les 5 fragments) et un point isoélectrique de 7,8, ce qui signifie que la
couche protéique est chargée positivement & pH = 7,0 2’2, Cette charge permet donc
d’améliorer la diffusion de la sonde redox [Fe(CN)s]*’* & travers la couche formée par la
toxine. C’est pourquoi la diminution de I’intensité des courants de pics est moins prononcée
que lors de la polymérisation.

L'analyse des diagrammes de Nyquist montre que la résistance de transfert de charge
augmente légerement par rapport a la résistance de diffusion démontrant ainsi que le transfert
électronique reste similaire a celui observé apres la polymérisation. A I’inverse, I'épaisseur de
la couche de diffusion augmente fortement lors de ’ancrage des protéines a la surface de
I’électrode. Ceci traduit la géne stérique engendrée par I’'immobilisation de la toxine aprés
complexation avec le cuivre. En effet, la présence d’une protéine ayant un poids moléculaire
élevé va rendre la diffusion de la sonde redox a travers les différentes couches plus difficile et
ce malgré le fait qu’elle posseéde une charge positive.

La présence du polymére et de la toxine du choléra affecte également la capacité de double
couche a linterface, démontrant la présence des deux espeéces sur les depots CNT. Une
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diminution de la capacité est observée lors de la polymérisation puis de I’'immobilisation de la
toxine avec des valeurs respectivement de 70 et 59 uF. Cette diminution traduit le fait que le
polymere ainsi que la toxine ont recouvert les CNT, entrainant ainsi une modification de
I’interface entre la solution et les nanotubes. C’est cette modification qui est exprimée par la
diminution du courant capacitif propre aux CNT.

Comme indiqué précédemment, la quantité de polymere est identique pour les trois films de
CNT. De ce fait, le film généré sur le film de nanotubes le plus épais est théoriquement plus
fin et plus étiré que les deux autres. En effet, le film de CNT d’une épaisseur de 4,0 pm
posséde une surface spécifique beaucoup plus importante d’aprés les observations réalisées
précédemment. Les données récoltées par électrochimie vont également dans ce sens. En
effet, la couche de polymere pour le film de CNT épais posséde la plus faible valeur
d’impédance (804 Q a 0,2 Hz) ainsi qu’une plus grande capacité de double couche (70 pF). Il
possede donc une surface spécifique plus importante que les deux autres polymeres. Cette
surface peut par la suite étre utilisée pour I'immobilisation d'une quantité plus élevée de
biorécepteurs. Cela devrait conduire a une augmentation des performances du biocapteur lors
de la detection des anticorps de la toxine du choléra (plus grande sensibilité et plus grande
gamme de détection).

Tableau 6: Tableau rassemblant les valeurs des courants cathodiques obtenues par voltampérométrie
cyclique (Ipcath), les valeurs du module d'impédance a 0,2 Hz (Zo2H2) et les valeurs des éléments composant
le circuit équivalent (Rct, CoL, Rudiff) obtenues par extrapolation des courbes d’impédance et ce pour
chaque épaisseur des films de CNT (1,6, 2,6 et 4,0 pm) et pour les différentes étapes de construction du
biocapteur (aprés le dép6t de CNT, aprés polymérisation et aprés incubation de la toxine du choléra).

CNT Polymére Toxine
Epaisseur
du film 1,6 pm 2,6 pm 4,0 pm 1,6 pm 2,6 pm 4,0 pm 1,6 pm 2,6 pm 4,0 pm
de CNT

1Pcath 1A -4,6x10° | -1,33x10* | -2,90x10* -3,0x10° -9,5x10° -1,90x10* -1,1x10° -8,1x10° -1,39x10*

ZOAZHZ/

674 527 404 2025 1310 527 2372 1853 804
Ohm
RCT /
264 + 4 98 +2 39+1 1610 + 30 800 + 20 147 +£3 1630 + 30 880 + 20 258 +4
Ohm
CDca/
F 38,3+0,6 702 92+2 38,8+0,6 45+0,7 702 27,9+0,6 30,6 £0,6 50+1
n
Ruaifr /
oh 240+ 4 277+ 5 230+ 4 3075 3806 256 + 4 665 + 10 900 £ 20 414 +7
m
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I B. Détection de I'anticorps anti-toxine du Choléra

I 1. Détection de I’anticorps spécifique a la toxine du choléra

Une fois la toxine du choléra immobilisée a la surface de 1’¢lectrode, le biocapteur a été testée
pour la détection de I'anticorps contre la toxine du choléra (anti-CT). Pour cela, différentes
concentrations d’anticorps ont été incubées a la surface de 1’¢lectrode pendant 30 minutes par
dép6t d’une goutte de 50 puL contenant des concentrations croissantes d’anticorps dans du
tampon phosphate (pH 7,0). Des mesures d’impédance ont été effectuées pour chaque
concentration d’anti-CT. La sensibilité et la linéarité du biocapteur ont été caractérisées dans
une gamme allant de 10™® a 10° g.mL™%. Entre chaque étape d'incubation, les électrodes ont
été rincées plusieurs fois a 1’aide d’une solution a 0,1 mol.L* de tampon phosphate (pH 7,0).

Les mesures d’impédance permettent de visualiser une augmentation de I’impédance générale
du systeme en fonction de l'augmentation des concentrations d’anti-CT sur toute la gamme
étudiée (10 a 10° g.mL™?) pour les films de CNT d’une épaisseur de 2,6 et 4,0 um (Figure
77). En revanche, concernant le film de CNT de 1,6 um, l'impédance augmente seulement
entre 10" et 10° g.mL? et reste constante a des concentrations d’anti-CT supérieures. La
Figure 77 montre également les courbes obtenues par extrapolation des données
expérimentales en utilisant comme modéle le circuit électrique équivalent présenté
auparavant. Ces données correspondent a 1’utilisation du film épais de CNT le plus épais pour
lequel une meilleure sensibilité est constatée.

=lmg Z/ Ohm

Re Z / Ohm

Figure 77: Diagrammes de Nyquist obtenus pour I'électrode modifiée avec un film de CNT d’une
épaisseur de 4,0 um et apres I'ancrage de la CTB (a) et aprés incubation de I'anti-CT a différentes
concentrations: (b ) 10 g.mL*; (C), 10" g.mL?; (D) 10° g.mL?; (E) 107 g.mL™*; (F) 10° g.mL™*. Des
données expérimentales (points) et ajustées (lignes) sont présentées. Conditions expérimentales similaires
a celles presentées au sein de la Figure 76. Les points mis en évidence en rouge ont été pris a des
fréequences de 51,2 ; 7,4 et 1,07 Hz.

Concernant les différents parametres déterminés par utilisation du circuit électrique
équivalent, il est possible d’observer une forte augmentation de la résistance de transfert de
charge par rapport a celle constatée pour la résistance de Warburg. Dans le méme temps, la
capacité de double couche ne subit pour sa part qu’une 1égére diminution. En effet, les calculs
menés sur les différents paramétres montrent que la résistance du transfert de charge subie
une augmentation de 98% entre 1’immobilisation de la toxine et I’ajout de la derniére
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concentration d’anticorps. Pour ce qui est de la résistance de diffusion, I’augmentation relevée
est seulement de 11% et enfin la diminution de la capacité a double couche est de I’ordre de
13%. Etant donné que I'‘évolution de la résistance de transfert de charge semble étre
prédominante par rapport aux autres parametres (plus forte augmentation), ce parameétre a été
utilise pour tracer le graphique représenté sur la Figure 78-A. Ce dernier représente la
variation normalisée de la résistance du transfert de charge en fonction du logarithme de la
concentration en anti-CT et ceci pour chacune des différentes épaisseurs des films de CNT. La
normalisation a été calculée en fonction de la résistance de transfert de charge entre 1’étape
d’incubation de la toxine et la détection des anticorps et selon la formule suivante :

Rer(Anti — CT) — Rer(CTB)
R (CTB)

Ce traitement des données expérimentales a permis de révéler que le film de CNT possédant
la plus grande épaisseur (4,0 um) offre les meilleurs résultats concernant la détection des
différentes concentrations d’anti-CT.

En utilisant ces données, une courbe d'étalonnage a pu étre réalisée en tracant I'évolution de la
résistance du transfert de charge (Rct) en fonction du logarithme de la concentration en anti-
CT (Figure 78-B). Une évolution linéaire en échelle semi-logarithmique est constatée entre
1013 et 10° g.mL™?, avec une trés bonne sensibilité de 24,7 + 0,4 Q par ordre de grandeur qui
démontre I'efficacité de I'immunocapteur concu (R2 = 0,995).

Ce type de biocapteurs d’affinité, reposant sur la reconnaissance entre un biorécepteur et sa
cible, est généralement décrit a 1’aide du modele de 1’isotherme d’adsorption de Langmuir.
Pour ce modeéle, les sites de liaisons doivent étre non interactifs et identiques entre eux. La
réponse du systeme est alors directement proportionnelle a la concentration de la cible (pour
des faibles concentrations). Or il a été montré dans la littérature que la réponse du capteur
peut également suivre une évolution semi-logarithmique et donc étre desaccord avec le
modele de Langmuir. Ainsi, Bart et al. ont décrit en 2005 un nouveau modele, 1’isotherme de
Temkin, qui propose pour sa part une augmentation de I’impédance du systéme en fonction du
logarithme de la concentration de 1’espéce ciblée®’. Ce modele prend ainsi en considération
une énergie de liaison hétérogene entre la cible et le biorécepteur, c’est-a-dire des sites de
liaisons différents les uns des autres?’. En raison de la morphologie des dépdts de CNT, ce
modele semble donc étre approprié pour le systeme décrit dans ce travail.

La Figure 78 représente également le module d'impédance obtenue pour une fréquence de 0,2
Hz selon le logarithme de la concentration. Une relation linéaire a été obtenue dans la méme
plage de concentration avec une sensibilité presque identique (pente = 25,6 + 0,4 Q par ordre
de grandeur) mais avec un coefficient de corrélation inférieur (R? = 0,975). A une fréquence
de 0,2 Hz, le module d'impédance comprend la résistance du transfert de charge ainsi que la
résistance de diffusion. Comme les pentes sont similaires pour les deux parametres exposés,
elles confirment que la résistance de diffusion varie tres faiblement avec la concentration
d'anticorps en comparaison de la résistance de transfert de charge.
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Enfin, il est important de noter que chacun des parametres présentés a été déterminé en
moyennant les valeurs obtenues sur 3 électrodes différentes. En effet, I’ensemble du processus
de construction du biocapteur ainsi que la détection des différentes concentrations d’anticorps
ont été répétées 3 fois, comprenant donc la préparation de la dispersion de CNT, la filtration
des différents volumes et le transfert du film a la surface de 1’électrode. Ceci a permis de
déterminer [I'écart-type relatif portant sur I’ensemble des données recueillies par EIS.
L’incertitude ainsi calculée est de seulement 3,6%, démontrant la fiabilité de cette méthode de
préparation.
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Figure 78: A) Courbes d’étalonnage présentant la variation normalisée en fonction de la concentration en
anticorps de la toxine du choléra (échelle logarithmique) obtenues par extrapolation des données
expérimentales pour les trois épaisseurs de films de CNT ; B) Valeurs de la résistance du transfert de
charge (a) et valeurs du module de I'impédance a 0,2 Hz (b), dernier point du spectre, en fonction de la
concentration en anticorps de la toxine du choléra (échelle logarithmique). Les données expérimentales
(points) ainsi que la régression linaire (lignes) en resultant sont présentées. Régressions linéaires: (a)
pente = 24,7 = 0,4 Q par ordre de grandeur; R2 = 0,995; (b) pente = 25,6 + 0,4 Q par ordre de grandeur;
R2=0,975. Les conditions expérimentales sont les mémes que pour la Figure 76.

Par utilisation de ce biocapteur, la limite de détection atteinte est de 102 g.mL™. Des
concentrations plus faibles ont été testées sans qu’une augmentation de la résistance mesurée
par EIS ne soit perceptible. Dans la littérature, la limite de détection d’anti-CT obtenue par
spectrométrie conventionnelle en appliquant la méthode de test ELISA est de 10° g.mL, soit
donc une différence de 4 ordres de grandeur par rapport aux résultats présentés dans ce
travail?®. De plus, pour ce qui est de la détection d’anti-CT, les biocapteurs électrochimiques
présentés dans la littérature possédent des gammes de linéarité plus courtes que la plage
présentée ici. Un ancien travail réalisé au laboratoire par Singh et al., reposant sur I’utilisation
de nanoparticules magnétiques incorporées dans une structure 3D de CNT, offre notamment
une gamme de linéarité comprise entre 10 et 200 ng.mL™ pour la détection de ’anticorps de
de la toxine du choléra®’®. Toujours au laboratoire, lonescu et al obtiennent pour leur part une
trés bonne gamme de linéarité comprise entre 1 et 200 pg.mL* avec une limite de détection de
50 ng.mL? par utilisation d’un biocapteur ampérométrique mettant en jeu le systéme
strepavidine/biotine pour I’immobilisation de la toxine du choléra?’’. Wenjua et al. atteignent
eux une limite de détection 0.2 pg.mL* avec une linéarité entre 0 et 8 pug.mL™? & I’aide d’un
systeme analogue a celui présenté dans ces travaux et basé sur I’électropolymérisation d’un
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film de pyréne-NTA et I’immobilisation de la toxine du choléra par utilisation d’un complexe
de ruthénium?78,

Les différences en termes de sensibilité et de linéarité, entre la littérature et le travail présenté
ici, peuvent étre expliquées par 1’intégration des nanotubes de carbone dans I’architecture du
biocapteur. En effet, ces composés permettent de diminuer I’impédance totale des électrodes
modifiées tout en augmentant la surface spécifique a la surface de 1’électrode, conduisant par
la suite a I’immobilisation d’une plus grande quantité de biorécepteurs et donc a une meilleure
détection lors de la reconnaissance antigéne-anticorps.

