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      Bien plus qu’un outil, le diagnostic médical constitue indéniablement le socle de la 

médecine car il joue un rôle essentiel à plusieurs niveaux. Il fournit aux professionnels de la 

santé une base solide pour recommander des traitements appropriés à une époque où l’accent 

est de plus en plus porté sur la médecine personnalisée et la surveillance continue des patients. 

A cet effet, les diagnostics rapides sont devenus le pilier de la pratique médicale moderne car 

un diagnostic médical précoce est un atout majeur pour améliorer la qualité de vie des 

patients, réduire la morbidité et la mortalité, et optimiser l'utilisation des ressources médicales 

de sorte à construire un système de santé performant. 

    Dans ce contexte, au cours des dernières décennies, la recherche en biotechnologie a connu 

une transformation profonde, ouvrant de nouvelles perspectives pour la détection et la 

quantification de molécules d'intérêt biologique. Parmi ces avancées, les biocapteurs 

électrochimiques ont émergé comme une technologie prometteuse qui marie les principes de 

la biologie et de l'électrochimie pour la détection spécifique et sensible de composés 

biomédicaux.  

    Les biocapteurs électrochimiques présentent une série d’avantages considérables. Tout 

d'abord, ils offrent une sensibilité élevée, permettant la détection de concentrations infimes de 

substances cibles, ce qui est particulièrement précieux dans le diagnostic précoce de maladies. 

De plus, ils sont connus pour leur spécificité élevée, la rapidité de leur réponse, leur 

compacité, leur portabilité et leur faible coût, facilitant leur utilisation dans des 

environnements variés. Enfin, les biocapteurs électrochimiques peuvent être adaptés pour 

détecter une large gamme de molécules, allant des pathogènes aux biomarqueurs, offrant ainsi 

une polyvalence significative pour de nombreuses applications, de la surveillance des patients 

au contrôle de la qualité alimentaire.  

   Un biocapteur électrochimique repose sur l’immobilisation de composants biologiques 

(enzymes, anticorps, aptamères) ou chimiques (polymères à empreinte moléculaire) à la 

surface d’une électrode et qui sont capables d’interagir de manière spécifique avec des 

molécules d’intérêt. Cette reconnaissance spécifique entre les molécules peut être détectée 

grâce à des réactions électrochimiques qui génèrent des signaux électriques. La diversité des 

composants biologiques immobilisés et celle des techniques de transduction électrochimique 

offrent une multitude de possibilités pour la conception de ces biocapteurs. 
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    Il va sans dire néanmoins que tout choix d’assemblage du biocapteur est dicté par la nature 

de la cible et que, pour chaque cible, l’obtention des meilleures performances repose 

principalement sur l’étape de reconnaissance moléculaire. 

     Ainsi, le dosage des petites molécules (à l’exception des petites molécules à activité 

enzymatique) présente un défi complexe en raison de plusieurs facteurs. Tout d'abord, la 

faible taille de ces composés les rend difficiles à détecter et à quantifier avec précision, 

d'autant plus lorsque les concentrations sont extrêmement faibles. De plus, les petites 

molécules ont souvent des structures chimiques simples, ce qui signifie qu'elles partagent des 

caractéristiques communes avec d'autres composés, ce qui peut entraîner des résultats de 

dosage peu spécifiques. Dans ces circonstances, du fait de leur petite taille, leur grande 

affinité et leur grande spécificité, les aptamères sont de plus en plus utilisés comme outil de 

reconnaissance moléculaire à la place d’autres outils tels que les anticorps.  

   Les aptamères sont des séquences d’ADN ou d’ARN monobrins capables de reconnaître de 

manière spécifique une molécule. Etant facilement modifiables avec des fonctions chimiques, 

les aptamères offrent une panoplie de possibilités pour leur immobilisation à la surface des 

électrodes. Les nouveaux biocapteurs ainsi assemblés sont appelés « aptacapteurs ». 

   Les travaux de cette thèse se consacrent à l'exploration de différentes techniques d'ancrage 

des aptamères à la surface d’électrodes, en vue du développement d'un aptacapteur 

électrochimique dédié à la détection d’une petite molécule, l'arginine vasopressine, qui est une 

hormone essentielle dans la régulation de l'homéostasie corporelle et dans la compréhension 

des mécanismes neuroendocriniens.  

   Le premier chapitre de ce mémoire présente l’état de l’art sur les techniques de dosage de 

l’arginine vasopressine et leurs performances avec un intérêt particulier pour les techniques 

utilisant les aptamères.  

  Le deuxième chapitre est consacré à l’élaboration d’aptacapteurs électrochimiques pour la 

détection de l’arginine vasopressine par immobilisation de l’aptamère via des polymères 

organiques électrogénérés à motif pyrrolique : le polypyrrole N-hydroxysuccinimide, le 

polypyrrole adamantane et le polypyrrole nitrilotriacétique. Pour chaque polymère, les 

propriétés électrochimiques ainsi que les performances électrochimiques pour la détection de 

l’arginine vasopressine sont présentées et comparées. Afin de mieux comprendre les 

phénomènes mis en jeu dans la réponse des capteurs, le polypyrrole nitrilotriacétique sera 
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aussi utilisé pour la réalisation d’aptacapteurs pour la détection d’autres cibles de petite taille 

qui sont la tyrosinamide et l’adénosine. 

    Enfin, le troisième et dernier chapitre de ce mémoire portera sur l’utilisation d’une 

monocouche auto-assemblée sur électrodes d’or pour la mise au point d’aptacapteurs pour la 

détection de l’adénosine et de l’arginine vasopressine et dont les performances seront 

comparées à celles des aptacapteurs à base de polymères électrogénérés du deuxième chapitre.  

    Pour tous les capteurs mis au point, la spectroscopie d’impédance électrochimique est 

utilisée comme technique de transduction. 
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Chapitre I: Etat de l’art 
 

I. Intérêt médical de l’arginine vasopressine 

     Ne représentant que 4 des 1400 g d’un cerveau humain adulte, l’hypothalamus est 

considéré comme « le cœur du cerveau » [1]. Il contrôle en effet grâce à ses circuits 

neuronaux d’importantes fonctions physiologiques telles que le métabolisme énergétique, 

l'équilibre des fluides et des électrolytes, la thermorégulation, les cycles veille-sommeil et les 

réactions d'urgence aux facteurs de stress dans l'environnement et la reproduction [2]. La 

gestion de ces différentes fonctions est opérée par une gamme de différentes hormones 

sécrétées en son sein (« releasing hormones ») qui à leur tour déclenchent, de manière 

spécifique, la libération d’autres hormones à partir de la glande pituitaire rattachée à 

l’hypothalamus par la tige pituitaire et où se trouvent leurs récepteurs. De la taille d’un 

haricot, la glande pituitaire communément appelée hypophyse, est composée d’un lobe 

antérieur (antéhypophyse ou adénohypophyse) et d’un lobe postérieur (posthypophyse ou 

neurohypophyse) [3].  

      La GH (growth hormone), la TSH (thyroid-stimulating hormone), l’ACTH 

(adrenocorticotropic hormone), la FSH (follicle-stimulating hormone), la LH (luteinizing 

hormone), la beta endorphine et la prolactine sont sécrétées par l’adénohypophyse tandis que 

l’ocytocine et l’arginine vasopressine sont sécrétées par la neurohypophyse (Figure 1). 

Contrairement aux hormones de l’adénohypophyse qui doivent leur sécrétion à une 

« releasing hormone » spécifique, l’ocytocine et la vasopressine sont sécrétées par 

l’hypothalamus lui-même sous forme de preprohormones avant d’être acheminées dans 

l’hypophyse à partir de laquelle elles sont libérées dans le flux sanguin [4]. 
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Figure 1: Circuit de sécrétion de la vasopressine (notée ADH) et de l’ocytocine (notée OT) par le 

complexe hypothalamo-hypophysaire. Reproduit de [3]. 