I2. Incubation des anticorps non-spécifiques

Enfin, afin de démontrer la spécificité du systeme, différents anticorps non-spécifiques a la
toxine du choléra ont été testés. En effet, malgré la spécificité théoriquement assurée par la
reconnaissance entre le biorécepteur et son substrat, la nature et la structure mémes des
protéines peuvent conduire a la formation de liaisons non spécifique a la surface des CNT?°.
Or, ce type d’interférences impacte fortement les performances du capteur dans des milieux
complexes comme le sérum ou le sang. C’est pourquoi deux différents anticorps (1’anticorps
contre la toxine de la dengue, D-AB et I’anticorps contre la rage, IgG-AB) ont été testés pour
observer la présence ou non de telles interférences. La Figure 79 représente les diagrammes
de Nyquist correspondant a I’incubation de ces deux anticorps en utilisant la couche de CNT
de 4,0 um d'épaisseur. Trois concentrations (10! g.mL?, 10° g.mL? et 107 g.mL™) ont été
testées dans une solution de tampon phosphate 0,1 mol.L™* a pH 7, 0.
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Figure 79: Diagrammes de Nyquist obtenus pour I'électrode modifiée avec un film de CNT d’une
épaisseur de 4,0 pm apres incubation de la toxine de la dengue (a) et apres incubation de I'anticorps de la
toxine de la dengue a différentes concentrations (10 g.mL™?, 10° g.mL* et 107 g.mL™) (b), de ’anticorps
de la toxine de la rage a différentes concentrations ( 10"t g.mL*, 10° g.mL et 10”7 g.mL™?) (c). Conditions
expérimentales similaires a celles présentées au sein de la Figure 76.

Comme le montre ces diagrammes, la valeur de I’impédance ne semble pas varier quel que
soit I’anticorps ou la concentration testés. Les valeurs d’impédance a 0,2 Hz montrent une trés
faible augmentation de 3,0, 3,8 et 4,4%, pour les concentrations de 10! g.mL™, 10° g.mL? et
107 g.mL* respectivement. Dans le cas de 1’anticorps spécifique, pour des concentrations
équivalentes, des augmentations de 22,6, 28,9 et 34,7% avaient été déterminées. La présence
du film de polymeére a la surface de la couche de CNT ainsi que la présence de la toxine du
choléra semblent donc assurer la spécificité du systéeme étudié.
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Conclusion

A travers ce travail, nous présentons une procédure efficace et fiable pour I’intégration de
couches minces de nanotubes de carbone dans la conception d’un biocapteur compétitif pour
la détection de I’anticorps de la toxine du choléra. Nous avons montré que la présence de ces
surfaces nanostructurées permet 1’obtention d’un systéme hautement sensible et possédant une
large gamme linéaire de détection. En effet, une fois optimisé ce systéme a fourni une gamme
linéaire en échelle logarithmique exceptionnelle de 8 ordres de grandeur (102 & 10° g.mL™?)
et posseédant une sensibilité de 24,7 £ 0,4 Q par ordre de grandeur. Cette configuration
présente ainsi un intérét certain pour la conception de biocapteurs impédancemétriques.

Nous souhaitons ainsi par la suite tester cette architecture pour la détection de molécules
d’intérét, pour la détection de I’anticorps de la dengue notamment ou celle de polluants, mais
aussi évaluer sa fiabilité lors de son utilisation dans des milieux complexes comme le sang ou
le plasma sanguin.
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Suite aux travaux réalisés quant a la réalisation d’un biocapteur pour la détection de
I’anticorps de la toxine du choléra, un second biocapteur pour la détection de I’anticorps de la
toxine de la dengue a ¢été réalisé en prenant comme modele [’architecture décrite
précédemment.

L'Organisation Mondiale de la Santé (OMS) considere la dengue comme un défi mondial
majeur en matiére de santé publique dans les pays tropicaux et subtropicaux. En effet, les
estimations les moins alarmistes indiquent que cette maladie présente entre 50 et 100 millions
de nouveaux cas chaque année?®®281, De plus, si la dengue était auparavant majoritairement
recensée sur le continent asiatique, de nouvelles études ont révélé que I’infection se propage
mondialement avec plusieurs cas découverts en Europe, et en particulier en France et en
Croatie, ou encore en Afrique?®>23, Ainsi, les derniers rapports indiquent que la dengue
affecte aujourd’hui plus de 100 pays et, en raison du fait que la maladie est transmise par les
moustiques, celle-ci se propage rapidement. De plus, une certaine proportion d'infections peut
également se transformer en formes plus séveres, a savoir la dengue hémorragique et la
dengue avec syndrome de choc. Ces deux formes sont associées a des taux de mortalité tres
élevés. En 2010, pres de 2,4 millions de cas séveres ont ainsi été signalés. C’est pourquoi de
nouveaux efforts ont été faits pour faire face au probléme soulevé par cette infection 284, Une
des premieres réponses pouvant étre apportée consiste a surveiller et détecter de maniére
fiable les premiers symptémes de la maladie. En effet, une détection au stade précoce de
I’infection permet d’améliorer la rapidité et 1’efficacité de la réponse médicale apportée et
ainsi limiter la propagation du virus?®.

A T'heure actuelle, différentes techniques existent et sont utilisées pour détecter les cas
d'infection dus au virus de la dengue, comprenant a la fois des tests en laboratoire et des
études sur le terrain®®. Ainsi, des tests commerciaux faciles d’utilisations et offrant une
réponse rapide, mais aussi des Kits de tests ELISA, sont d’ores et déja disponibles®®’. Ces tests
ne permettent pas cependant une détection quantitative et souffrent parfois d’un manque de
sélectivité. C’est pourquoi aucune de ces solutions ne satisfait entierement les attentes de
l'utilisateur qui exigent généralement que le moyen de détection utilisé possede un co(t
d’utilisation et de production réduits, une bonne sélectivité, un temps de réponse rapide et une
utilisation facile a mettre en place pour des études sur le terrain notamment.

Dans ce contexte, le développement de biocapteurs électrochimiques présente une alternative
intéressante pour répondre a ces attentes. En effet, ce type de capteur, comme vu
précédemment, offre une forte sélectivité, une sensibilité élevée permettant d’atteindre de trés
basses limites de détection et peut étre miniaturisé afin d’étre utilisé dans des appareils
portables. De plus, contrairement a la plupart des capteurs colorimétriques ou a fluorescence,
les biocapteurs électrochimiques permettent de quantifier les molécules ciblées, indiquant de
ce fait le stage de I’infection auquel se trouve le patient?,

Dans le cas de la dengue, il existe deux stratégies pour détecter les cas infectieux. Le premier
se base directement sur la détection de la toxine (I’antigéne) de la dengue et le second se base
lui sur la détection de la réponse immunitaire de I’organisme du patient, a savoir la production
d’anticorps?®.
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La plupart des travaux décrits dans la littérature utilisent la premiére stratégie?®®2%, Pour ce
type de systéme, 1’anticorps est immobilisé a la surface du transducteur électrochimique et la
détection se fait par reconnaissance de I’antigéne. A I’heure actuelle, le capteur le plus abouti
utilisant cette stratégie est celui proposé par Sinawang et al.?®4. lls utilisent pour cela un
biocapteur électrochimique a flux latéral mettant en jeu une structure de type « sandwich »
avec la présence d’une électrode nanostructurée et de nanoparticules d’or capables de se lier a
la molécule ciblée (Figure 80). La détection est réalisée par EIS et CV.
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Figure 80: Représentation schématicque du biocapteur électrochimique a flux latéral. Reproduit de 2%,

A T’inverse, dans ce travail, la stratégie adoptée s’appuie sur I’immobilisation de I’antigéne, la
glycoprotéine NS1 du virus de la dengue, et donc sur la reconnaissance de 1’anticorps
(anticorps IgM contre le virus de la dengue). Cette stratégie a été preférentiellement choisie
car elle se révéle plus facile a mettre en place. Pour la détection des anticorps, il existe trés
peu d'exemples dans la littérature. Fang X. et al. ont tout de méme réalisé un biocapteur basé
sur I'utilisation d’un film de titanate de barium et de strontium, synthétisé par voix sol-gel,
afin de permettre I’immobilisation de la toxine de la dengue®®. La détection se faisant par la
suite par EIS. Le comportement de leur systéme en présence d’interférents n’a par contre pas
été testé.

Comme présenté au cours des travaux basés sur la détection des anticorps de la toxine du
choléra, la spectroscopie d'impédance électrochimique, couplé a I’intégration de nanotubes de
carbone dans ’architecture moléculaire, permet une détection sans marquage de la molécule
cible, basée sur la variation de la capacitance et de la résistance de transfert d'électrons’®2!,
C’est pourquoi les travaux présentés ici reprennent ces deux concepts de base afin de procéder
a la detection des anticorps de la toxine de la dengue.

Cependant, a I’inverse de la toxine du choléra, la toxine de la dengue n’est pas disponible
commercialement sous une forme marquée par une fonction biotine. C’est pourquoi certaines
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modifications ont d étre apportées par rapport au travail précédemment. Une nouvelle
approche pour I’immobilisation de la toxine a donc été étudiée pour répondre a cette
problématique, basée elle aussi sur 1’¢lectropolymérisation d’un film de pyrrole a la surface
d’une couche de CNT.

Enfin, bien que de nombreuses études dans le cadre du développement de biocapteurs soient
confinées a une étude controlée, par exemple dans une solution tampon, les analyses dans un
environnement complexe, en particulier dans des liquides physiologiques tels que le sang ou
le plasma, permettent d'évaluer le biocapteur dans des conditions réelles, proches de celles
rencontrées sur le terrain®*62%7, En effet, le virus peut étre détecté dans le sérum et le plasma
sanguin pendant 4 a 5 jours apres le début de la maladie.

C’est pourquoi, dans ce travail, des couches de CNT d’épaisseurs controlées ont été formées
et fonctionnalisées avec la glycoprotéine NS1 du virus de la dengue NS1 afin de permette la
détection, fiable et hautement sensible, de I'anticorps du virus de la dengue NS1 dans un
environnement complexe. Pour cela, ce biocapteur a été testé en présence de solutions de
plasma sanguin bovin expose a la partie non virulente de la toxine de la dengue.
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IA. Construction de I’édifice moléculaire

La premiére étape de la conception du biocapteur pour la détection de I’anticorps de la dengue
a consisté, comme dans le cas du biocapteur précédent, a former et le déposer une couche de
CNT a la surface d’une électrode de carbone vitreux d’un diametre de 3 mm.

Le film de CNT a été déposé en utilisant la méme technique que celle présentée dans le
chapitre 11.A, mettant en jeu la filtration d’une suspension de CNT sur un filtre de cellulose
puis le dép6t de ce film par dissolution de la membrane de cellulose a 1’aide d’une succession
de lavage a I’acétone. Le film utilisé dans ce travail posséde une épaisseur de 4,0 um.

Une fois le film déposé, un film de polypyrrole est électrogénéré a la surface de la couche de
CNT afin de permettre I’immobilisation des biorécepteurs, ici la toxine de la dengue, et de
diminuer I’adsorption non-spécifique pouvant se produire & la surface des nanotubes.
Cependant, le polymere utilisé ici est différent du polymeére utilisé dans le cas du travail mené
concernant la détection de 1’anticorps de la toxine du choléra.

En effet, la toxine de la dengue utilisée dans ce travail ne présente pas de marquage par une
fonction biotine ou par une fonction histidine. La fonction NTA terminale du précédent
polymeére ne peut donc pas étre utilisée pour immobiliser spécifiquement cette toxine. C’est
pourquoi un autre polymére a été choisi, présentant lui une fonction terminale N-
hydroxysuccinimido 11-(pyrrol-1-yl) undecanoate (NHS).

Cette fonction est largement décrite dans la littérature du fait qu’elle permette la formation de
liaison covalente par réaction d’amidation. La réaction entre les acides carboxyliques portés
par la fonction NHS et I’amine de la toxine conduit par la suite a I'immobilisation de la
protéine selon le processus presenté au sein de la Figure 81.
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Figure 81: A) Structure du monomére de pyrrole NHS. B) Schéma réactionnel conduisant a
I’immobilisation de la toxine de la dengue par réaction d’amidation avec la fonction NHS portée par le
film polymere.
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Pour permettre son utilisation, le film de poly-pyrrole NHS a été électrogénéré par
voltampérométrie cyclique. Pour cela, le monomeére est solubilisé (2.10° mol.L) dans une
solution de CH3CN + 0,1 mol.L™* de tetrabutylammonium perchlorate (TBAP). Le polymere
est électrogénéré en réalisant 15 cycles entre 0 et 0,85 V / Ag/Ag* a une vitesse de balayage
de 0,1 V.s. Cette polymérisation se traduit par ’apparition d’un signal réversible a environ
0,3 V (Figure 82-A). Ce pic correspond a 1’oxydation réversible du poly-pyrrole et permet
donc de suivre 1’évolution de la croissance du polymeére. La Figure 82-B montre quant a elle
les voltampérogrammes réalisés dans une solution exempte de monomere avant et apres
polymérisation. L’augmentation du courant capacitif entre les deux courbes présentées traduit
la formation d’un film faiblement conducteur a la surface de 1’électrode.

A) B)
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Figure 82: A) Courbe obtenue par voltampérométrie cyclique (15 scans entre 0 et 0,85 V a 100 mV.s?) lors
de la polymérisation du pyrrole-NHS dans une solution contenant 5.10° mol.L* du monomeére pyrrole-
NHS dans CH3CN + TBAP 0,1 mol.L™ sur électrode de carbone vitreux (& = 3 mm). B) Caractérisation
par voltampérométrie cyclique du film de poly-(pyrrole-NHS) dans une solution de CH3CN + LiClO4 0,1
mol.L! exempte de monomeére avant (a) et aprés polymérisation (b); vb =100 mV.s .