    L’arginine vasopressine (AVP) ou hormone anti-diurétique (ADH) est une petite hormone 

(1084 Da) libérée en réponse à une hyperosmolarité plasmatique. Elle est constituée de 9 

acides aminés dont deux groupements cystéine reliés par un pont disulfure (Figure 2) [5]. Il 

existe deux énantiomères de cette hormone : l’énantiomère L (L-AVP) qui est l’énantiomère 

naturel de l’hormone et l’énantiomère D (D-AVP) qui est l’énantiomère synthétique.  

 

Figure 2: Structure de l'arginine vasopressine. Reproduit de [5]. 

   L’arginine vasopressine assure l’homéostasie de l’eau et du sodium par son action 

antidiurétique médiée par les récepteurs V2 situés au niveau du tube contourné distal du 

néphron. Sa sécrétion est stimulée par diminution du volume sanguin ou le stress. Grâce à ses 
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récepteurs V1 situés au niveau des cellules musculaires lisses vasculaires, elle est également 

responsable de la vasoconstriction et de l’augmentation de la libération de prostaglandines 

pouvant ainsi avoir un effet sur la régulation de la pression artérielle sanguine [6]. Les 

concentrations physiologiques (valeurs de référence) de cette hormone sont de 35 à 79 

pmol/24h (calcul permettant de prendre en compte le volume d’urines et d’en tenir compte 

pour le diagnostic différentiel) et de 0,5 à 13 pmol.L-1 dans le plasma [7]. 

   Au vu de ses actions physiologiques, l’arginine vasopressine est un biomarqueur d’intérêt 

pour le diagnostic de pathologies telles que le diabète insipide, le syndrome de sécrétion 

inappropriée de l’hormone antidiurétique [8], le syndrome de l’apnée du sommeil [9], ou 

encore le mal aigu des montagnes [10]. Dans le cas du diabète insipide et du syndrome de 

l’apnée du sommeil, on assiste à une diminution des concentrations physiologiques de 

l’hormone anti diurétique traduite par une polyurie tandis qu’à l’opposé, une rétention 

hydrosodée, conséquente à un excès de sécrétion de l’hormone, est associée au syndrome de 

sécrétion inappropriée de l’hormone antidiurétique et au mal aigu de montagnes.  

 De cet intérêt biomédical, des concentrations relativement faibles et de sa petite taille, est né 

le défi de développer des techniques de détection performantes pour l’arginine vasopressine. 

II. Les techniques de dosage conventionnelles pour l’arginine 

vasopressine 
 

    L’une des caractéristiques principales d’une hormone est de pouvoir exercer une activité à 

très faible dose. Ainsi, dans les conditions physiologiques, les hormones sont retrouvées à des 

concentrations très faibles dans les fluides biologiques. Leur détection requiert des techniques 

qui doivent répondre à un certain niveau de performance en termes de sensibilité mais aussi 

de simplicité de mise en œuvre (temps, coût, faisabilité en routine). Pour répondre à ce besoin, 

plusieurs approches ont été mises au point au fil des années et ne cessent d’être améliorées. 

Ces techniques seront classées ici en quatre grands types : les essais biologiques, 

l’immunodosage, la chromatographie et la bio-détection. 

 

1. Les essais biologiques 

     Un essai biologique, dans le sens analytique du terme, est une méthode permettant de 

déterminer la concentration ou l’activité d’une substance en fonction de ses effets sur des 

animaux, des plantes ou des tissus vivants. Utilisés tout d’abord pour l’exploration des effets 
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des hormones [11] [12], les essais biologiques sont vite devenus un outil pour leur 

quantification [13] [14].    

    Pour l’arginine vasopressine en particulier, le bio-essai "presseur" consistait à mesurer la 

pression sanguine en réponse à l'injection en intra veineuse d'extraits de la glande pituitaire 

[15]. Cet essai était cependant confronté à un problème de spécificité lié à l’influence d’autres 

composants de l’extrait pituitaire sur la pression sanguine. D’autres essais biologiques étaient 

basés sur l’exploration de l’activité antidiurétique de l’AVP [16]–[20]. Ils consistaient à 

mesurer le degré de concentration de l’urine ou la diurèse provoquée par l’injection d’extrait 

de plasma humain ou de vasopressine de synthèse. Bien que certains de ces essais fussent 

assez sensibles pour détecter l’hormone à l’échelle picomolaire [18]–[20], ceux menés chez 

des animaux comme ceux menés chez l’homme étaient longs, coûteux et d’une grande 

complexité notamment concernant la préparation des sujets. Ces techniques n’étaient donc pas 

viables pour une utilisation en routine et ont très vite été remplacées par les techniques 

d’immunodosage qui permettent d'analyser rapidement de nombreux échantillons. 

 

2. L’immunodosage 

    L’immunodosage est une méthode bio-analytique qui utilise la spécificité d'une réaction 

antigène-anticorps pour détecter et quantifier des molécules cibles dans des échantillons 

biologiques [21]. Du fait de la haute spécificité de l’interaction antigène-anticorps, les 

immunodosages sont souvent utilisés directement avec des matrices biologiques complexes, 

trouvant ainsi un vaste champ d’application allant du diagnostic clinique aux laboratoires 

industriels en passant par l’environnement [22]–[24]. 

    L’utilisation des anticorps comme outils de reconnaissance sera abordée ultérieurement 

dans le chapitre I.4.1.1. Seules les techniques d’immunodosage appliquées à la détection de 

l’AVP seront décrites dans cette partie. Ce sont des techniques d’immunodosage avec 

marquage. Elles consistent à marquer (ou tracer) l’antigène ou l’anticorps à l’aide d’un 

radioélément, d’une enzyme ou d’un luminophore de sorte qu’il soit aisément identifiable et 

quantifiable par des méthodes physico-chimiques. Etant intéressés ici par le dosage de l’AVP, 

la classification de ces techniques se limitera aux dosages d’antigènes. 

 Les techniques d’immunodosage avec marquage peuvent être distinguées en deux types : 
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- Les techniques en phase homogène : elles ne nécessitent pas d’étape de séparation 

physique préalable de la fraction libre de la fraction engagée dans le complexe 

antigène-anticorps, ce qui permet un gain de temps considérable. 

- Les techniques en phase hétérogène :  elles requièrent l’immobilisation de 

l’anticorps ou de l’antigène sur un support solide et une étape de séparation de la 

fraction libre de la fraction engagée dans le complexe antigène-anticorps. Cette étape 

de séparation est en général suivie d’une étape de rinçage qui permet d’éliminer la 

fraction libre. 

    Qu’elles se déroulent en phase homogène ou hétérogène, ces techniques peuvent être 

compétitives ou non compétitives. Les techniques dites compétitives, mettent en compétition 

l'antigène d’intérêt (l’analyte) avec une quantité spécifique d'antigène marqué pour l'anticorps 

tandis que les techniques dites non compétitives utilisent un excès d'anticorps marqués qui 

vont se lier à l'analyte [25]. Le dosage immunologique non compétitif est cependant plus 

sensible.  

    Enfin, qu’elles soient homogènes ou hétérogènes, compétitives ou non compétitives, la 

nature du marqueur utilisé permet de distinguer quatre grands groupes de techniques 

d’immunodosage avec marquage qui sont l’immunodosage enzymatique (EIA), 

l’immunodosage par fluorescence (FIA), l’immunodosage par chimiluminescence (CLIA) et 

le dosage radio-immunologique (RIA). Seuls seront décrits ici l’EIA et le RIA qui sont ceux 

utilisés pour la détection de l’AVP. 