Une fois le polymere formé, la toxine est immobilisée selon le processus expliqué
précédemment. La réaction d’amidation se fait par incubation des électrodes a 1’aide d’une
solution contenant I’agent d’activation, I’EDC, ainsi que la protéine (5 mg de la glycoprotéine
NS1 du virus de la dengue 2 dans 250 pL de solution de PBS avec 5 mg d'EDC). L’¢électrode
est laissée a incuber pendant 12h a une température de 4°C. Les électrodes de carbone vitreux
résultantes sont ensuite soigneusement lavées par ringage a 1’aide d’une solution de PBS.

Le film de polymeére obtenu pour ces travaux est bien plus épais que celui obtenu pour celui
obtenu lors de la polymérisation du pyrrole-NTA dans les travaux précédents. Cette différence
est due a la technique de polymérisation utilisée. Dans le cas de la polymérisation par CV,
celle-ci est moins contrélee et le grand nombre de scans (15) implique donc la génération
d’une couche de polymeére épaisse.

129 L




Chapitre IV : Biocapteur impédancemétrique pour la détection de [’anticorps de la toxine de la dengue

I

Caractérisation de I’édifice moléculaire

Des caractérisations électrochimiques ont été menées pour chacune des étapes impliquées
dans la conception de ce biocapteur.

La premiére série de caractérisation a été réalisée par voltampérométrie cyclique entre 0 et 0,4
V a une vitesse de balayage de 0,1 V.s? (conditions expérimentales similaires a celles
présentées pour la détection de 1’anticorps de la toxine du choléra). La tendance générale qui
ressort de ces mesures est une diminution du courant de pic en fonction de I'augmentation du
nombre de différentes couches a la surface de I'électrode (Figure 83). Ce phénomeéne traduit la
difficulté croissante pour la sonde électrochimique d’atteindre la surface de 1’électrode au fur
et a mesure que 1’épaisseur du matériel immobilisé augmente (géne stérique). Une diminution
du AEp est également constatée lors de 1’ajout successif des différentes couches.
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Figure 83: Mesures électrochimiques sur GCE revétue d'un film de CNT d’épaisseur 4,0 pm avant
I'électropolymérisation, aprés la génération d’une couche de poly-pyrrole NHS et apres I'ancrage de la
toxine de la dengue. A) Voltampérogrammes cycliques utilisant du [Fe(CN)s]* (5.10° mol L) dans une
solution de 0,1 mol.L PB, pH = 7,0. vb =100 mV.s. B) Diagrammes de Nyquist obtenus pour I'électrode
modifiée avec un film de CNT d’une épaisseur de 4,0 pm (), apres polymeérisation (b), apres incubation de
la toxine de la dengue (c) et pour I’électrode nue (d) a un potentiel de 0,2 V par rapport a SCE par
utilisation de [Fe(CN)s]** (5.10°° mol.L™) dans une solution de 0,1 mol.L* PBS, pH = 7,4.
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La seconde série de caractérisation a été réalisée par EIS en présence du couple [Fe(CN)s]*"*
et a un potentiel de 0,2 V (conditions expérimentales similaires a celles présentées pour la
détection de I’anticorps de la toxine du choléra). Les diagrammes de Nyquist correspondant a
chacune des étapes de la construction du biocapteur ainsi que celui de 1’électrode nue sont
présentés sur la Figure 83-B. La difference entre le spectre correspondant a 1’électrode de
carbone vitreux seule et celui de 1’électrode recouverte d’un film de CNT montre que la
résistance du transfert d'électrons diminue fortement lorsque celle-ci est recouverte d'un film
de nanotubes de carbone.

Cette différence est également visible en CV et se traduit par 1’augmentation du courant de pic
(passage de -5,47.10° A & -4,8.10* A). Cela confirme que les nanotubes de carbone jouent un
role essentiel dans le transfert d'électronique.

A TDinverse, une augmentation de I’impédance du systéme est observée lors des étapes de
polymérisation et d’immobilisation de la toxine de la dengue. Cette augmentation vient du fait
que I’épaisseur totale des différentes couches déposées a la surface de 1’électrode augmente a
chacune des étapes de construction. L’augmentation est d’autant plus grande lors de
I’immobilisation de la toxine du fait de la forte masse molaire de celle-ci. En effet, cette
glycoprotéine a un poids moléculaire de 40 kDa, ce qui peut expliquer cette augmentation de
la résistance en raison de la forte contrainte stérique générée. Toutes les données
experimentales mesurées a partir de ces deux caractérisations sont rapportées dans le Tableau
7.

Tableau 7: Tableau rassemblant les valeurs des courants cathodiques obtenues par voltampérométrie
cyclique (Ipcatn), les valeurs du module d'impédance a 0,1 Hz (Zonz) et les valeurs du AEp pour les
différentes étapes de construction du biocapteur (apres le dépbt de CNT, aprés polymérisation et apres
incubation de la toxine de la dengue).

Modified GCE GCE/CNT GCE / CNT / poly(pyrrole- GCE / CNT / poly(pyrrole-
electrode NHS) NHS) / Dengue Virus NS1
lp.catn /A -5,47.10° -4,8.10* -3,4.10* -2,9.10*
AEp/V 0.3 0.18 0.14 0.15
Zoan: ! 1232 2935 368,5 478,2
Ohm

Comme réalisé précédemment pour le biocapteur pour la détection de I’anticorps de la toxine
du choléra, il est possible d’utiliser un circuit électrique équivalent pour représenter le
comportement de ce systeme. Cependant, I’allure des spectres d’impédance obtenus a partir
de la couche de CNT lors de ces seconds travaux est trés différente de celle observée lors des
travaux sur le choléra (Figure 84). Cette différence est due a un changement de lots de CNT
induisant une différence de propriétés électrochimiques.
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Figure 84: A) Diagrammes de Nyquist obtenus pour I'électrode modifiée avec un film de CNT d’une
épaisseur de 4,0 um (a), apres polymérisation (b) et aprés incubation de la toxine de la dengue (c). B)
Diagrammes de Nyquist obtenus pour I'électrode modifiée avec un film de CNT d’une épaisseur de 4,0 pm
(d), apres polymérisation (e) et apres incubation de la toxine du choléra (f). Les points mis en évidence en
rouge ont été pris a des fréquences de 51,2 ; 7,4 et 1,07 Hz.

D’apres ces spectres, il semblerait que le transfert électronique soit beaucoup plus rapide dans
le cas des travaux sur la dengue. En effet, le premier demi-cercle normalement observable et
traduisant la résistance du transfert électronique semble avoir totalement disparu devant la
boucle représentant, elle, la résistance de Warburg. La déconvolution des spectres a tout de
méme été réalisée une premiere fois a I’aide du méme circuit équivalent que celui utilisé dans
le cadre des travaux sur le choléra. Cependant, les résultats obtenus ainsi n’ont pas été
concluants. En effet, la résistance de transfert de charge était trés faible et son incertitude trop
grande pour avoir une réeelle signification.

De plus, afin d’identifier la cause de cette différence, plusieurs caractérisations ont été menées
(MEB, Raman, microscopie laser, AFM, conductivité...). La seule de ces techniques
permettant d’observer une différence entre les deux lots de CNT, hormis I’électrochimie, est
la conductivité.
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En effet, comme le montre la Figure 85, la conductivité, mesurée a partir de la méthode 4
pointes, est de ’ordre de 1,01 S.cm™ dans le cas des CNT utilisés pour le travail sur la dengue
contre 0,43 S.cm™ pour ceux sur le choléra. Le nouveau lot de nanotubes est donc beaucoup
plus conducteur que le premier utilisé et permet ainsi un meilleur transfert électronique.
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Figure 85: Courbe d’étalonnage de la conductivité en fonction du potentiel pour des films de CNT d’une
épaisseur de 4 pm issus de deux lots différents avec a) le film utilisé lors du travail sur la dengue et b) le
film utilisé lors du travail sur le choléra.

Comme observée sur les diagrammes de Nyquist précédents, cette différence influe donc sur
I’allure des spectres obtenus par impédance. C’est pourquoi il a été choisi de modifier le
circuit électrique équivalent utilisé afin d’obtenir un modeéle décrivant mieux le systéme
étudié. La résistance du transfert électronique étant tres faible devant la résistance de
Warburg, et la déconvolution n’étant de ce fait pas possible, cet élément a donc été retiré. Le
nouveau circuit électrique équivalent utilisé pour ce biocapteur est représenté au sein de la
Figure 86. Les éléments présents sont Ri, la résistance de la solution, la capacité de double
couche, Coc, et la résistance de Warburg, Ws. Une capacité pure est utilisée pour ce circuit
car I'inhomogénéité de la surface est ici supportée par I’'impédance de diffusion.

R1 Warburg
VaVa Ws ———
"
CDC

Figure 86 : représentation schématique du circuit électrique équivalent utilisé.

A D’aide de ce circuit, différents parametres ont pu étre déterminés lors des trois étapes de
construction du biocapteur (formation du film de CNT, polymérisation et immobilisation de la
toxine) et ont été consignés au sein du Tableau 8 ci-dessous.

133 L




Chapitre IV : Biocapteur impédancemétrique pour la détection de [’anticorps de la toxine de la dengue

Tableau 8 : Tableau rassemblant les valeurs des courants cathodiques obtenues par voltampérométrie
cyclique (Ipcatn), les valeurs du module d'impédance a 0,2 Hz (Zo2+2) et les valeurs des éléments composant
le circuit équivalent (R1, Cpc, Ruditf) obtenues par extrapolation des courbes d’impédance et ce pour les
différentes étapes de construction du biocapteur (apres le dépdét de CNT, aprés polymérisation et apres
incubation de la toxine de la dengue) ainsi que pour le film de CNT utilisé lors des travaux sur le choléra.

CNT (cholera) CNT (dengue) Polymeére Toxine

1Pcath /A -2,90x10* -4,8.10* -3,4.10* -2,9.10*
Zoinz/ Ohm 404 + 2 276,6% 2 33852 459,6+ 2
Coc / pF 92+2 660 + 20 610 £ 20 300+ 10
Ruitf / Ohm 2304 180+3 273%5 366 £ 6

Les deux premieres colonnes de ce tableau permettent de comparer les valeurs des
composants électriques des films de CNT, obtenus par utilisation du circuit électrique
équivalent, pour les deux systémes étudiés, a savoir le capteur pour la détection de I’anticorps
de la toxine du choléra et celui pour la détection de I’anticorps de la toxine de la dengue. Une
forte différence au niveau des valeurs du module de I’'impédance & 0,2 Hz et de la capacité de
double couche peut étre notée avec une capacité de 92 uF dans le cas du choléra contre 660
UF dans le cas de la dengue. Cette différence rejoint donc les observations réalisées
précédemment par mesure de conductivité et montre que les CNT utilisés dans le cas de la
dengue permettent 1’obtention d’une surface active électrochimique bien plus grande. Cette
observation est également traduite par la diminution de la résistance de diffusion (230 ohms
contre 180 ohms pour les travaux sur la dengue).

Concernant le biocapteur pour la détection de I’anticorps de la dengue en lui-méme, une
diminution de la capacité de double couche peut étre observée pour chaque étape impliquee
dans la construction du biocapteur. La premiére a lieu lors du recouvrement des CNT par la
couche de polymére de pyrrole-NHS. Cette variation (de 660 a 620 pF) est due a la
diminution de la surface active de 1’¢électrode lors de la formation du polymere.

Une seconde diminution, plus importante (de 610 a 300 yF), a lieu lors de I’ancrage de la
toxine a la surface de 1’électrode. Comme dans le cas des travaux sur le choléra, cette forte
diminution traduit la géne stérique engendrée par I’immobilisation d’une molécule a fort
poids moléculaire (48 kDa dans le cas de la toxine de la dengue®®®3%) et donc la forte
modification de la surface active en résultant.

Concernant la résistance de diffusion, déterminée a partir des éléments composants le
Warburg, celle-ci augmente lors des différentes étapes de formation du systéme. La premiére
augmentation est constatée lors de I’introduction du film de poly-pyrrole-NHS qui, en plus de
diminuer la surface active des CNT, introduit une fonction ester et donc induit une répulsion
entre la surface de 1’électrode et le couple [Fe(CN)s]*’* utilisé comme sonde redox et chargé
négativement.
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L’immobilisation de la toxine conduit elle aussi a une augmentation de la résistance. Celle-ci,
en plus de son fort poids moléculaire, posséde un point isoélectrique de 5,73 Elle est donc
chargée négativement a un pH de 7,4 et crée donc une nouvelle répulsion entre la toxine et la
sonde redox, augmentant de ce fait la résistance de diffusion.

I C. Détection de I’anticorps du virus de la Dengue

Il. Mesure en milieu tamponné

Une fois les caractérisations de 1’édifice moléculaire effectuées, le biocapteur a été incubé
avec différentes concentrations de 1’anticorps de la toxine de la dengue en solution dans du
PBS 0,1 mol.L™t a pH = 7,4. Une large gamme de concentrations a été testée variant de 1.107?
g.mL1a1.10°g.mL

Pour chacune des concentrations, une mesure impédancemétrique a été effectuée a un
potentiel de 0,2 V avant que 1’¢lectrode ne soit rincée a 1’aide de la solution tampon puis
incubée de nouveau par une concentration croissante d’anticorps. Les diagrammes de Nyquist
résultant de ces mesures sont présentés au sein de la Figure 87. L’incubation a été réalisée en
déposant une goutte de 75 pL de la solution d’anticorps a la surface de 1’¢lectrode pendant 30
min a 4°C. L’¢électrode est rincée avec la solution tampon avant de procéder a la mesure
électrochimique.
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Figure 87: Diagrammes de Nyquist obtenus pour I'électrode modifiée avec un film de CNT d’une
épaisseur de 4,0 pum et apres I'ancrage de la toxine de la dengue (a) et aprés incubation de I'anticorps de la
toxine de la dengue a différentes concentration dans une solution de PBS a 0,1 mol.L* pH 7,4: (b ) 10%?
g.mL7%; (c), 10 g.mL?; (d) 10 g.mL™?; (e) 10° g.mL%; (f) 10 g.mL%; (g) 107 g.mL%; (i) 10 g.mL et (i)
10° g.mL™. Des données expérimentales (points) et ajustées (lignes) sont présentées. Conditions
expérimentales similaires a celles présentées au sein de la Figure 83. Les données expérimentales (points)
et ajustées (lignes) sont présentées. Les points mis en évidence en rouge ont été pris a des fréquences de
51,2;7,4;1,07et0,2 Hz.
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Ces diagrammes de Nyquist montrent une augmentation croissante de 1’impédance du
systeme en fonction de 1’augmentation de la concentration en anticorps sur la gamme de
concentration testée. De plus, une bonne corrélation peut étre observée entre les données
expérimentales et les courbes obtenues a partir de I’utilisation du circuit électrique équivalent
permettant ainsi d’extraire différents parametres tels que la capacit¢ de double couche et la
résistance de diffusion du systéeme (Tableau 9).