2.1. L’immunodosage enzymatique 

    L'immunodosage enzymatique est probablement l'un des tests immunologiques les plus 

simples et les plus utilisés. Dans ce type de dosage, le complexe anticorps-antigène est détecté 

à l'aide de réactions enzymatiques d'une enzyme (par exemple HRP, AP, GOx) couplée à un 

anticorps. Ces enzymes permettent souvent la détection parce qu'elles produisent un 

changement de couleur observable en présence de certains réactifs de substrat et de 

chromogène. S’il existe plusieurs techniques d’immunodosage enzymatique, à savoir, CEDIA 

(Cloned enzyme donor immunoassay ), ARIS (Apoenzyme reactiviation immunoassay), 

EMIT® (Enzyme-multiplied immunoassay technique), EMMIA (Enzyme modulator mediated 

immunoassay), le test ELISA (Enzyme-linked immunosorbent assay) reste de loin la plus 

connue [26].  
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L’ELISA est une technique d’immunodosage enzymatique sur support solide (technique en 

phase hétérogène). Il existe quatre principaux types d'ELISA : direct, indirect, de type 

sandwich et compétitif. Dans chaque type, le principe de base de la détection reste le même, 

mais la disposition de l'antigène et de l'anticorps change (Figure 3).  

 

Figure 3: Schéma descriptif des différents types d’ELISA. 

 

    En plus d’être sensibles et de requérir un équipement peu coûteux, les techniques 

d’immunodosage enzymatique présentent l’avantage de permettre une grande cadence 

d’analyse et de ne présenter aucun risque de radiation aussi bien lors du marquage ou de 

l’élimination des déchets. Le principal inconvénient est que l’activité de certaines enzymes  

peut être affectée par des constituants du plasma [25]. 

    Pour le dosage de l’AVP dans le plasma humain avec l’ELISA, plusieurs études sont 

reportées dans la littérature [27]–[29]. Les valeurs trouvées sont cependant largement 

supérieures (parfois jusqu’à 2 ordres de grandeur) aux valeurs reportées avec les bioessais et 

le dosage radioimmunologique avec étape d’extraction (Chapitre I.2.2.2). Ceci pourrait 

partiellement être expliqué par le fait que ces études aient été menées sur du plasma sans 

extraction préalable, ce qui augmente fortement les risques d’interférences. 

2.2. Le dosage radio-immunologique 
 

  Le dosage radio-immunologique (RIA) utilise des antigènes ou des anticorps marqués à 

l’aide d’un radio-isotope (125I, 3H). La technique décrite ici sera celle de l’antigène 

radiomarqué (méthode compétitive). 
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  L’antigène radiomarqué ("traceur") entre en compétition avec l’antigène d’intérêt (provenant 

de l’échantillon à analyser) non radioactif pour un nombre fixe de sites de liaison d'anticorps. 

Pour des concentrations croissantes d’antigène non marqué, peu de sites de liaison d’anticorps 

sont disponibles pour l’antigène radiomarqué, entraînant une diminution du signal radioactif 

(Figure 4). 

 

Figure 4: Schéma du principe de la méthode de radio-immunologie compétitive. 

  Appliqué au dosage de l’arginine vasopressine depuis déjà longtemps [30]–[33], le dosage 

radio immunologique reste aujourd’hui la méthode de référence pour cette hormone [7] et a 

nécessité pour cela plusieurs améliorations. Peu immunogène, elle rend difficile la production 

d'anticorps de haute affinité. Une attention particulière a donc été accordée aux procédures 

d'extraction et de concentration.  

  Dans la technique de référence actuelle, pour le dosage dans le plasma, une première étape 

d’extraction en phase solide ou par alcool éthylique est nécessaire tandis que la vasopressine 

urinaire peut être mesurée directement. En fonction du rendement d’extraction une correction 

est appliquée aux valeurs des échantillons soumis à l’extraction. Un antisérum de lapin (anti-

vasopressine) est employé à l’étape de liaison et de l’iode 125I comme radio marqueur. Un 

second anticorps (anti-lapin) lié à des particules de phase solide est utilisé pour éliminer la 

fraction liée au premier anticorps de celle non liée par centrifugation. Il est à préciser que ces 

différentes étapes sont en général assez longues (des temps d’incubation pouvant aller de 18 à 

24 heures et à répéter). 

  Bien que sensibles et relativement simples dans le principe, les techniques d’immunodosage 

présentent plusieurs difficultés notamment celle des interférences conduisant à la non-

spécificité. Ces interférents proviennent notamment de l’échantillon analysé [34]. Il s’agit en 

général : 
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- des anticorps hétérophiles : ce sont des anticorps naturels, poly spécifiques, qui sont 

en général de faible affinité mais qui peuvent être remplacés par des anticorps de haute 

affinité après exposition à l’antigène [35]. 

- des anticorps humains anti-animaux (HAAA) : contrairement aux anticorps 

hétérophiles, les HAAA sont des anticorps de haute affinité dirigés contre des 

immunoglobulines animales spécifiques [36]. L'exposition à des animaux utilisés pour 

la préparation des anticorps utilisés dans les tests immunologiques est l'élément 

déclencheur. S’il est vrai que les anticorps murins sont les plus utilisés dans les essais 

immunologiques commerciaux, ce qui fait des anticorps humains anti-souris les plus 

importants vu l’omniprésence des souris, il a également été reporté l’existence  

d’anticorps humains anti-lapin [37] [38]. 

- des auto-anticorps : ce sont des anticorps endogènes dirigés contre des éléments 

naturellement présents dans l’organisme. Surtout connus pour être à l’origine des 

maladies auto-immunes [39] [40], ils peuvent aussi être des interférents dans 

l’immunodosage, notamment le facteur rhumatoïde [41] [42].  

  Ces différents interférents peuvent induire des faux positifs ou des faux négatifs (Figure 5) 

[43] qui se traduiront par une surestimation ou une sous-estimation de la quantité d’analyte 

dans l’échantillon. 

 

Figure 5: Schéma des différents types d’interférences dues aux anticorps endogènes. Inspiré de [43]. 

    Les immunodosages en sandwich, bien que plus sensibles, sont sujets à ces interférences 

dues aux anticorps endogènes mais aussi à la biotine [44]–[46] et à  l'effet crochet qui se 

traduit par une baisse paradoxale du signal mesuré en présence d’une forte concentration de 
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l’antigène à doser, résultant en une courbe en cloche [47] [48]. Ils restent néanmoins 

généralement plus robustes du fait de l’usage d’un excès d’anticorps.  

    Pour les molécules de petite taille (< 2000 Da) seul l’immunodosage compétitif est 

utilisable, vu l’absence d’un deuxième épitope pour la réalisation d’une technique de type 

sandwich. En plus de l’interférence des anticorps endogènes, ce type de dosage est sensible 

aux réactions croisées avec les précurseurs ou les métabolites de l'analyte ou avec les 

médicaments, ainsi qu'à l'interférence de la biotine lorsque le complexe biotine-streptavidine 

est utilisé pour séparer l'immunocomplexe [48]. S’il existe des solutions pour réduire ces 

interférences, notamment celles dues aux anticorps endogènes (tubes de blocage des 

hétérophiles HBTs, précipitation au polyéthylène glycol 6000, dilutions successives) [47] 

[49], celles-ci ne sont pas toujours efficaces [50] [51] et peuvent complexifier la technique 

d’immunodosage utilisée. 

  Par rapport à d'autres techniques d'immunodosage, des précautions supplémentaires sont 

nécessaires en raison des substances radioactives impliquées, mais la sensibilité et la 

spécificité élevées de la RIA font qu'elle est toujours utilisée aujourd'hui. 

 

3. Les méthodes chromatographiques 

   Les méthodes chromatographiques sont des méthodes séparatives basées sur différents 

processus physico-chimiques. Introduites par M. Tswett qui travaillait sur la séparation de 

pigments végétaux de la chlorophylle [52], les méthodes chromatographiques ont aujourd’hui 

une place incontournable dans le milieu de la chimie analytique notamment avec les 

différentes améliorations et les différents couplages qui ont émergé au fil des années. 

    Elles mettent en jeu un nombre d’équilibres des constituants de l’échantillon à analyser 

entre une phase dite stationnaire ou fixe et une autre dite mobile [53]. Entraîné par la phase 

mobile, chaque constituant parcourt la phase stationnaire avec une vitesse qui lui est propre 

grâce à ce jeu d’équilibres. Pour une distance parcourue dans la phase stationnaire identique 

pour tous les constituants, à vitesses différentes, le paramètre permettant de distinguer les 

différents constituants est le temps mis à migrer dans la phase stationnaire. Ce temps est 

appelé temps de rétention et constitue le paramètre qualitatif de la chromatographie.  

    En fonction de la nature de la phase mobile, on distingue la chromatographie liquide (LC), 

la chromatographie gazeuse (CPG) et la chromatographie en phase supercritique (SFC).  
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    De loin la plus utilisée, la LC est basée sur l’utilisation d’une phase mobile liquide. Elle 

regroupe la chromatographie sur couche mince (CCM), la chromatographie sur papier, la 

chromatographie en phase liquide en colonne ouverte et la chromatographie liquide haute 

performance (HPLC). En fonction des interactions physico-chimiques des analytes avec la 

phase stationnaire, on distingue [53] : 

- La chromatographie d’adsorption : elle est basée sur l’adsorption de l’analyte de la 

surface de la phase stationnaire grâce aux forces de Van der Waals et aux interactions 

polaires. Du fait des interactions peu spécifiques, ce type de chromatographie est peu 

utilisée. 

- La chromatographie d’exclusion-diffusion : elle permet la séparation des molécules 

en fonction de leur taille grâce à un gel poreux exerçant un effet tamis vis-à-vis des 

grosses molécules. Les molécules de faible poids moléculaire diffusent librement dans 

la phase stationnaire et ont un temps de rétention supérieur aux molécules de grande 

taille qui elles progressent plus rapidement car elles ne peuvent pas diffuser dans les 

pores trop petits de la phase stationnaire. Ce type de chromatographie est utilisé pour 

l’analyse de polymères. 

- Les chromatographies d’échange d’ions et de paires d’ions : elles sont réservées à 

l’analyse d’espèces ionisées. La première permet la séparation de cations et d’anions 

de l’échantillon grâce à une résine échangeuse d’ions greffée sur la phase stationnaire. 

La seconde est appliquée à des ions opposés (soluté et contre ion ajoutés à la phase 

mobile) dits « appariés ».  

- La chromatographie de partage : dans ce type de chromatographie les analytes sont 

séparés en fonction de leur affinité pour les phases stationnaire et mobile, affinité 

définie par la polarité des analytes et des phases. On parle de chromatographie en 

mode normale pour une phase stationnaire polaire et de chromatographie en mode 

inverse pour une phase stationnaire apolaire.  

    Permettant à la fois la séparation et la quantification d’analytes, l’HPLC est la plus utilisée 

des chromatographies liquides. La phase mobile entraîne l’échantillon jusqu’à la colonne 

chromatographique constituée de particules de 3 à 5 µm de diamètre, avec une pression 

maximale entre 400 et 600 bars. On parle depuis quelques années d’UHPLC ou UPLC (Ultra 

high performance liquid chromatography) où la taille des particules de la phase stationnaire 

est inférieure à 2 µm, ce qui permet une amélioration de l’efficacité et du temps d’analyse 
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mais nécessitant en contrepartie des systèmes de pompage pouvant atteindre les 1000 bars 

[54].  

    Une fois les molécules séparées dans la colonne elles sont identifiées et/ou quantifiées en 

sortie de colonne grâce à un détecteur adapté au type d’analyte. Ce dernier peut être 

spectrophotométrique, spectrofluorimétrique, électrochimique ou un spectromètre de masse 

(MS). Les détecteurs utilisant la spectrométrie de masse sont de loin les plus performants car 

ils permettent l’analyse d’un large spectre de cibles et ce à des états de traces. La 

spectrométrie de masse permet la séparation d’analytes préalablement ionisés grâce à leur 

rapport masse sur charge (m/z). On parle aujourd’hui de chromatographie liquide couplée à la 

spectrométrie de masse en tandem (LC-MS/MS) où l’analyse se produit en deux temps en 

sortie de la colonne chromatographique.  

 

Figure 6: Schéma du principe de la LC-MS/MS. Reproduit de [55]. 

    Les ions fragments (ions précurseurs ou parents) provenant d’un premier analyseur sont de 

nouveau fragmentés (ions produits) pour être analysés par spectrométrie de masse dans un 

second analyseur (Figure 6) [55]. Cette technique présente de nombreux avantages par rapport 

aux immunodosages traditionnels, tels qu'une meilleure spécificité, des gammes linéaires 

étendues, la capacité de multiplexage (possibilité d’analyser des analytes et leurs apparentés) 

et cadence élevée par rapport aux autres types de LC [55]. 

  La LC-MS/MS a été utilisée pour doser de manière sensible des molécules de petite taille 

[56]–[59] dont l’AVP [60]–[62]. Pour cette dernière, après une étape d’extraction en phase 

solide, les différentes équipes ont réussi à détecter la molécule à l’échelle picomolaire (LOD 

allant jusqu’à 0,2 pmol/L pour Tsukazaki et al. [62]) avec de petits volumes d’échantillon 

(plasma ou urines), résultats corrélés par le RIA et les bioessais. Néanmoins, les coûts  

d'achat, de maintenance et d'exploitation élevés, le manque de portabilité et la nécessité d’un 

personnel qualifié font de la LC-MS une technique à usage limité dans l’analyse clinique de 

routine [63], d’où la nécessité de développer des techniques alternatives tout aussi 

performantes mais avec une meilleure ergonomie.  
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4. Les biocapteurs 

   Un biocapteur est défini comme un dispositif analytique qui transforme des informations 

chimiques en un signal analytiquement utile. Il est constitué généralement de deux 

composants de base connectés : un système de bioreconnaissance moléculaire (biorécepteur) 

et un transducteur physicochimique [64] [65] (Figure 7) . Un biocapteur étant un dispositif 

intégré autonome, il est recommandé de le distinguer clairement d'un système analytique qui 

comprend des étapes de séparation supplémentaires, telle que la LC-MS, ou du matériel 

supplémentaire et/ou le traitement de l'échantillon [66]. 

 

Figure 7: Schéma descriptif d'un biocapteur. 

    Les biocapteurs trouvent leur application dans un large éventail de domaines tels que le 

diagnostic clinique, l’agroalimentaire, l’environnement et l’industrie pharmaceutique [67]. 

S’ils présentent le principal avantage d’être relativement moins coûteux que les techniques 

d’analyse conventionnelles, c’est surtout la possibilité de les miniaturiser et leur facilité 

d’utilisation qui en font aujourd’hui un outil de grand intérêt dans le domaine de la chimie 

analytique.  

   On distingue deux familles de biocapteurs, les biocapteurs catalytiques et les biocapteurs 

d’affinité. Dans les biocapteurs catalytiques, le catalyseur biologique (enzyme) est immobilisé 

sur le transducteur et transforme l’analyte en une espèce qui, en général, est détectée par le 

transducteur. Il arrive aussi, mais plus rarement, que ce soit la disparition du substrat de 

l’enzyme qui soit détectée par le transducteur. Dans un biocapteur d’affinité, c’est une 

association par reconnaissance moléculaire (liaison spécifique) qui s’opère à la surface du 

transducteur entre l’analyte en solution et l’espèce biologique immobilisée sur le transducteur. 

C’est ce type de biocapteur qui sera évoqué dans la suite de nos travaux. 