Tableau 9: Tableau rassemblant les valeurs du module d'impédance a 0,1 Hz (Zo,1Hz) et les valeurs des
éléments composant le circuit équivalent (Coc, Ruditf) obtenues par extrapolation des courbes d’impédance
et ce pour la toxine seule ainsi que pour les différentes concentrations d’anticorps de la toxine de la
dengue en milieu tamponné.

[Anti-
Dengue] | toxine | 1.10%? 1101 1.10%0 1.10° 1.108 1.107 1.107 1.10°6
/g.mL?
+ + +
Coca/ | 300+ | 440+ | ) | 13| 436413 | 40312 | 402+12 | 384411 | 301+12 | Sob*
pF 10 13 11
i + +
Rt/ | s66+6 | *38% | 460+14 | 536416 | 584417 | 6334190 | 676420 | 715421 | 4%
Ohm 13 22
Lo/ 478 544 587 629 669 712 748 771 789
Ohm

Deux tendances ressortent de 1’étude de ces données. La premicre étant une diminution de la
capacité de double couche en fonction de la concentration en anticorps, la seconde
I’augmentation de la résistance de diffusion. Ces deux parametres ont été par la suite utilisés
pour le tracer des courbes d’étalonnage (voir chapitre 1V.C.3).

I2. Mesure en présence de plasma sanguin bovin

Afin d’observer le comportement du dispositif de détection en condition réelle, une série de
mesure a eté menée en presence de plasma sanguin bovin. Pour cela, les anticorps de la toxine
de la dengue ont été directement dissouts au sein du plasma et non pas dans une solution
tampon comme présentée dans le paragraphe précédent. Une gamme de concentrations
similaire a été testée (1.10? g.mL™? & 1.10° g.mL™?) dans le plasma. Les diagrammes de
Nyquist résultant de ces différentes caractérisations sont visibles au sein de la Figure 88.
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Figure 88: Diagrammes de Nyquist obtenus pour I'électrode modifiée avec un film de CNT d’une
épaisseur de 4,0 pm et aprés I'ancrage de la toxine de la dengue (a) et aprés incubation de I'anticorps de la
toxine de la dengue a différentes concentrations dans du plasma sanguin bovin: (b ) 10*2 g.mL?; (c), 10!
g.mL?; (d) 10 g.mL?; (e) 10° g.mL%; (f) 10 g.mL?; (g) 107 g.mL; (h) 10¢ g.mL*et (i) 10° g.mL™. Des
données expérimentales (points) et ajustées (lignes) sont présentées. Conditions expérimentales similaires
a celles présentées au sein de Figure 83. Les données expérimentales (points) et ajustées (lignes) sont
présentées. Les points mis en évidence en rouge ont été pris a des fréquences de 51,2 ; 7,4 ; 1,07 et 0,2 Hz.

Comme dans le cas des mesures faites au sein du milieu tamponné, les mesures en présence
de plasma sanguin conduisent & une augmentation de 1’impédance du systeme en fonction de
la concentration en anticorps. Le circuit électrique équivalent permet également une bonne
corrélation des données expérimentales et donc la détermination des différents parametres
(Tableau 10). Cependant, il peut étre noté que I’impédance observée est plus importante dans
le cas d’une incubation des anticorps en présence de plasma que dans le cas des mesures en
milieu tamponne.
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Tableau 10: Tableau rassemblant les valeurs du module d'impédance a 0,1 Hz (Zo1H:) et les valeurs des
éléments composant le circuit équivalent (Coc, Ruditr) obtenues par extrapolation des courbes d’impédance
et ce pour la toxine seule ainsi que pour les différentes concentrations d’anticorps de la toxine de la
dengue en présence de plasma sanguin.

[Anti-
Dengue] | toxine | 11072 | 1101 | 1107 1.10° 1.10 1.107 1.10 1.10°
/g.mL?
Cpca/
. 300410 | 439+13 | 411+12 | 405+12 | 390+12 | 387+12 | 368+11 | 373+11 | 377+11
o
Rt/ | se616 | 770423 | s64r26 | 014427 | 061429 | 97020 | gogx30 | 1053% | 1073%
Ohm 32 32
ZoaHz/
479 754 812 840 866 878 884 918 932
Ohm

Cette différence se fait principalement lors de la premiére incubation en présence de plasma,
c’est-a-dire entre la mesure réalisée sur la toxine immobilisé et 1’incubation a une
concentration de 1.10*2 g.mL"* en anticorps. En effet, lors de celle-ci, la valeur du module de
I’impédance a 0,1 Hz passe de 479 a 754 ohms dans le plasma contre seulement 478 a 544
ohms dans le cas de la premiére incubation en milieu tamponné.

Cette augmentation traduit une adsorption non specifique de molécules presentes au sein du
plasma a la surface de ’électrode. Ce phénomene semble cependant se produire seulement
lors de la premiére incubation. En effet, cette forte augmentation n’est plus visible pour les
concentrations suivantes et 1’évolution de la résistance semble uniquement due a la
reconnaissance entre 1’antigéne et I’anticorps. Cela signifie que les sites ou 1’adsorption non
spécifique est possible sont blogués des la premiére incubation, permettant par la suite une
reconnaissance spécifique des anticorps de la dengue. Pour confirmer cela, une incubation du
plasma seul, sans anticorps, a été faite. Une augmentation de I’impédance, de 1’ordre de 13%,
a été observée et correspond donc a I’adsorption non-spécifique du plasma a la surface de
I’¢lectrode.

Enfin, comme dans le cas des travaux en milieu tamponné, 1’évolution de la résistance de
diffusion ainsi que de la capacité de double couche en fonction de la concentration en
anticorps ont conduit a ’obtention de courbes d’étalonnage présentées au sein du chapitre
suivant.

E Courbes d’étalonnage

En utilisant les données présentées au sein des Tableau 9 et Tableau 10, différentes courbes
ont pu étre tracées. La premiére présente 1’augmentation de la résistance de diffusion, Ruaitf, en
fonction de la concentration en anticorps de la toxine de la dengue en milieu tamponné et en
présence de plasma sanguin (Figure 89-A). La seconde présente pour sa part la diminution de
la capacité de double couche toujours en fonction de la concentration en anticorps et pour les
deux milieux (Figure 89-B).
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Figure 89: A) Courbes d’étalonnage présentant la variation de la résistance de diffusion en fonction de la
concentration en anticorps de la toxine de la dengue (échelle logarithmique) dans une solution tampon (a)
et dans du plasma sanguin bovin (b). Les données expérimentales (points) ainsi que la régression linéaire
(lignes) en résultant sont présentées. Régressions linéaires: (a) pente = 45,7 + 1,7 Q par ordre de grandeur;
Rz = 0,990; (b) pente = 39,5 £+ 3,8 Q par ordre de grandeur; R2 = 0,939. B) Courbes d’étalonnage
présentant la variation de la capacité de double couche en fonction de la concentration en anticorps de la
toxine de la dengue (échelle logarithmique) dans une solution tampon (a) et dans du plasma sanguin bovin

(b)

La premiéere série de mesure, réalisée dans le milieu tamponné, permet d’obtenir une courbe
d’étalonnage entre 1072 et 10° g.mL? représentant une évolution linéaire en échelle semi-
logarithmique de la résistance de diffusion en fonction de la concentration en anticorps. La
sensibilité observée pour cette gamme de concentration est de 45,7 + 1,7 Q avec un facteur de
corrélation (R2) de 0,990.

Pour ce qui est de la série en présence de plasma sanguin bovin, un ordre de grandeur est
perdu lors du tracé de la courbe d’étalonnage avec une gamme linéaire comprise entre 10! et
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10° g.mL* (échelle semi-logarithmique). La sensibilité est également légérement inférieure
avec une valeur de 39,5 + 3,8 Q par ordre de grandeur, tout comme le facteur de corrélation
R2 =0,9309.

Ces légéres différences s’expliquent par la présence du plasma et par [’adsorption non
spécifique qu’il engendre. De plus, comme expliqué précédemment, les valeurs de résistance
sont plus élevées pour les incubations realisées dans le plasma avec des valeurs comprises
entre 772 et 1073 ohms contre seulement 438 et 743 ohms pour le tampon.

Concernant la capacité de double couche, le tracé de son évolution en fonction de la
concentration en anticorps ne permet pas la réalisation d’une courbe d’étalonnage. Une
tendance peut tout méme étre observée avec la diminution de la capacité lors de
I’augmentation de la concentration traduisant une diminution de la surface active de
I’électrode. De plus, les valeurs obtenues sont tres proches pour les deux séries de mesures.

Pour ce qui est des performances de ce capteur, une limite de détection de 1.1012 g.mL™ est
obtenue en milieu tamponné et de 1.10'* g.mL™ en présence de plasma avec des gammes de
linéarité en échelle semi-logarithmique comprises respectivement entre 102 et 10° g.mL™ et
entre 10! et 10° g.mL™. Concernant les données de la littérature, les différents travaux
rapportés procedent généralement non pas a la détection de I’anticorps de la toxine de la
dengue, mais a la détection de la protéine antigéne en elle-méme.

Silva et al. obtiennent par exemple une limite de détection de 1,5.10® g.mL™ pour une gamme
de linéarité comprise entre 4.10% g.mL? et 6.107 g.mL? en utilisant une électrode
sérigraphiée modifiée par des groupements thiophéne?®. Cette méme équipe a également
travaillé sur la détection de la toxine de la dengue en modifiant une €lectrode a 1’aide d’un
film de nanotubes de carbone et d’un film de poly-allylamine?°. Ils obtiennent alors une
gamme linéaire comprise entre 1.107 g.mL™? et 2,5.10° g.mL"%, pour une limite de détection
de 3,5.10% g.mL™. Ces gammes de concentration permettent une détection rapide de la
pathologie a un stade précoce de 1’infection. De plus, ces capteurs ont été testé en présence de
plasma et conservent une bonne sensibilité et une bonne sélectivité.

Sinawang et al. ont eux réussi a un obtenir une trés bonne limite de détection de 5.10° g.mL*
a l’aide d’un dispositif portable pour une gamme de linéarité allant de 1.10° 4 25.10°g.mL™.
Ce capteur posséde également une bonne spécificité puisqu’aucune détection n’a été observée
lors des tests de controles?®,

Ainsi, les résultats rapportés ici se présentent comme une trés bonne alternatives pour la
détection de I’anticorps de la dengue puisqu’une trés bonne limite de détection est atteinte,
couplée a une large gamme de linéarité. Enfin, I’intérét de ces travaux repose également sur la
capacité a pouvoir utiliser ce systéme de détection en conditions réelles au sein de plasma
sanguin.
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Conclusion

Suite aux travaux menés concernant la détection de 1’anticorps de la toxine du choléra, le
protocole a été adapté pour permettre la détection de 1’anticorps de la toxine de la dengue.
Malgré quelques problemes dus a un changement de lot de nanotubes de carbone, et les
différences en termes de réponses électrochimiques résultant de ce changement, un capteur
compétitif a été réalisé. Une limite de détection de 102 g.mL " a ainsi pu étre obtenue sur une
trés bonne gamme de concentration avec une linéarité en échelle semi-logarithmique observée
entre 10122 10° g.mL™.

Enfin, la nouveauté majeure de ce projet, comparé a celui mené sur le choléra, est la
réalisation de tests en conditions réelles. En effet, des caractérisations ont été menées en
présence de plasma sanguin bovin et ont conduit a 1’obtention de trés bons résultats avec une
linéarité en échelle semi-logarithmique comprise entre 10! a 10° g.mL™ pour une sélectivité
de 39,5 + 3,8 Q par ordre de grandeur (R? = 0,939).

Ce projet présente donc un réel intérét pour la réalisation de biocapteur pour la détection de
’anticorps de la toxine de la dengue en conditions réelles.
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Le dernier travail présenté au sein de ce manuscrit porte sur I’intégration des nanobatonnets
de disulfure de tungsténe dans la conception d’un biocapteur pour la détection du catéchol et
de la dopamine.

Le catéchol (CA) est un dérivé répandu du phénol et est largement utilisé dans divers
domaines tels que la médecine, les teintures et ou encore la photographie®®?. C’est pourquoi
des traces de ce composé peuvent étre trouvées dans I’environnement. Or, le catéchol possede
un faible taux de dégradation et est surtout considéré comme un polluant a forte toxicité. En
effet, il est tres nocif pour le corps humain en raison de sa biotoxicité et des irritations
cutanées qu’il peut engendrer®®. Ainsi, de nombreuses techniques pour la détection de ce
composé ont été développées au cours des dernieres années afin de répondre a la demande
croissante pour I’obtention d’une méthode fiable de détection du catéchol. Parmi celles-ci, il
est possible de retrouver notamment la chromatographie en phase gazeuse®®, Ia
chimioluminescence®®, la spectrométrie de masse®® ou encore la spectrométrie UV3"'.
Cependant, le colt de ces méthodes, comme vu précédemment, reste élevé et leur réalisation
requiert généralement un long laps de temps. C’est pourquoi, par rapport a ces méthodes,
I'approche électrochimique présente de nombreux avantages, a savoir I'économie de temps, la
simplicité de la manipulation et la baisse du colt de réalisation.

La dopamine (DA) est quant a elle un neurotransmetteur qui joue un réle important en tant
que messager chimique extracellulaire dans les systéemes cardiovasculaire, rénal, hormonal et
nerveux. Ainsi, elle est au centre de la transmission du signal cellulaire et a donc une forte
influence sur le comportement chez I’homme. De plus, des concentrations anormales de DA
dans les fluides biologiques, par exemple l'urine, le plasma sanguin ou encore le liquide
extracellulaire du systéme nerveux central, peuvent étre l'indicateur de plusieurs maladies
telles que la schizophrénie ou les maladies de Huntington et de Parkinson®%3%, [a mise au
point de techniques de détection permettant une mesure sensible et sélective des
concentrations de DA au sein du corps humain est donc trés importante pour le diagnostic de
ces maladies et le suivi des patients.

En effet, en raison de la concentration de I’ordre du nano-molaire au sein des fluides
biologiques®®, la détection de la DA nécessite une sensibilité élevée. De plus, les espéces
interférentes telles que I'acide ascorbique ou I’acide urique sont tres présentes dans les divers
fluides corporels, c’est pourquoi une bonne sélectivité est exigée®'l. Actuellement, la
dopamine peut étre détectée par différentes méthodes avec notamment 1’électrophorése
capillaire®?, la chromatographie liquide haute performance!3, la spectroscopie de masse®* et
enfin I’électrochimie®®31® Cependant, ces techniques sont souvent colteuses et lourdes a
mettre en place et ne permettent pas a 1’heure actuelle un suivi en temps réel de ces maladies
neurodégéneratives. La conception d’un biocapteur électrochimique sans marqueur, facile
d’utilisation et offrant une bonne sensibilité présente un intérét certain pour la détection de la
DA.

Dans cette optique, 1’intégration de nanomatériaux dans la réalisation d’un tel dispositif
s’avére particuliérement intéressante afin de diminuer le seuil de détection tout en conservant
une bonne sensibilité. De plus, ils peuvent étre utilisés comme support pour permettre
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I’immobilisation du matériel biologique ciblé a travers diverses fonctionnalisations et ainsi
assurer une bonne sélectivité par le biais de la reconnaissance entre le biorécepteur et son
analyte317318,

Dans ce travail, un film de WS: porteur de fonctions acides carboxyliques a ainsi été intégré
dans la conception du biocapteur afin de permettre 1’immobilisation de la polyphénol oxydase
a la surface de I’électrode de carbone vitreux. En effet, la présence de cette fonction va
permettre la formation d’une liaison covalente entre la protéine et le film par utilisation d’un
intermédiaire réactionnel, conduisant a terme a I’immobilisation de 1’enzyme.

La polyphénol oxydase (PPO), ou tyrosinase, est une enzyme capable d’oxyder les
groupements phénols et donc les composés tels que le catéchol et la dopamine. Son site actif
consiste en une paire d'atomes de cuivre couplés entre eux. Ces atomes de cuivre, CuA et
CuB, lesquels sont chacun coordonnés par trois résidus d'histidine, constituent ainsi le site ou
se déroule l'interaction de la tyrosinase avec I'oxygene moléculaire et son substrat phénolique
(Figure 90)31°,

CuA CuB

Figure 90: Représentation schématique du site actif de la tyrosinase. Reproduit de 31°.
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IA. Construction de I’édifice moléculaire

La premiére étape de la construction de ce biocapteur consiste donc a déposer le film de de
WS: a la surface de 1’¢électrode pour permettre par la suite I’immobilisation de la PPO.

Pour cela, le film de WSz, obtenu par la filtration de 250 mL d’une suspension de nano-
batonnets sur un filtre de cellulose, est tout d’abord connecté a la surface de ’électrode de
carbone vitreux en utilisant le procéde décrit dans la partie 11.B.1. Cette technique conduit
ainsi a I’obtention d’un film de WS2-COOH d’une épaisseur de 6,2 pum pouvant étre utilisé
comme support pour I’immobilisation de protéines.

L’immobilisation est réalisée en suivant le schéma réactionnel présenté au sein de la Figure
91. Ce procédé implique l'utilisation de chlorhydrate de N-(3-diméthylaminopropyl)-N'-
éthylcarbodiimide (EDC), qui sert ici d’agent d’activation®®®, L’¢lectrode, recouverte du film
de WSz, est premiérement mise en présence d’une solution d’EDC a 20.10 mol.L* (PBS pH
7,4) afin de permettre I’activation des groupements acides carboxyliques. La fonction NHS
est ensuite introduite par dép6t d’une goutte d’une solution a 10.10° mol.L* (PBS pH 7,4) a
la surface de I’électrode. Celle-ci est laissée a incuber pendant 12 heures a 4°C. Cette étape a
pour but de permettre la formation d’un intermédiaire réactionnel sensible aux amines. Enfin,
apres réaction, 1’électrode est rincée a 1’aide de la solution tampon avant de procéder a
I’incubation de la PPO pendant 12 heures a 4°C par dép6t de 75 puL d’une solution a 0,3
mg.mL. La présence de fonctions amines au sein de la protéine va conduire a une réaction
d’amidation entre celles-ci et les intermédiaires réactionnels présents a la surface de
I¢lectrode, permettant I’immobilisation de I’enzyme par formation d’une liaison covalente.
L’¢lectrode est alors de nouveau rincée a I’aide de la solution tampon avant de procéder aux
différentes analyses électrochimiques.

acide carboxylique ‘:}
0 cr HU’N \
~H-
N¥
WSZJLGH \ 0 0
NHS
I NS, @Y
WS. JJ\D/LNH .
cr | 2
N .
amine-réacti
intermédiaire réactionnel
1\ NHS ester

N
*C*N

EDC crosslinker _

- NH;
PPO

amine-réactif . .
amine primaire

NHS ester | ° 0 immobilisation
Aot ' ws})kﬁ de 'enzyme

Figure 91: Schéma réactionnel conduisant a I’immobilisation de la polyphénol oxydase a la surface de
nanobatonnets de WSz fonctionnalisés par des groupements acides carboxyliques.

Une fois cette étape conclue, le biocapteur peut étre utilisé pour la détection de la cible
souhaitée.
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I B. Détection du catéchol

I 1. Mesures par chronoampérométrie

Les premiers essais réalisés a 1’aide de ce systéme ont porté sur la détection de différentes
concentrations de catéchol. La PPO est en effet capable d’oxyder le catéchol en ortho-
quinone. La détection est ensuite assurée par la réduction de ce produit de la réaction
enzymatique a 1’électrode a un potentiel de -0,2 VV / SCE.

Cette réduction induisant un échange électronique, il est alors possible de suivre
électrochimiquement 1’évolution de I’intensité du courant afin d’en déduire la concentration
en catéchol (Figure 92).

Polyphénol oxydase

oxydation
par la PPO Ortho-quinone
O
; o}
Catéchol
OH
OH
Sy ow
2¢ W S
rﬁecr;izt;z:‘ D ' ' : /" réduction a
Qli Electrode de carbone vitreux g I'électrode

Figure 92: Représentation schématique du principe de fonctionnement du biocapteur pour la détection de
catéchol.

Une technique de choix pour suivre I’évolution de I’intensité du courant en fonction de la
concentration en analyte est la chronoampérométrie. Cette méthode consiste a appliquer une
tension constante au cours du laps de temps désiré tout en enregistrant les variations de
courant observées ou non lors de 1’ajout de I’analyte en solution.

Pour réaliser un tel suivi, différents solutions de catéchol ont été préparées afin d’obtenir une
gamme de concentration variant de 0,01 umol.L™* & 5 umol.L* dans PBS 0,1 mol.L™* a pH 7,4.
Les différents ajouts de catéchol sont réalises aprés stabilisation du courant. En effet, suite
aux précedentes injections, un certain laps de temps, lié a ’activité de ’enzyme et a la
diffusion des espéces, est nécessaire pour retrouver une valeur stationnaire du courant mesure.
Les concentrations indiquées ont quant a elles été calculées par rapport au volume et a la
concentration en catéchol déja présents au sein de la cellule électrochimique lors de 1’ajout.
Les résultats obtenus par chronoampérométrie pour la détection du catéchol sont reportés au
sein de la Figure 93.
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Figure 93: Réponse ampérométrique de I'électrode de carbone vitreux recouverte d’un film de WS»-
COONH et aprés immaobilisation de la PPO en présence de différentes concentrations de catéchol (0,3 a 300
pumol.Lt) dans PBS 0,1 mol.L ! pH 7,4 a un potentiel de - 0,2 V et sous agitation.

La courbe obtenue montre que le courant résultant de 1’oxydation du catéchol par la PPO
semble tendre vers un plateau a environ -17 uA.cm™. En effet, la forme de cette courbe est
régie par une cinétique de Michaelis-Menten liée a la quantité d’enzymes immobilisées. Ce
plateau traduit donc la saturation en substrat des enzymes immobilisées a la surface de
I’électrode. De plus, il est possible de déterminer la constante de Michaelis-Menten liée a
cette enzyme. Cette constante traduit I’affinité de I’enzyme envers son substrat. Elle
s’exprime en mol.L? et sa valeur est propre a chaque enzyme ainsi qu’a la nature du substrat.

|2 Exploitation des résultats

Pour déterminer cette constante, il est donc nécessaire d’utiliser 1’équation de Michaelis-
Menten présentée ci-dessous :

v = Vinax|S]
T Ky +[S]

Ou Vr représente la vitesse initiale de la réaction, Vmax la vitesse maximale de la réaction
traduisant une saturation de 1’enzyme[S] la concentration en substrat et Km la constante de
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Michaelis-Menten de I’enzyme utilisée qui est égale a Vmax/2 et est dépendante de la
température ainsi que du pH.

Cette équation est basée sur un modele enzymatique simplifié mettant en jeu différentes
étapes de réaction. La premicre traduit la formation d’un complexe, ES, entre I’enzyme et son
substrat. Une fois ce complexe formé, 1’enzyme va exprimer son activité catalytique et
transformer son substrat en un produit P. Cette étape conduit également a la régénération de
I’enzyme a son état initiale, E.

ki ks
E+S 2ES >P+E
k1

Les parametres ki (sens direct) et k1 (sens indirect) sont les constantes cinétiques de la
premiere étape, et kz (non réversible), celui de la seconde étape

L’interprétation graphique de 1’équation de Michaelis-Menten donne une réponse de type
hyperbolique (Figure 94). En effet, lorsque la concentration en substrat est suffisante pour
saturer ’enzyme, la vitesse de la réaction devient indépendante de la quantité de substrat
fournie et atteint ainsi une valeur limite.

Vnax = ks [E]tot

A D’inverse, quand la concentration en substrat est faible devant Kwm, 1’ordre de la réaction est
directement dépendant de la concentration et la vitesse de réaction suit donc une évolution
lineaire en fonction de [S]. La vitesse initiale de la réaction enzymatique s’écrit alors :

Ve = k; [ES]
Et la concentration totale en enzyme est exprimeée par la relation :
[Eleor = [E] + [ES]

Enfin, la constante de Michaelis-Menten, Km, s’exprime pour sa part en fonction des
différentes constantes cinétiques régissant la réaction enzymatique mentionnée auparavant :

. k—l +k2
M — k1
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Figure 94: Interprétation graphique de I’équation de Michaelis-Menten traduisant I’évolution de la vitesse
de réaction enzymatique en fonction de la concentration en substrat.

En inversant cette loi, la relation de Michaelis-Menten donne lieu a 1’obtention de la droite de
Lineweaver-Burk d’équation suivante :

L_ 1 Ky
Vr Vmax Vmax [S]

En tracant la droite découlant de cette équation, il est alors possible de déterminer les
parametres Vmax et Km graphiquement. En effet, 1/Vmax correspond a I’intersection de la droite
avec 1’axe des ordonnées et Kwm peut alors étre calculée a partir de la pente de la droite (Figure
95).

1/V
A
R
1/V . L
m\ 0'""‘ KM/ Vimax
K2
-1/KM \ '..‘.‘o"'
P “‘.. b
0 1/[S]

Figure 95: Interprétation graphique de la relation de Lineweaver-Burk traduisant I’évolution de I’inverse
de la vitesse de réaction enzymatique en fonction de l’inverse de la concentration en substrat et
permettant la détermination graphique des différents parametres.
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Il est également possible d’exprimer directement 1’intensité du courant en fonction de la
concentration en substrat en prenant en compte un facteur de correction permettant de passer
de I’expression de la vitesse de réaction, exprimée dans 1’équation de Michaelis-Menten, a la
suivante :

ZFVmax[S] _ Imax[S]
Ky +[S] Ky +IS]

Avec I étant I’intensité du courant en ampére, ocorr le facteur de correction, z le nombre
d’électrons échangées et F la constante de Faraday (96 485 A.s.mol™).

Ainsi, a partir des données recueillies a ’aide de la Figure 93, il est possible de tracer une
courbe montrant 1’évolution de la densité de courant en fonction de la concentration en
substrat (Figure 96-A). Cette premiére courbe ne possede pas parfaitement un comportement
de type Michaelis-Menten. En effet, le tracé de la courbe d’ajustement ne correspond pas
exactement aux valeurs expérimentales. Cette différence semble étre due a une saturation trop
rapide de 1’enzyme, puisque si les points obtenus a partir des concentrations les plus fortes
sont retirés de la courbe, la corrélation entre les valeurs d’ajustement et expérimentales est
grandement améliorée avec un R2 de 0,998 (Figure 96-B). Enfin, ’utilisation de la droite de
Lineweaver-Burk permet de déterminer les différents parametres (Km, Vmax...) du systeme
(Figure 96-C).