 



Chapitre I: Etat de l’art 
 

 

19 

4.1. Les outils de reconnaissance moléculaire 

     Les outils de reconnaissance moléculaire jouent un rôle clé dans la conception réussie d’un 

biocapteur. La reconnaissance moléculaire fait référence à une liaison spécifique non 

covalente entre des molécules, dont l'une est généralement une macromolécule ou un 

assemblage moléculaire immobilisé sur le transducteur (sonde), et l'autre est la molécule cible 

en solution (analyte). Cette reconnaissance est généralement régie par de nombreuses 

interactions faibles telles que la liaison hydrogène, la coordination métallique, les forces 

hydrophobes, les forces de van der Waals, les interactions π-π [68]. Les performances d’un 

biocapteur sont évaluées par la sensibilité, la sélectivité, la reproductibilité et la stabilité de la 

réponse du transducteur ainsi que par la linéarité de la courbe d’étalonnage [69]. La sensibilité 

et la sélectivité sont des paramètres influencés par la qualité de reconnaissance moléculaire 

entre la sonde et la cible.  

    La sensibilité peut être liée à l’affinité de la sonde vis-à-vis de sa cible [70]. Cette affinité 

est évaluée par la constante de dissociation (Kd) [71] dont des valeurs faibles traduisent une 

forte affinité sonde-cible. La sélectivité quant à elle se définit comme la capacité du 

biocapteur à détecter un analyte spécifique dans un échantillon contenant un mélange de 

molécules ; elle nécessite de ce fait une spécificité de la reconnaissance sonde-cible qui peut 

être évaluée par le calcul du pourcentage de réactivité croisée [72]. 

     Il existe un grand panel d’outils de reconnaissance moléculaire [68], seuls les plus utilisés 

seront abordés dans cette partie. 

4.1.1. Les anticorps 

    Produits par le système immunitaire des organismes animaux pour reconnaître des 

antigènes étrangers, les anticorps sont des outils incontournables dans le domaine analytique. 

Quand ils sont utilisés dans la conception de biocapteurs, ils donnent naissance à des 

immunocapteurs qui sont à distinguer des techniques d’immunodosage décrites 

précédemment car ils répondent à la définition d’un biocapteur selon l’IUPAC [66]. 

   Les anticorps appartiennent à la superfamille des immunoglobulines (Ig). Celles-ci se 

composent de deux chaînes lourdes et de deux chaînes légères identiques et reliées par des 

ponts disulfures. 
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Figure 8: Représentation schématique d'une immunoglobuline 

 

   Le fragment de liaison à l'antigène dits Fab (fragment antigen-binding) est constitué par une 

chaîne légère complète combinée à une partie de la chaîne lourde (Figure 8). Le fragment 

cristallisable (Fc) héberge le reste (domaines fixes) de la chaîne lourde. Il est le siège des 

différentes modifications (greffage de groupements fonctionnels) qui permettent l’utilisation 

des anticorps comme outil de bioreconnaissance. La structure des domaines constants de la 

chaîne lourde permet une classification des immunoglobulines en 5 types : IgG, IgA, IgM, 

IgE et IgD ayant chacune une fonction immunitaire définie. Pratiquement n'importe quel 

composant peut servir d'antigène s'il est capable d’induire une réponse immunitaire. Les 

anticorps dirigés contre des molécules de grande taille (> 2000 Da) sont produits en injectant 

la macromolécule correspondante à un vertébré (le plus souvent : souris, rats, lapins, chèvres, 

chevaux) [73]. Les anticorps dirigés contre des molécules de petite taille et donc non 

immunogènes, tels que les pesticides, sont générés par conjugaison à de grands vecteurs 

immunogènes pour l'immunisation [74].  
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Figure 9: Illustration des étapes de la production d'anticorps monoclonaux par le biais d'hybridomes 

(panneau supérieur) et d'anticorps polyclonaux (panneau inférieur). Reproduit de [76]. 

  Dans les deux cas, la réponse immunitaire déclenchée est une cascade d'activation et de 

différenciation des cellules lymphocytaires, qui aboutit finalement à la production d'une 

multitude d'anticorps capables de se lier à l'antigène avec des affinités et des sélectivités 

différentes, dits anticorps polyclonaux (pAb), qui sont récupérés après prélèvement du sérum 

de l’animal (Figure 9B) [75]. S’ils présentent l’avantage d’avoir une production pratique, 

rapide et économique l’hétérogénéité des anticorps polyclonaux rend difficile la normalisation 

nécessaire pour la fabrication d’immunocapteurs.   

   La technologie des hybridomes proposée par Köhler et Milstein [76] a offert une alternative 

aux anticorps polyclonaux. Celle-ci est basée sur la fusion de lymphocytes B isolés (Figure 

9A), de la rate de l’animal ayant été soumis à l’immunogène, avec une lignée cellulaire 

myélomateuse pour former une lignée cellulaire immortelle dite hybridome capable de 

produire des anticorps identiques de manière illimitée et normalisée. Les anticorps ainsi 

obtenus sont dits monoclonaux (mAb). Ceux-ci reconnaissent un épitope précis de l’antigène 

contrairement aux anticorps polyclonaux qui reconnaissent plusieurs épitopes et sont donc 

plus adaptés à l’usage en tant qu’outil de reconnaissance moléculaire. Les anticorps 

monoclonaux peuvent également être produits in vitro par génie génétique en récupérant les 

gènes de l’anticorps à partir de cellules souches. Ces gènes sont amplifiés et clonés dans un 

 

B 

A 
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vecteur approprié (un plasmide) avant d’être introduits dans un hôte (phage ou levure), ce qui 

permet l’expression de grandes quantités d’anticorps purs, dits anticorps recombinants [77]. 

Ce procédé permet de s’affranchir de l’utilisation d’animaux. 

    Malgré leur grande affinité pour leur cible, les anticorps présentent des limites pour la 

conception des biocapteurs. En effet, outre les difficultés liées aux interférents cités dans le 

cas de l’immunodosage, la taille des anticorps (environ 150 kDa pour les IgG) peut 

compliquer leur immobilisation sur la surface, que ce soit dans l’orientation ou pour la densité 

d’immobilisation, ce qui impacte les performances des immunocapteurs [78] [79].  

 

4.1.2. Les polymères à empreinte moléculaire (MIPs) 

    L’impression moléculaire est un processus au cours duquel des monomères fonctionnels et 

réticulants sont copolymérisés en présence d'un analyte cible (la molécule d'empreinte), qui 

sert de modèle moléculaire (Figure 10) [80]. Les monomères forment initialement un 

complexe avec la molécule d'empreinte et leurs groupes fonctionnels sont maintenus en 

position par la structure polymère après la polymérisation. L'élimination ultérieure de la 

molécule d'empreinte révèle des sites de liaison dont la taille et la forme sont 

complémentaires de celles de l'analyte [81]. Le polymère ainsi formé a une mémoire 

moléculaire et est capable de lier l’analyte de manière sélective, il peut ainsi être utilisé à des 

fins de diagnostic, de pharmacologie ou d’administration de médicaments, d’où le surnom 

d’ « anticorps plastiques » [82]. 
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Figure 10: Schéma de synthèse de polymères à empreinte moléculaire. Reproduit de [81]. 

    La taille des particules est l'élément moteur de la sélection des paramètres, les molécules de 

petite taille offrant une surface et des propriétés de liaison accrues [83]. Ces molécules de 

petite taille suscitent de plus en plus d’intérêt analytique au fil des années, faisant des MIPs 

une bonne alternative aux anticorps. Les MIPs présentent de nombreux avantages, notamment 

une préparation facile et peu coûteuse, une grande stabilité, une affinité élevée et une grande 

sélectivité vis-à-vis de la molécule modèle [82].  

     Cependant, leurs inconvénients incluent une faible densité de site de liaison et une 

cinétique de liaison lente. En outre, les MIPs ont une disponibilité commerciale limitée et une 

faisabilité interne qui nécessite un personnel bien formé [84]. 