Le tracé de la droite de Lineweaver-Burk conduit a 1’obtention de 1’équation de droite
suivante :

y =0,0793 + 4,1784x

De cette équation, il est possible de déterminer la constante de Michaelis-Menten apparente
(Kmapp) ainsi que la densité de courant maximum (Imax). Le Kwmapp €st ici utilisé pour prendre
en compte le fait que I’enzyme n’est pas en solution mais immobilisée a la surface de
I’électrode. La constante déterminée ne représente donc pas exactement le Km de I’enzyme.
En effet, dans le cas d’une enzyme immobilisée, il faut également considérer 1I’environnement
de celles-ci, et donc 1’accés au site actif de 1’enzyme, ainsi que le transport de masse du
substrat. Les valeurs suivantes ont été obtenues :

imax = 12,6 [.J./A\.CI'TT2 Kmapp = 52,7 pmoI.L'l

Par ajustement de la courbe présentée sur la Figure 96-B, une densité de courant maximum
(imax) de 24 pA.cm a pu étre déterminé pour une valeur de Kmapp de 97 pumol.L™. Les valeurs
restent donc du méme ordre de grandeur pour les deux techniques, malgré une légere
différence.
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Figure 96: Courbe d’étalonnage montrant I’évolution de la densité de courant en fonction de la
concentration en catéchol (point noir) ainsi que la courbe théorique obtenue a I’aide de I’équation de
Michaelis-Menten (pointillé) de 0,3 pmol.L* a 300 pmol.L* (A) et de 0,6 pmol.L* & 208 umol.L* (B). Les
données ont été obtenues par chronoampérométrie a un potentiel E = -0,2 V / SCE dans PBS 0,1 mol.L* a
pH 7,4. C) Droite de Lineweaver-Burk.

La valeur obtenue pour le Kmapp est ainsi inférieure a celle du Km de I’enzyme libre en
solution qui est de 300 umol.L™? pour le catéchol®®, ce qui signifie que I’affinité est plus
grande dans le cas des enzymes immobilisées. Or, I’affinité de I’enzyme est théoriquement
plus grande lorsque celle-ci est libre en solution. Cependant, ce comportement rejoint celui
observé par différents groupes auparavant3?1:322,

Pour expliquer ce phénomeéne, il faut remonter a 1’étape 2 de la cinétique enzymatique :

k,
ES - P+ E

Ecrite de cette maniere, cette étape ne fait apparaitre que la transformation du substrat en
produit. Elle ne prend donc pas en compte le co-substrat de la réaction enzymatique, a savoir
le dioxygene, qui dans le cas de cette réaction permet la régénération de I’enzyme. En ajoutant
ce co-substrat dans I’expression de k2, la relation permettant le calcul du Kwmapp devient la
suivante :
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_ k_q + ky°[co — substrat]

M — kl

Ainsi, la valeur du Kwmapp est directement dépendante de la concentration en co-substrat et
donc de la quantité d’enzymes greffées a la surface de I’électrode. En effet, I’enzyme
consommant le dioxygéne lors de sa régénération, elle influe sur sa concentration. Or
I’utilisation de nanomatériaux augmente considérablement la quantité d’enzymes
immobilisées ainsi que la quantité de co-substrat consommeée.

De ce fait, durant le fonctionnement du biocapteur, le catéchol ainsi que le dioxygéne vont
rapidement étre consommés. L’apport en dioxygéne étant limité par la diffusion, un gradient
de concentration peut donc s’installer entre la solution et I’enzyme. La concentration en co-
substrat au niveau de I’enzyme est alors plus faible que celle en solution et entraine une
diminution du Kwmapp.

Concernant les performances de ce biocapteur, la gamme de linéarité s’étend entre 0,6
umol.Lt et 78 umol.L* avec un bon facteur de corrélation de 0,996 (Figure 97). La sensibilité
du biocapteur pour ces concentrations est de 10,5 pA.mmol=L.L.
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Figure 97: Courbe d’étalonnage montrant I’évolution de la densité de courant en fonction de la
concentration en catéchol entre 0,6 pumol.L? et 78 umol.L™2.

La gamme de linéarité et la limite de détection (0,3 pmol.L™) sont similaires a celles trouvées
au sein de la littérature (Tableau 11). Ceci peut s’expliquer par la présence des nano-batonnets
de disulfure de tungsténe qui permet une grande immobilisation d’enzyme a la surface de
I’électrode et donc I’obtention d’un systéme compétitif. La densité de courant limite ainsi que
la sensibilité restent cependant relativement faibles par rapport a d’autres travaux, notamment
ceux de Bujduveanu et al qui obtiennent une sensibilité de 2500 pA.mmol™.L contre 10,5
HA.mmol™.L pour ce travail.
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Tableau 11: Comparaison de différents biocapteurs pour la détection du catéchol par utilisation de la
tyrosinase en fonction de difféerents parametres (courant maximum, linéarité, sensibilité et la valeur de la
constance de Michaelis-Menten apparente).

Linéarité / Sensibilité / pA.mmol

Systéme utilisé Kmapp/ pmol. Lt Imax/ A el 2 I

Nano-batonnet de
Ce travail WS,-COOH + 62,5+ 10 16,25 + 4 0,6-78 10,5+0,2
GCE

rGO-PdCu
Mei et al.323 Nanocage + GCE - 40 500-1155 12,65
(laccase)

Nanoparticule

. Yor +

Karim et al 32 or + screen - 35 0,01-80 13720
printed carbon

electrode

Mesoporous
Zhou et al.3%5 carbon nitride + 11,07 - 0,0500-12,5 650
GCE

CNT + CaCOs
nanoparticules + 7 39 - 2500
GCE

Bujduveanu et
a|.318

Sethuraman et PEDOT-rGO

41326 +GCE 30,48 92 0,04-62

Concernant la reproductibilite de ce biocapteur, les résultats présentés sont basés sur les
valeurs obtenus a ’aide de deux différentes électrodes. Les valeurs données dans le tableau
ainsi que les barres d’erreurs sont donc issues de la moyenne de ces deux systémes. Il peut
également étre noté que la gamme de linéarité ainsi que la sensibilité sont identiques pour les
deux électrodes.

Cependant d’autres tests doivent étre menés afin de s’assurer de la fiabilité du systéme d’une
part, mais aussi afin de déterminer la spécificité du systeme vis-a-vis de la cible.
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IC. Détection de la dopamine

I 1. Mesures par ampérométrie

Les seconds tests ont porté sur la détection de la dopamine par chronoampérométrie. Cette
détection s’est faite en utilisant le méme édifice moléculaire et les mémes conditions que ceux
présentés pour la détection du catéchol. En effet, la PPO permet d’oxyder la dopamine en
dopamine-o-quinone (Figure 98). Ce produit est ensuite réduit a 1’électrode a un potentiel de —
0,2 V / SCE et permet donc le suivi de cette réaction enzymatique.

Dopamine

||n©/\/\u:
HO

-

Dopamine-o-quinone

NH»
e ONN H,
: ’ + 2 H+
PPO  (#N\F

Figure 98: Représentation schématique du principe de fonctionnement du biocapteur pour la détection de

la dopamine.

La gamme de concentration testée pour cette étude est de 0,5 umol.L™* a 137 pumol.L* dans
PBS 0,1 mol.L™ a pH 7,4. Les différents ajouts de dopamine sont réalisés aprés stabilisation
du courant et sous agitation. La Figure 99 montre la réponse ampérométrique de 1’électrode

modifiée suite a ces différents ajouts.

densité de courant/ pA.cm™

3

temps /s

Figure 99: Réponse ampérométrique de I'électrode de carbone vitreux recouverte d’un film de WS»-
COOH et apres immobilisation de la PPO en présence de différentes concentrations de dopamine (0,5 a
137 pmol.L) dans PBS 0,1 mol.L* & un potentiel de - 0,2 V et sous agitation.
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La réaction d’oxydation de la dopamine par la PPO semble une nouvelle fois étre régie par
une cinétique de Michaelis-Menten. La densité de courant observée est cependant plus élevée
que celle relevée lors de la détection du catéchol avec un courant maximum de 41 pA.cm
pour la dopamine contre 17,5 pA.cm pour le catéchol. De plus le signal est mieux défini
avec la présence d’un bruit moins important pour cette seconde étude.

2 Interprétation des résultats :

Comme dans le cas du catéchol, une courbe d’étalonnage montrant 1’évolution de la densité
de courant en fonction de la concentration en dopamine, et la droite de Lineweaver-Burk en
résultant, ont été tracées (Figure 100). L’équation obtenue a partir de celle-ci est la suivante :

y =0,6714x + 0,0352
Avec Kmapp = 19,07 umoI.L‘l et imax = 28,4 |J.A.CI’TI'2

Encore une fois le Kmapp calculé expérimentalement est plus faible que le Km de I’enzyme
libre (Km = 2,2 mmol.L 1)’ pour les mémes raisons que celles évoquées précédemment pour
le catéchol.
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Figure 100: A) Courbe d’étalonnage montrant I’évolution de la densité de courant en fonction de la
concentration en dopamine de 0,5 pmol.Lt a 137 pmol.L? (point noir) ainsi que la courbe théorique
obtenue a I’aide de I’équation de Michaelis-Menten (pointillé). Les données ont été obtenues par
chronoampérométrie a un potentiel E = - 0,2 V / SCE dans PBS 0,1 mol.L! a pH 7,4. B) Droite de
Lineweaver-Burk.

La Figure 100-A montre également le tracé de la courbe d’ajustement, obtenue a partir de
I’équation de Michaelis-Menten, pour la détection de la dopamine. Un trés bon facteur de
corrélation est observé sur I’ensemble de la gamme de concentrations testée (R2 = 0,998). Le
Kwmapp, calculé a partir de imax/2 est de 29 pmol.L™ et reste donc du méme ordre de grandeur
que celui déterminé a partir de la droite de Limeweaver-Burk. Par ajustement de la courbe,
une densité de courant maximale de 62 pA.cm™ a également pu étre calculée.

Concernant la partie linéaire de la courbe, elle s’étend sur une gamme de concentration
variant de 0,5 a 33 pmol.L . La sensibilité du biocapteur sur cette partie est quant a elle de 48
HA.mmolL.L.
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Figure 101: Courbe d’étalonnage montrant I’évolution de la densité de courant en fonction de la
concentration en dopamine entre 1,5 pumol.L* et 33 pmol.L™.

Ce capteur présente également une bonne reproductibilité puisque ces résultats ont été validés
a ’aide de trois électrodes différentes. Les valeurs données au sein du Tableau 12
correspondent donc a la moyenne des différents parametres calculés et les barres d’erreur ont
été déterminées a partir de ces trois électrodes.

Le Tableau 12 ci-dessous répertorie ainsi différents résultats portant sur la détection de la
dopamine par utilisation de la tyrosinase. Il permet de comparer les performances du
biocapteur présenté dans ce manuscrit avec ceux issus de la littérature selon différents criteres
tels que la sensibilité, la linéarité, le courant maximum obtenu et le Kmapp calculé.

Le biocapteur présenté dans ces travaux se place tres bien parmi ceux présents dans la
littérature avec une valeur de imax de 35 + 9 YA et une sensibilité de 43 + 5 yA.mmol?.L; la
ou les travaux présentés dans la littérature possédent généralement un courant inférieure et
une sensibilité comprise entre 1 et 80 pA.mmol™.L (122 pA.mmol™.L pour Florescu et al.).
Concernant la détermination du Kwmapp par utilisation de la droite de Lineweaver-Burk, celle-ci
posséde une trés bonne valeur de 19,5 + 0,5 pmol.L ™ contre 11,1 pmol.L™ pour les travaux de
Lete et al. qui obtiennent ainsi une des meilleures constantes de la littérature.

Enfin, la linéarité du capteur reste assez bonne comparée a celles présentes dans la littérature
avec deux ordres de grandeurs pour ces travaux contre jusqu’a 5 ordres de grandeurs pour
ceux de Canbay et al. (0,05-100 pumol.L™).
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Tableau 12: Comparaison de différents biocapteurs pour la détection de la dopamine par utilisation de la
tyrosinase en fonction de difféerents parametres (courant maximum, linéarité, sensibilité et la valeur de la
constance de Michaelis-Menten apparente).

X A » Linéarité / Sensibilité / pA.mmol
Systéme utilisé Kmapp/ pmol. Lt Imax/ A el 2 I
Nano-batonnet de
Ce travail WS,-COOH + 19,5+0,5 35+9 1,5-33 43%5
GCE
Bujduveanuet | CNT*cacos
318 nanoparticules + 30 7,7 0,015-30 250
al. GCE
CNT + Nafion +
Canbay et al.®? cysteamine + 9 0,05-100 82
électrode d’or
SiOznanoparticule
Wang et al.®° | +acide phytique + 0,2 0.99-103,1
GCE (laccase)
Leteetal s | CNT*+PEDOT+ 111 100-500 27
électrode d’or
cobalt (11)-
Florescu et al.33! porphyrine + 92 10,8 2-30 122

électrode d’or

Comme le montre ce tableau, plusieurs groupes utilisent des CNT, qui comme vu
précédemment, sont de bons semi-conducteurs a I’inverse des nano-batonnets de disulfure de
tungsteéne, ce qui peut expliquer les différences de performance observées.

Enfin, contrairement a ce qui était attendu, le capteur réalisé présente une meilleure réponse
envers la dopamine qu’envers le catéchol. Or, I’enzyme libre a une meilleure affinité pour le
catéchol, traduite par la valeur du Kwm, que pour la dopamine (0,3 mmol.L? contre 2,2
mmol.LY). C’est pourquoi un comportement inverse était attendu, le catéchol étant un substrat
naturel de I’enzyme. Bujduveanu et al. observent d’ailleurs ce phénoméne3e. Cette différence
doit donc étre due a la présence des nano-batonnets de WS.. Cependant, cette observation ne
permet pas a elle-seule de comprendre le role exact de ce matériau dans les résultats observés.
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Conclusion

L’incorporation des nano-batonnets de disulfure de tungstene fonctionnalisés par des
groupements acides carboxyliques dans la réalisation de dispositif de détection a conduit a
I’obtention de deux biocapteurs.

Le premier concerne la détection du catéchol et possede une bonne linéarité et une bonne
limite de détection. Le systéme repose sur I’immobilisation de la PPO, permettant 1’oxydation
du catéchol, a la surface des nano-béatonnets de WS: et donc sur ’augmentation de la surface
active grace a ce nanomateériau.

Le second porte lui sur la détection de la dopamine, par utilisation de la méme architecture
moléculaire, est posséde également de bonnes valeurs de sensibilité et de Kmapp.

Cependant, malgré ces bons résultats, ces travaux nécessitent encore un temps d’optimisation
afin d’améliorer la reproductibilit¢ des mesures mais aussi la gamme de linéarité des deux
biocapteurs qui restent relativement faibles en comparaison des valeurs de la littérature.
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L’objectif de ces travaux de these fut d’intégrer différents nanomatériaux dans la conception
et la réalisation de biocapteurs sensibles et reproductibles pour la détection sans marquage de
différentes cibles d’intérét. Pour cela, plusieurs nanomatériaux ont été mis a contribution et
ont conduit a la réalisation de trois biocapteurs pour la détection de 1’anticorps de la toxine du
choléra, de I’anticorps de la toxine de la dengue et enfin de la dopamine.

Au préalable de ces travaux de recherche, une étude bibliographique a été menée et est
présentée au sein du chapitre |. Cette étude propose une revue des différentes familles de
biocapteurs déja existantes, présentant les spécificités et les limites de chacune ainsi que les
parameétres clés qui définissent un biocapteur. Un intérét particulier a ensuite été porté sur les
différentes techniques permettant I’immobilisation de matériel biologique a la surface de
différents matériaux. Enfin, cette étude bibliographique a également mis I1’accent sur
I’intégration de nanomatériaux dans la conception de tel systeme de détection avec entre
autres 1’usage des différentes formes de matériaux carbonés mais aussi celui d’une toute
nouvelle famille de nanomatériaux, a savoir les dichalcogénures de métaux de transition.

Le second chapitre s’est quant a lui porté sur la réalisation de couches minces de
nanomatériaux et leur transfert a la surface d’électrode de carbone vitreux. Il présente ainsi
une technique novatrice, mettant en jeu un processus de filtration a I’aide d’une membrane de
cellulose, permettant la réalisation de films de CNT reproductibles et d’épaisseurs controlées.
Ce chapitre s’accompagne d’une étude structurale et électrochimique détaillée des films ainsi
formée a I’aide de nombreuses méthodes de caractérisations.

La deuxiéme partie de ce chapitre fUt consacrée a I’adaptation de ce procédé pour la
réalisation de films minces de nano-batonnets de disulfure de tungsténe. Ce matériau étant
novateur et peu connu au sein du laboratoire, une attention particuliére a été portée aux
différentes caractérisations menées sur ce dernier afin de déterminer les propriétés des trois
variétés de nano-batonnets de WS; ayant été fournies par le professeur Lelouch dans le cadre
d’une collaboration.

Le troisieme chapitre de ce manuscrit est dédi¢ a la conception d’un biocapteur pour la
détection de I’anticorps de la toxine du choléra. Le principe de ce biocapteur repose sur
I’intégration de CNT dans la construction de celui-ci afin d’augmenter la surface spécifique
de I’électrode et de permettre un transfert électronique rapide. Ceci est fait dans le but
d’obtenir de meilleurs sensibilités et de meilleurs limites de détection que les systémes
actuellement disponibles. Une fois déposé a la surface de 1’électrode, ces nanotubes ont
ensuite été recouverts d’une couche de poly-pyrrole-NTA électrogenérée par
chronopotentiométrie. L’introduction de ce polymere, et plus particulierement de la fonction
NTA terminale qu’il porte, a permis I’immobilisation de la toxine du choléra a travers la
formation d’un complexe de cuivre par complexation de la fonction NTA et de la fonction
biotine de la toxine du choléra. Les performances de ce biocapteur ont finalement été testées
par incubation successives de différentes concentrations d’anticorps spécifiques a la toxine du
choléra recouvrant une gamme de concentration comprise entre 102 & 10° g.mL"*. La mesure
de la détection a été assurée par spectroscopie d’impédance électrochimique en présence du
couple Fe(CNe)37*, jouant ici le role de sonde redox, dans une solution de tampon phosphate.
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L’architecture moléculaire mis en place dans ce travail a conduit a 1’obtention d’un biocapteur
particuliérement performant atteignant une limite de détection de 10*® g.mL? en plus d’une
tres bonne linéarité recouvrant 8 ordres de grandeurs pour une sensibilité de 24,7 + 0,4 Q par
unité logarithmique. Ces différents paramétres ont pu étre extraits par 1’utilisation d’un circuit
électrique équivalent permettant de transcrire 1’architecture moléculaire utilisée sous forme de
composants électriques. De plus, une bonne spécificité a été observée pour ce systéeme. En
effet, aucune adsorption non spécifique ni aucune reconnaissance entre le biorécepteur et un
substrat n’ont ¢été observées apres incubation de deux types d’anticorps non-spécifiques a la
toxine du choléra.

Le quatriéme chapitre s’intéresse a 1’adaptation du protocole présenté pour la détection de
I’anticorps du choléra a la détection de I’anticorps de la toxine de la dengue. Comme dans le
cas précédemment décrit, ce capteur s’appuic sur l’utilisation d’un film mince de CNT
comme support pour I’immobilisation du matériel biologique, a savoir la toxine de la dengue.
Cette toxine ne présentant pas de fonction biotine, comme ce ft le cas pour la toxine du
choléra, une nouvelle approche a été utilisée pour permettre son immobilisation. Pour cela, un
polymere de pyrole-NHS a été formé a la surface des nanotubes par voltampérométrie
cyclique. Une fois géneéré, ce polymere est mis a contribution afin de réaliser une réaction
d’amidation conduisant a I’ancrage du biorécepteur. Cette reaction met en jeu un procédé bien
connu et largement décrit dans la littérature conduisant a la formation d’une liaison covalente
entre la fonction NHS du film et une amine primaire de la toxine a 1’aide d’un agent
d’activation, le N-(3-diméthylaminopropyl)-N'-éthylcarbodiimide.

La validité de ce systeme et ses performances ont par la suite été mesurées par spectrométrie
d’impédance électrochimique, avec encore une fois I’utilisation du couple Fe(CNg)37*
comme sonde redox. Cependant, a I’inverse des travaux sur le choléra, les incubations des
différentes concentrations d’anticorps ne sont pas seulement effectuées en milieu tamponné
mais aussi en présence de plasma sanguin bovin afin d’observer le comportement du systéme
en condition proche du réel.

Au final, ce biocapteur offre de trés bonnes performances avec une gamme de linéarité
comprise entre 102 et 10° g.mL™ en milieu tamponné et entre 10! et 10° g.mL? en
présence de plasma sanguin. La sensibilité est également plus importante en milieu tamponné
(45,7 £ 1,7 Q par unité logarithmigque) mais reste tout de méme tres bonne dans le plasma (de
39,5 + 3,8 Q par unité logarithmique). Pour ce travail, un circuit équivalent simplifié a été
utilisé par rapport au précédent. Cette différence s’explique par un changement de lot de CNT
qui a conduit a une différence de conductivité rendant le transfert électronique trop rapide
pour pouvoir étre observé.

Le cinquieme et dernier chapitre s’oriente pour sa part vers ’utilisation des nano-batonnets
dans la conception d’un biocapteur pour la détection de deux cibles d’intérét, la dopamine et
le catéchol. Afin de permettre I’immobilisation de la polyphénol oxydase, une enzyme
capable d’oxyder les groupements phénols, le choix a été fait d’utiliser les nano-batonnets de
WSz modifiés par des fonctions acides carboxyliques plutdot que ceux n’étant pas
fonctionnalisés ou portant une fonction thiophéne. Ce choix s’explique par le fait que les
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groupements COOH peuvent étre utilisés pour réaliser une réaction de couplage en présence
de EDC/NHS et conduire au final a I’immobilisation de la toxine par réaction d’amidation
comme présentée précédemment. La détection dans le cas de ces travaux est assurée par
chronoampérométrie a un potentiel de -0,2 VV / SCE pour le catéchol et pour la dopamine.

Pour le catéchol, la gamme de linéarité s’étend ainsi de 0,6 umol.L! & 78 pumol.L* avec une
sensibilité de ’ordre de 10,5 pA.mmol™.L. De plus, il est possible de déterminer le Kmapp de
I’enzyme vis-a-vis du catéchol en utilisant la droite de Lineweaver-Burk. Une constante de
Michaelis-Menten apparente de 62,5 pmol.L? est ainsi obtenue pour ce systéme. Cette
constante est inférieure a la constante de ’enzyme libre en solution (0,3 mmol.L?), ce qui
traduit le fait que la présence des nano-batonnets permet I’immobilisation d’une grande
quantité d’enzyme et une bonne détection des espéces a 1’électrode.

Le second substrat, la dopamine, permet quant a lui d’obtenir une linéarité entre 1,5 et 33
umol.L L. La sensibilité du biocapteur sur cette partie est de 43 pA.mmol™.L pour un Kmapp
égal a 19,5 pumol.L? qui reste encore une fois bien inférieur au Km de I’enzyme libre en
solution (2,2 mmol.LY).

En conclusion, les différents travaux realisés au cours de cette these démontrent 1’intérét que
peut apporter ’utilisation de nanomatériaux dans le domaine des biocapteurs. Ceux-cCi
permettent en effet, en profitant de la grande surface spécifique qu’ils offrent, d’atteindre des
limites de détection trés faibles mais aussi de trés bonnes sensibilités.

Evidemment, les différents systemes présentés dans ce manuscrit peuvent encore étre
optimisés pour obtenir de meilleures performances. Concernant les biocapteurs pour la
détection de I’anticorps de la toxine du choléra et celui pour ’anticorps de la dengue, des tests
en présence de sang, humain ou animal, pourraient apporter une plus-value au concept et
démontrer leur fiabilité. De plus, dans le cas de la dengue, la miniaturisation du systéme peut
étre envisagée afin de réaliser un appareil portatif pour une utilisation directement sur le
terrain.

Pour ce qui est du capteur a catéchol et a dopamine, plusieurs paramétres peuvent étre
optimisés dans le but d’augmenter la gamme de linéarité vis-a-vis des deux substrats. La
spécificité du capteur n’a également pas encore été testée et reste a déterminer.
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Experimental part

IA. Cholera biosensor

Il. Materials

Cholera toxin B subunit-biotin conjugated (b-CTB; lyophilized powder), anti-cholera toxin
antibody produced in Rabbit (anti-CT; whole antiserum), bovine serum albumin (BSA),
copper(ll) chloride (CuClz), monobasic and dibasic phosphates, were purchased from Sigma.
Mouse monoclonal anti-dengue NS1 antibody (IgG) (3.29 mg mL™?) was purchased from
Fitzgerald (Cat. no. 10-1507). All chemicals were used as received unless it is mentioned.
Commercial grade thin multi-walled carbon nanotubes (9.5 nm diameter, purity >95%) were
obtained from Nanocyl and used as received without any purification step. 11-Pyrrol-1-yl-
undecanoic acid Ng,Nq-Bis(carboxymethyl)-L-lysine amide (Pyrrole-NTA) was synthesized
as described.

I 2. Electrochemical Measurements

Electropolymerized films were formed in organic media (CH3CN + 0.1 mol L* LiCIO4) with
a AgNOs/Ag 102 mol L't in CHsCN + 0.1 mol L LiClOs electrode used as reference
electrode and a Pt wire, placed in a separate compartment, as counter electrode.

Electrochemical measurements were performed in a conventional three electrode cell,
containing 0.1 mol L phosphate buffer (PB) as electrolyte solution (0.05 mol L, pH 7.0)
with an Autolab potentiostat 100 (Eco Chemie, Utrecht, The Netherlands) using its NOVA
software. A platinum wire was used as the counter electrode and a saturated calomel electrode
(SCE) served as the reference electrode. Cyclic voltammetry was carried out in PB (pH 7.0)
containing 5x10° mol L [Fe(CN)s]*> redox probe system. Impedimetric measurements were
run in a solution of [Fe(CN)s]*"* (5x10 mol L™ in PB pH 7.0) used as the redox probe at
25°C by potentiostating the immunosensor at 0.2 V versus SCE.

Potentials given in organic and aqueous media are referred to Ag/AgNOs and SCE electrodes,
respectively.

I 3. Preparation of the sensor electrodes

The surface of glassy carbon electrodes (GCE) was polished with a 2 um diamond paste
purchased from Presi (France) and rinsed successively with water, acetone, and ethanol under
sonication (5 min). CNT dispersions were formed by sonication of 5 mg CNTs in 1 L of
deionized water during 30 min. Then, the solution is allowed to stand for 24 hours enabling
the settling of aggregates. The remaining transparent supernatant is then filtered on cellulose
nitrate filter (Sartorius, 0.45 um, & 3.5 cm). The thickness of the CNT films on the filters is
controlled by the filtered volumes (500, 300 and 100 mL). To transfer the films to electrodes,
the filters were cut into the right shape fitting the electrode surface and these were then
deposited of the glassy carbon electrodes. The filter membrane was then carefully dissolved
with acetone avoiding a displacement of the CNT film.

192 |



Experimental part

Once the CNT film was deposited on the GCE, an electropolymerized layer of poly(pyrrole-
NTA) was generated on this film by chronopotentiometry. The monomer (5x107 mol L) was
solubilized in CH3CN +LiClO4, 0.1 mol L and electropolymerized at a charge of 0.18 mC.
The formation of the electrogenerated film was then observed by cyclic voltammetry in
CH3CN + LiClO4 0.1 mol L (monomer free electrolyte solution).