 

4.1.3. Les aptamères 

4.1.3.1. Structure 

    Les aptamères sont des séquences nucléotidiques monobrins en série ARN (acide 

ribonucléique) ou ADN (acide desoxyribonucléique) générés par un processus in vitro appelé 

SELEX (Systematic evolution of ligands by exponential enrichment) et qui sont capables de 

se lier à des cibles avec une grande affinité et spécificité [85] [86]. Les aptamères ont des 

schémas de pliage tridimensionnels spécifiques qui sont régis par leurs séquences principales, 

qui ont généralement une longueur de 20 à 80 nucléotides. Ce pliage tridimensionnel s’opère 

grâce aux appariements intra-caténaires entre les bases nucléiques complémentaires, 
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notamment entre la guanosine (G) et la cytosine (C) et entre l’adénine (A) et la thymine (T) 

pour la série ADN ou l’adénine (A) et l’uracile (U) pour la série ARN, pour former des 

structures secondaires et tertiaires.  

 Ce réarrangement structural fait apparaître trois principaux motifs structuraux : 

- La tige-boucle ou hairpin ou épingle à cheveux : cette topologie particulière est 

composée de régions en hélice (tiges) et de régions non-appariées (boucles) (Figure 

11) [87]. 

 

Figure 11: Représentation d'une structure tige boucle. Reproduit de [88]. 

- Le pseudo-nœud [88] : il contient au moins deux structures tige-boucle. La moitié de 

la tige d'une structure tige-boucle est insérée dans la structure tige de l'autre structure 

tige-boucle (Figure 12). 

 

Figure 12: Représentation d'une structure en pseudo-nœud. Reproduit de [88]. 

- Le G-quadruplex : cette structure fait appel uniquement à des guanines appariées en 

quartets qui s’empilent en piégeant des cations monovalents (sodium ou potassium) 

qui stabilisent la conformation [89] (Figure 13). 

 

https://www.wikiwand.com/fr/Formule_topologique
https://www.wikiwand.com/zh/%E8%8C%8E%E7%8E%AF
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Figure 13: Représentation d'une structure G-quadruplex. Reproduit de [88]. 

 

4.1.3.2. Production par la méthode SELEX (Systematic evolution of 

ligands by exponential enrichment) 
 

   La méthode SELEX implique la préparation d'une bibliothèque de nucléotides aléatoires 

avec des régions de séquences fixes et des régions de séquences aléatoires, qui sont ensuite 

exposées à la cible souhaitée.  

   Une bibliothèque d'oligonucléotides d'ADN aléatoire créée chimiquement et comportant 

entre 1013 et 1015 motifs de séquence distincts sert de point de départ à un processus SELEX 

conventionnel [90]. Cette bibliothèque peut être utilisée sans aucun prétraitement dans une 

technique SELEX destinée à sélectionner des aptamères d'ADN, mais doit d'abord être 

convertie en bibliothèque d'ARN avant d'entamer une procédure SELEX d'ARN. Les 

oligonucléotides restants, non ou faiblement liés à la cible, sont ensuite séparés des complexes 

de liaison. Cette séparation peut se faire par plusieurs techniques, notamment la centrifugation 

[91], la filtration sur membrane de nitrocellulose [92], l’électrophorèse capillaire [93], la 

chromatographie d’affinité [94] ou encore les techniques utilisant des billes magnétiques [95]. 
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Figure 14: Schématisation de la méthode SELEX. Reproduit de [95].  

   Les nucléotides les plus affins sont sélectionnés et amplifiés par PCR (Polymerase chain 

reaction) pour créer une nouvelle bibliothèque enrichie en aptamères ayant une forte affinité 

pour la cible (Figure 14) [97]. Ce processus est répété plusieurs fois jusqu'à ce que les 

aptamères les plus affins soient isolés. Le nombre de cycles requis est déterminé par un 

certain nombre de facteurs, notamment les caractéristiques de la cible et sa concentration, le 

choix de la bibliothèque initiale d'oligonucléotides ADN aléatoires, le ratio entre les 

molécules cibles et les oligonucléotides, et l'efficacité de la technique de séparation [96]. La 

rigueur des conditions de sélection peut affecter la capacité des oligonucléotides à se lier à 

leur cible et celle-ci peut être progressivement augmentée au cours de la procédure en 

réduisant la concentration en cible lors des cycles ultérieurs ou en changeant les condition de 

lavage [98]. 

  Une fois les aptamères les plus affins et spécifiques obtenus, ils sont séquencés à haut débit 

pour obtenir leurs aptamères séquences [99]. Les aptamères choisis sont ensuite caractérisés 

par différentes techniques (anisotropie de fluorescence, ITC, HPLC etc…) afin d’en étudier 

l’affinité vis-à-vis de la cible [100]. Des modifications post-SELEX (l'inclusion de 

nucléotides modifiés, greffage de groupement chimique etc…) peuvent également être 

effectuées pour accroître la stabilité ou adapter l’utilisation à une application particulière. 
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4.1.3.3. Applications 

   Du fait de leurs propriétés fonctionnelles très proches de celles des anticorps, les aptamères 

ont au fil des années suscité une attention considérable pour de nombreuses applications telles 

que la thérapie ciblée [101], la bio-imagerie [102], le diagnostic clinique [103], 

l’administration de médicaments [104] et surtout la bio analyse [105], d’où le surnom 

d’ « anticorps chimiques ». Il sera mis en avant ici uniquement leur utilisation dans la bio 

analyse. 

   Contrairement aux anticorps, les aptamères offrent une grande souplesse quant à leur 

utilisation dans la bio-détection, ils sont donc utilisés de plusieurs manières en fonction du 

besoin : 

- L’ELONA (Enzyme linked oligonucleotide assay) : c’est l’équivalent de l’ELISA 

pour les anticorps.  

 

Figure 15: Schéma expliquant les différents types d’ELONA. Reproduit de [107]. 

        

   Plusieurs configurations sont possibles, en utilisant des anticorps comme molécules de 

capture et des aptamères marqués à l’enzyme comme sondes molculaires (Figure 15.a), des 

anticorps comme molécules rapporteuses et des aptamères marqués comme molécules de 

capture pour l'immunocomplexe anticorps-analyte. (Figure 15.b),  des aptamères comme 
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molécules de capture et des aptamères marqués comme sondes dirigées contre le complexe 

aptamère-analyte (Figure 15.c) [106].  

    Une déclinaison particulière de cette dernière configuration a été mise au point par l’équipe 

NOVA du laboratoire DPM de l’Université Grenoble Alpes en collaboration avec l’équipe du 

Docteur Jean-Jacques Toulmé, du Laboratoire ARNA-Université de Bordeaux. Au lieu d’une 

reconnaissance de toute la séquence de l’aptamère de capture par l’aptamère rapporteur 

(Figure 15.c), cette nouvelle technique consiste à utiliser l’interaction boucle-boucle entre 

deux oligonucléotides afin de réaliser un « pseudo-sandwich » du nom de « complexe 

kissing » (Figure 16) [87] et offre plus de souplesse quant à l’élément rapporteur qui n'est plus 

forcément une enzyme. L’aptamère de capture est appelé aptaswitch et l’aptamère rapporteur 

aptakiss et, en théorie, l’aptaswitch en l’absence de la cible ne permet pas la formation du 

« complexe kissing » [107] . Bien que la conception de l’aptaswitch ne soit pas applicable 

qu’aux aptamères en conformation tige-boucle, la stratégie ainsi élaborée a inspiré de 

nombreuses applications [108]–[112] et est bien adaptée à la détection de molécules de faible 

poids moléculaire contrairement à l’ELISA de type sandwich. 

 

Figure 16: Schéma d'un complexe kissing .(A) Structures avec et sans la cible d'un aptamère pouvant 

être utilisé pour concevoir l'aptaswitch.(B) Conception de l'aptaswitch. Reproduit de [88]. 

 

 

 

- Le balisage moléculaire : contrairement aux immunocapteurs, les aptacapteurs sont 

bien adaptés à la transduction de la liaison de la cible basée sur les balises 

moléculaires. Le balisage moléculaire requiert une structure de type tige boucle, la 

boucle faisant office de sonde et la tige portant à chaque extrémité un fluorophore et 

un inhibiteur de fluorescence sont reliés de manière covalente (Figure 17) [111].  
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Figure 17: : Schéma du principe de balisage moléculaire. Reproduit de [112]. 