These films were used for the subsequent attachment of the bioreceptor unit (b-CTB) via
subsequent coordination of copper (II) ions at the NTA chelate. The “as-prepared” electrodes
were incubated for 30 min with b-CTB (10 pL, 0.5 mgmL™?) dissolved in 1 % W/V
BSA/PBS. After each step, the electrodes were rinsed with 0.1 mol L PB for several times.
These electrodes were then stored at 5°C until use.
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I B. Dengue antibody biosensor

Il. Materials

Plasma from bovine, Phosphate buffered saline (PBS) tablets, Potassium
hexacyanoferrate(ll1) and Potassium hexacyanoferrate(ll) were purchased from Sigma
Chemical. Dengue Virus 2 NS1 glycoprotein was obtained from Creative Diagnostics while
Dengue NS1 Antibodies were obtained from Prospec. Thin multi-walled carbon nanotubes
(9.5 nm diameter, purity >95%) were obtained from Nanocyl. All chemicals and solvents
were of analytical grade and were used as received, without further purification. The
monomer  pyrrole-NHS  (N-hydroxysuccinimido  11-(pyrrol-1-yl) undecanoate) was
synthesized according to the literature.

I 2. Electrochemical Measurements

All electrochemical experiments were realized using an Autolab potentiostat 100 (Eco
Chemie, Utrecht, The Netherlands). The data were recorded and operated using Nova
software. Electrochemical measurements were carried out in a conventional three-electrode
cell. In agueous media, a saturated calomel electrode (SCE) was used as reference electrode.
A platinum wire and a modified glassy carbon electrode (GCE) were used as auxiliary and
working electrodes, respectively. A 5x10° mol L' Ka[Fe(CN)s]* /Ks[Fe(CN)e]*~ (1:1)
solution was used as a redox probe in PBS throughout the different EIS measurements.
Impedance spectra were recorded by immersing the sensors into the abovementioned solution.
A frequency range from 50000 to 0.1 Hz was scanned using an amplitude of 0.02 V and at a
potential of 0.2 V versus SCE. A rotational speed of 2000 rpm was applied during the
measurement. Cyclic voltammetry (CV) was carried out in PBS solution containing 5.10
mol L [Fe(CN)s]* between 0 and 0.4 V at a scan rate of 0.1 Vs

Electropolymerization of pyrrole-NHS was performed in organic media (CH3sCN + 0.1 mol L~
1 TBAP) with the use of a AgNO3/Ag 102 mol L in CHsCN + 0.1 mol L™ TBAP electrode as
reference electrode and a Pt wire, placed in a separate compartment, as counter electrode. The
polypyrrole films were electrochemically generated by cycling between 0 and 0.85 V versus
Ag/Ag* at room temperature under argon atmosphere (15 cycles). The electrodes were then
thoroughly rinsed with CH3CN to remove traces of monomer residue.

Potentials given in organic and aqueous media are referred to Ag/AgNOs and SCE electrodes,
respectively.

I 3. Surface modification of the glassy carbon electrodes

Prior to any modification, the surface of glassy carbon electrodes (GCE) was polished with a
2 um diamond paste purchased from Presi (France) and rinsed successively with water,
acetone, and ethanol under sonication (5 min). Afterwards, the GCE (& = 3 mm) were
modified with multi walled carbon nanotubes (MWCNT). A film of controlled thickness and
presenting a good surface homogeneity was deposited on top of the GCE as described in
previously. Subsequently, this film is used to support the electro-polymerization of pyrrole-
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NHS. The monomer is solubilized (2.10° mol.L?) in 25 mL of CHzCN + 0.1 mol L TBAP to
obtain a concentration of 2 x 10 > mol L. The polymer is electrogenerated by CV between 0
and 0.85 V

I4. Immobilization of the Dengue Virus 2 NS1 glycoprotein

The Dengue Toxin was covalently immobilized via NHS activated amide coupling. The
reacting solution contained 5 mg of the Dengue Virus 2 NS1 glycoprotein in 250 puL of PBS
solution. 75 pL of this solution was then drop-casted on the polypyrrole-NHS/CNT/GC
electrodes for incubation overnight at 4°C. The resulting electrodes were then washed
carefully several times with PBS solution.

B Antibody

In order to test the validity of our system, the constructed immunosensor was exposed to
different antibody concentrations. Two different approaches were applied.Firstly, the
polypyrrole-Dengue Virus electrodes were incubated with 75 yL of the Dengue NS1 antibody
solution for 30 min at 4 °C. Several concentrations ranging from 1.10" pg.mL™ to 10 pg.mL™*
were tested. Starting from a stock solution of 10 pg.mL* Dengue Virus 2 NS1 glycoprotein in
PBS solution, a cascade dilution of a factor of 1/10 was carried out in PBS solution until the
final concentration was reached. Between each concentration, the electrodes were rinsed with
PBS solution and characterized by EIS and CV. Secondly, the same protocol was followed by
using bovine plasma instead of buffer solution. This approach aims to evaluate this
immunosensor design close to real test conditions in order to observe possible nonspecific
binding events due to the complexity of the plasma. The same concentration range was tested
for this second approach.
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I C. Catechol and Dopamine biosensor

Il. Materials

Dopamine hydrochloride 98%, 1,2-Dihydroxybenzene (catechol), Phosphate buffered saline
(PBS) tablets, N-Hydroxysuccinimide 98% and Tyrosinase from mushroom were purchased
from Sigma Chemical. The nano-fibers of tungsten disulfide with different functionalization
were obtained from collaboration with professor Lelouch (Bar-llan University; Israél). All
chemicals and solvents were of analytical grade and were used as received, without further
purification.

I2. Electrochemical Measurements

Chronoamperometric experiments were performed with an Autolab potentiostat 100 (Eco
Chemie, Utrecht, The Netherlands) controlled by the NOVA software.

Modified glassy carbon electrodes (@ = 3 mm) were used as working electrode for all the
characterization. A platinum wire was used as the counter electrode. A saturated calomel
electrode (SCE) was used as reference electrode. The electrochemical measurements were
performed in phosphate buffer solution 0,1 mol.L™* (pH = 7,4).

l 3. Preparation of the sensor electrodes

Prior to any modification, the surface of glassy carbon electrodes (GCE) was polished with a
2 um diamond paste purchased from Presi (France) and rinsed successively with water,
acetone, and ethanol under sonication (5 min). Afterwards, the GCE (& = 3 mm) were
modified with nano-sticks of tungsten disulfide functionalized by carboxylic acid groups
(WS2-COOH). The film was obtained by filtration on a cellulose filter of said material
suspended in aqueous solution. It was finally transferred to the surface of a GCE by
dissolution of the cellulose filter by dissolving the film by means of acetone rinsing. This
film, with a controlled thickness of 6.2 um, was then used as a support for the immobilization
of the polyphenol oxidase. This polymerization involves the activation of the carboxylic acid
functional groups of the film in order to allow the coupling of the NHS function. For this, the
electrode is incubated with 75 uL of a phosphate saline buffer solution containing EDC (20
mmol.L), NHS (10 mmol.L?) and DMAP (10 mmol.LY) for 12 h at 4°C. EDC and DMAP
serve as activation agents.

Eventually, the GCE is incubated with a solution containing 0,3 mg.mL™ of PPO in PBS 0,1
mol.L-1 pH 7,4 for 12h at 4°C in order to immobilize the enzyme. The resulting electrodes
were then washed carefully several times with PBS solution.
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I 4. Detection of the species

‘ a) Catechol

The detection of catechol was performed by chronoamperometry by applying a potential of -
0,2 V vs SCE. The measurement is carried out by immersing the electrode in an
electrochemical cell containing 20 mL of a phosphate buffer solution (0,1 mol.L™? , pH = 7;4).
After stabilization of the current, successive additions of different catechol concentrations are
performed under stirring. Each new addition takes place after the current is stable, following
the previous injection, in order to obtain well-defined current values.

The range of concentrations thus tested varies from 0,3 umol.L™ to 300 pmol.L™.

‘ b)  Dopamine

The detection of dopamine was performed by the same electrochemical technique and at the
same potential (- 0,2 V vs SCE). As presviously, the measurement is carried out by immersing
the electrode in an electrochemical cell containing 20 mL of a phosphate buffer solution (0,1
mol.L? , pH = 7;4). After stabilization of the current, successive additions of different
dopamine concentrations are performed under stirring. It can be seen that the time of
stabilization of the current after injection of a new dopamine concentration is relatively low,
the electronic transfer as well as the permeation of the substrate through the different layers
are therefore fast.

The range of concentrations thus tested varies from 0,5 pmol.L™ to 137 pmol.L ™.
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Liste des abréviations
ABTS : acide 2,2'-azino-bis(3-éthylbenzothiazoline-6-sulphonique)
AchE : Acetylcholinesterase
ADN : Acide désoxyribonucléique
AFM : microscopie a force atomique
Anti-CT : anticorps contre la toxine du choléra
BPA : Bisphenol-A
Coc : capacité de double couche
CFU : unités de colonisation
CPE : élément de phase constant
CNT : nanotube de carbone
CTB : toxine du choléra biotinilée
CV : voltampérométrie cyclique
CVD : dépdt chimique en phase vapeur
DENV : toxine de la Dengue
DMAP : 4-Diméthylaminopyridine
DMF : N,N-Diméthylformamide
EDC : 1-Ethyl-3-(3-diméthylaminopropyl)carbodiimide
EIS : spectroscopie d’impédance électrochimique
FAD : Flavine adénine dinucléotide
FRET : transfert d’énergie par résonance en fluorescence
GCE : electrode de carbone vitreux
GO : oxyde de graphene
GOX : glucose oxydase
HRP : Peroxydase de raifort
Kwm : constante de Michaelis-Menten

Kwmapp : constante de Michaelis-Menten apparente
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MEB : microscopie électronique a balayage
MIP : polymeéres a empreintes moléculaires
MWCNT : nanotubes de carbone multi-feuillets
NHS : N-Hydroxysuccinimide

NTA : Acide nitrilotriacétique

PBS : Tampon phosphate salin

PEDOT : poly(3,4-éthylénedioxythiophéne)
PFP : poly{1,4-phenylene-[9,9-bis(4-phenoxybutylsulfonate)]fluorene-2,7-diyl}
PPO : polyphenol oxydase

PTFE : Polytétrafluoroéthyléne

PVD : dép6t physique en phase vapeur

QCM : microbalance a quartz

QD : quantum dot ou boite quantique

Rcr : résistance de transfert de charge

Rdiff : résistance de diffusion

rGO : oxyde de graphene réduit

SAM : monocouche auto-assemblée

SCE : Electrode au calomel saturée en KCl
SDS : sodium dodécylsulfate

SPR : résonance de plasmon de surface

TBAP : Tetrabutylammonium perchlorate
TMD : dichalcogénure de métaux de transition
Ws : résistance de warburg

WS: : disulfure de tungsténe
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Résumé

Le but principal de ces travaux de these fut la conception et la réalisation de biocapteurs par utilisation
de méthodes de transduction sans marquage, comme la spectroscopie d’impédance électrochimique
(EIS), pour la détection de cible d’intérét. Pour cela, différentes architectures moléculaires, spécifiques
a la molécule d’intérét ciblée, ont été développées afin de permettre la transduction du signal issu de la
reconnaissance entre le biorécepteur et son substrat, et conduire ainsi a la détection de la cible.

Les systémes mis au point reposent sur I’intégration de nanomatériaux, tels que les nanotubes de
carbones ou le disulfure de tungstene, pour assurer I'immobilisation de I'entité biospécifique a la
surface du capteur. L’intérét de ces matériaux est multiple puisqu’ils permettent une trés forte
augmentation de la surface spécifique du systéme et sont également mis a contribution lors de la
fonctionnalisation de la surface de 1’électrode. Un des grands défis rencontré dans le développement
des biocapteurs étant la stratégie d'immobilisation de I'entité biospécifique sur la surface du capteur.

Ces travaux se sont donc dans un premier temps intéressés a la réalisation et a la caractérisation de
films minces de ces nanomatériaux ainsi qu’a leur transfert a la surface d’une électrode. Dans ce
contexte, le but est de concevoir des bioarchitectures poreuses a base de polymeres fonctionnels
électrogénérés autour des nanostructures de carbone permettant la pénétration de grandes biomolécules
comme des anticorps pour développer des immunocapteurs de haute performance.

La seconde partie de ce travail s’est donc orientée vers la conception de biocapteurs par utilisation de
ces différents matériaux. La fiabilité du procédé de la construction de ces nanostructures poreuses a été
validée par la conception de systémes immunologiques pour la détection de I’anticorps de 1’antitoxine
du choléra et I’anticorps de la toxine de la dengue.

Enfin, un dernier biocapteur enzymatique, s’appuyant sur 1’utilisation de nano-batonnets de disulfure
de tungstene, a été développé. Ce dernier permet la détection de deux molécules d’intérét, a savoir le
catéchol et la dopamine, par utilisation de la polyphénol oxydase.

Abstract

The main purpose of this work was the design and the development of biosensors by using non-
marking transduction methods, such as electrochemical impedance spectroscopy (EIS), for the
detection of targets of interests. To this end, various molecular architectures have been developed to
allow the transduction of the signal resulting from the recognition between the bioreceptor and its
substrate, and thus lead to the detection of the target.

The systems developed are based on the integration of nanomaterials, such as carbon nanotubes or
tungsten disulfide, to ensure the immobilization of the biospecific entity at the surface of the sensor.
The advantages of these materials are multiples, since they allow a very large increase in the specific
surface area and are also used in the functionalization of the surface of the electrode. Indeed, one of
the major challenges encountered in the development of biosensors is the strategy involved in the
immobilization of the biospecific entity on the surface of the sensor.

This work was initially interested in the realization and characterization of thin films of these
nanomaterials as well as their transfer to the surface of an electrode. In this context, the aim is to
design porous bioarchitectures based on electrogenerated functional polymers around carbon
nanostructures allowing the penetration of large biomolecules such as antibodies to develop high-
performance immunosensors.

The second part of the work was oriented towards the design of biosensors using these different
materials. The reliability of the process has been validated by the design of immunological systems for
the detection of the anti-cholera toxin antibody and dengue toxin antibody.

Finally, a last enzymatic biosensor, based on the use of tungsten disulfide nano-sticks, has been
developed. The latter allows the detection of two molecules of interest, catechol and dopamin, by the
use of polyphenol oxidase.