  De manière générale, le fluorophore et le quencher sont en contact étroit grâce à la 

tige de la balise, et il n'y a donc pas de signal de fluorescence. Après interaction avec 

la cible et formation d’un complexe plus stable que la conformation tige-boucle, les 

bras de la tige sont écartés, ce qui permet à nouveau l’émission d’une fluorescence 

[113]. 

- Le split-aptamer : cette stratégie consiste à scinder l’aptamère en deux fragments qui 

peuvent spécifiquement former un assemblage ternaire en présence de la cible. Elle est 

surtout appliquée à la détection de cibles de faible poids moléculaire [114]. 

 

Figure 18: Stratégie du "split-aptamer". Formation du complexe ternaire en présence de la cible. 

 

- Les aptacapteurs simples : ils consistent à immobiliser l’aptamère entier sur une 

surface couplée à une technique de transduction. Cette stratégie est la plus simple et 

permet la détection de tout type de molécules. 

 Les aptamères et les MIPs se présentent aujourd’hui comme des outils de reconnaissance de 

premier choix en alternative aux anticorps. Le Tableau 1 compare ces trois biorécepteurs sur 
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plusieurs critères et met en exergue l’avantage considérable des aptamères dans la conception 

des biocapteurs, justifiant ainsi leur choix pour la réalisation des travaux de cette thèse. 

Tableau 1: Tableau comparatif entre les anticorps, les MIPs et les aptamères [115]. 

Anticorps MIPs Aptamères 

PRODUCTION 
Réponse immunitaire animale : 

 

 Grande variation d’un 

lot à un autre 

 Interactions entre les 

acides aminés 

 Marquage final possible 

 Faible rendement 

 

             Impression moléculaire : 
 

 Variation modérée d’un 

lot à un autre 

 Grand nombre de 

monomères et 

d’interactions possibles 

 Grande adaptabilité 

 Pas de marquage 

spécifique 

 Rendement et coût 
dépendant du modèle 

 

                    SELEX : 
  

 Faible variation d’un lot à 

un autre 

 Interactions intra chaînes 
favorables à la stabilité 

 Marquage final possible 

 Rendement élevé 

 Faible coût 

 

PROPRIETES 

Affinité 

 Faible pour les petites 

molécules 

 Elevée pour les grandes 
molécules et les cellules 

 Elevée pour les petites 

molécules 
 Elevée pour les grandes 

molécules et les cellules 

 Modérée pour les petites 

molécules 

 Elevée pour les grandes 

molécules et les cellules 

  Spécificité 

 Faible pour les petites 

molécules 

 Elevée pour les grandes 

molécules et les cellules 

 Elevée pour les petites 

molécules 

 Faible pour les grandes 

molécules et les cellules 

 Elevée pour les petites 

molécules 

 Elevée pour les grandes 

molécules et les cellules 

                                                                               Stabilité 

Quelques mois Quelques années Quelques années 

 

 

4.1.4. Les autres outils de reconnaissance moléculaire 

Il existe plusieurs autres outils de reconnaissance moléculaire : 

- Les enzymes : elles ne sont pas à proprement dit des outils de reconnaissance 

moléculaires car elles ont deux fonctions. En plus de reconnaître le substrat, l’enzyme 

est un catalyseur qui transforme le substrat en produit. Elles ont été les premiers 

éléments utilisés dans la conception des biocapteurs et sont aujourd’hui toujours très 

étudiées. Elles sont le résultat de la grande spécificité des interactions enzyme 

substrat. Le premier biocapteur a été présenté par Clark et Lyons en 1962 , avec 

l'introduction de “l’électrode enzymatique" [116]. La concentration de glucose a pu 
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être déterminée en combinant l'enzyme glucose oxydase (GOx) avec l’électrode de 

Clark qui permet la détection ampérométrique du dioxygène (co-substrat de 

l’enzyme). Depuis lors, des électrodes enzymatiques pour une série d'autres composés 

ont été décrites en reliant les enzymes immobilisées à des électrodes. Il existe aussi de 

nombreux biocapteurs catalytiques où l’enzyme est associée à d'autres techniques de 

transduction. L’utilisation des biocapteurs enzymatiques reste restreinte aux seules 

molécules pouvant servir de substrat à ces enzymes, rendant très étroit le spectre 

d’application. 

- Les ADN : il s’agit de séquences nucléotidiques monobrin qui permettent la détection 

de séquences complémentaires d’ADN (capteurs à ADN) [117] [118]. Ils diffèrent des 

aptamères par l’absence de liaisons intra caténaires (absence de structure secondaire) 

en faveur d’une hybridation avec la séquence cible grâce à la complémentarité unique 

entre différentes bases. 

- Les acides nucléiques peptidiques : ce sont des analogues synthétiques de l'ADN 

dont le squelette est un polyamide au lieu d'un squelette sucre-phosphate. Ils 

présentent des caractéristiques d'hybridation supérieures et une meilleure stabilité 

chimique et enzymatique que les acides nucléiques [119]. Ils sont capables de 

s'hybrider à des séquences d'ADNc ou d'ARN, et leur nature non chargée leur permet 

de s'hybrider à des molécules d'ADN dans des conditions de faible salinité. Ils peuvent 

alors être utilisés pour la détection d’organismes vivants tels que des cellules [120] ou 

des bactéries [121].  

 

4.2. Les techniques d’immobilisation des éléments de bioreconnaissance 

  L'immobilisation du biorécepteur lui-même et la préparation chimique globale de la surface 

du transducteur font partie de la conception de la surface du biocapteur. L'accessibilité et 

l'activité des molécules immobilisées affectent directement la sensibilité et la spécificité du 

dispositif. L'inertie de la surface, qui limite l'adsorption non spécifique, détermine le bruit de 

fond du capteur. La chimie de surface et la procédure de préparation de la biointerface ont 

donc un impact significatif sur les performances du biocapteur, en particulier sur le rapport 

signal/bruit. Enfin, une interface solide augmente la stabilité et la fiabilité des biocapteurs 

[68]. Il sera décrit ici les principales techniques d’immobilisation des biorécepteurs. 
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4.2.1. L’adsorption 

     La méthode la plus simple pour immobiliser des molécules bioréceptrices est l'adsorption 

[122]. Grâce aux interactions électrostatiques ou hydrophobes, le biorécepteur peut se lier à 

un support solide (électrode conductrice telle que l’or, le platine, le nickel etc…) ou à un 

support (matériaux nanostructurés) et s'y adsorber. Ce type d’immobilisation fait appel à des 

liaisons faibles telles que les interactions ioniques, les liaisons hydrogène et les interactions de 

Van der Waal. L’adsorption présente l’avantage d’être directe, simple, bon marché et de ne 

nécessiter aucun réactif. Il est néanmoins bien connu qu’il s’agit de liaisons peu stables, le 

biorécepteur pouvant se désorber aisément. C’est donc une technique d’immobilisation très 

peu utilisée. 

4.2.2. Le piégeage 

     Dans ce type d’immobilisation, le biorécepteur est physiquement piégé dans une matrice 

poreuse (polymère) [122]. Les biorécepteurs peuvent être stabilisés dans la matrice par des 

liaisons covalentes ou non covalentes. Les pores de la matrice (gels de polyacrylamide, le 

triacétate de cellulose, l'agar, la gélatine et le carraghénane) peuvent être régulés de manière à 

empêcher la fuite des molécules piégées. Relativement facile et peu coûteux à concevoir, cette 

technique permet de préserver la conformation de molécules telles que les enzymes mais n’est 

pas totalement à l’abri d’une fuite, d’une limitation de la diffusion de la cible à travers les 

pores ou d’une contamination bactérienne. 

 Une autre variante de cette technique consiste à enfermer les biorécepteurs dans une capsule 

membranaire semi-perméable à base de nitrocellulose ou de nylon; on parle dans ce cas 

d’encapsulation. 

4.2.3. Le greffage chimique covalent 

    Dans cette approche, les groupements fonctionnels des biorécepteurs (-NH2 ou SH) et du 

support forment des liaisons covalentes. Pour créer ces connexions covalentes, une variété de 

groupements fonctionnels ( amine, imine, hydroxyle, carboxyle, thiol, méthylthiol, guanidyle 

et imidazole) peuvent être produits sur un support [122]. La diversité des groupements 

fonctionnels qui offre plusieurs possibilités et la force de la liaison générée font de cette 

approche la plus utilisée pour l’immobilisation des molécules de bioreconnaissance. 
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4.2.4. L’immobilisation par affinité biochimique 

    Cette approche repose sur l'utilisation de diverses affinités moléculaires pour garantir 

l'immobilisation du biorécepteur. La complexation métallique et la reconnaissance anticorps-

antigène [123] sont quelques exemples de ces affinités. La plus utilisée reste cependant 

l'immobilisation de biomolécules biotinylées à l'aide de ponts d'avidine. Néanmoins, pour 

certaines méthodes de transduction, la taille du pont d’avidine (chaque chaîne d'avidine 

contient 128 acides aminés [124]) peut négativement affecter les performances du biocapteur. 

Des systèmes imitant l'interaction biologique avidine-biotine peuvent être utilisés comme 

alternative, en remplaçant le pont protéique par des ions métalliques (Ni2+, Zn2+ ou Cu2+) plus 

petits coordonnés à des groupes carboxylate ou imidazole de films de polypyrrole 

électrogénérés [125] [126].  

     Pour la réalisation des travaux de thèse, c’est cette dernière méthode et celle du greffage 

chimique covalent qui sont utilisées.  

4.3. Les méthodes de transduction 

     Le rôle du transducteur est de convertir ces signaux physico-chimiques en un signal 

mesurable et qui peut être relié à une quantité de cible chimique ou biologique. Dans la 

définition du biocapteur, il est directement relié au support portant le biorécepteur. Le type de 

transduction est adapté au paramètre physicochimique généré par la reconnaissance entre le 

biorécepteur et sa cible [68] et il définit la classification des biocapteurs. Ainsi, un biocapteur 

peut être optique, gravimétrique, calorimétrique ou électrochimique. 

4.3.1. La transduction optique 

   Les biocapteurs optiques utilisent un signal optique pour traduire la reconnaissance entre le 

biorécepteur et sa cible. Cette reconnaissance modifie les caractéristiques lumineuses du 

transducteur, telles que l'intensité, la phase ou la polarisation d’une lumière incidente. Le 

changement optique de cette lumière incidente est ensuite détecté par mesure de l'absorbance, 

la fluorescence, la luminescence ou l'indice de réfraction, entre autres [127]. 

4.3.2. La transduction gravimétrique 

    Les transducteurs gravimétriques mesurent le changement de masse induit par l’interaction 

entre la cible et la surface de biocapteur fonctionnalisée avec le biorécepteur. En général, ils 

utilisent de minces cristaux de quartz piézoélectriques qui vibrent à une fréquence spécifique 
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en fonction du courant appliqué et de la masse détectée [128]. Les trois types de capteurs les 

plus fréquemment utilisés pour la transduction gravimétrique sont la QCM (Quartz crystal 

microbalance), la SAV (Surface acoustic wave) et le MES (Magnetoelastic sensor).  

4.3.3. La transduction calorimétrique 

    Les réactions chimiques étant en général exothermiques, les transducteurs thermiques 

mesurent le changement de température provoqué par la réaction entre l’élément de 

reconnaissance et la cible, à l’aide d’une thermistance [129]. 

4.3.4. La transduction électrochimique 

    Depuis la mise au point du premier biocapteur pour la détection de glucose sanguin par 

Clark [116], un engouement s’est créé autour de la transduction électrochimique. Tout au 

moins aussi sensibles que les autres types de biocapteurs, l’engouement autour des 

biocapteurs électrochimiques provient surtout de leur facilité d’utilisation et de 

miniaturisation aisée ainsi que de leur large gamme d’applications (médecine, environnement, 

agroalimentaire, pharmacie etc…). 

     L'électrode est le composant essentiel d’un biocapteur électrochimique. C’est un matériau 

conducteur d'électricité, généralement constitué de carbone vitreux (GCE), de platine (Pt) ou 

d'or (Au) et qui sert à la fois de support solide pour l'immobilisation des biomolécules (les 

enzymes, les anticorps et les acides nucléiques) et de conducteur électronique. En 

bioélectrochimie, la bioreconnaissance étudiée produit généralement soit un courant 

mesurable (biocapteurs ampérométriques), soit un changement mesurable de potentiel 

(biocapteurs potentiométriques), soit un changement de la conductivité (ou de la résistance et 

de l’impédance) à la surface de l’électrode étudiée (biocapteurs conductométriques ou 

impédancemétriques) [130]. Une autre méthode de détection électrochimique est le transistor 

à effet de champ (Field effect transistor) qui utilise la technologie des transistors pour mesurer 

la variation de densité de charge au niveau de l’électrode modifiée par des biomolécules 

appelée « électrode de grille » [131]. Seuls les trois premiers types de biocapteurs 

électrochimiques seront décrits. 
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4.3.4.1.  Les bases de l’électrochimie 

     L’électrochimie fait le lien entre le flux d’électrons dans le circuit électrique et les 

réactions d’oxydation et de réduction à l’interface entre une électrode et la solution. Puisque 

les réactions électrochimiques se déroulent à l’interface, elles sont donc hétérogènes. 

     Vu le caractère conducteur d’une électrode, une tension peut y être appliquée pour faire 

varier son niveau énergétique en utilisant une source d'énergie externe telle qu'un potentiostat 

[132]. C’est la différence de niveaux d'énergie entre l’électrode et la solution qui est à 

l'origine de la réaction de réduction ou d’oxydation, et du transfert d'électron 

thermodynamiquement favorable à l’interface. Une deuxième électrode est nécessaire pour 

compléter le circuit électrique. Sur cette seconde électrode se produit la réaction opposée, soit 

l'oxydation, soit la réduction. Les électrons circulent reliant le générateur de courant (ou de 

tension), aux deux électrodes jusqu'à l'interface électrode/électrolyte, et peuvent rejoindre 

l'électrode métallique (oxydation) ou être donnés à des espèces de la solution (réduction) au 

cours des processus de transfert de charge [133]. En électrochimie analytique, le montage est 

réalisé avec 3 électrodes afin de pouvoir connaître aussi le potentiel de l’électrode de travail : 

- L’électrode de référence (RE) : son potentiel est clairement défini et constant. Elle 

sert de référence en potentiel pour mesurer le potentiel de l’électrode de travail. 

L'électrode au calomel saturée en KCl (SCE) et l'électrode Ag/AgCl KCl 3M ou 

saturée en KCl sont quelques exemples d'électrodes de référence fréquemment 

utilisées dans les milieux aqueux. La solution de référence interne est généralement 

séparée du milieu aqueux par un fritté poreux. Les électrodes de référence Ag/Ag+ 

sont utilisées dans les liquides non aqueux. Elles sont composées d'un fil d'argent dans 

une solution saline de Ag+, généralement AgNO3. Dans ce cas, deux frittés poreux 

séparent ces électrodes de référence de la solution électrolytique organique pour 

ralentir la diffusion des ions Ag+ dans la solution. Entre les deux frittés, on place 

l’électrolyte support. 

- L’électrode de travail (WE) : elle est le siège des réactions d’intérêt. Dans les 

biocapteurs, elle est constituée d’un matériau inerte dans la gamme de potentiel 

étudiée qui est modifié en surface par le matériau biologique. En mode 

ampérométrique, un potentiel lui est appliqué par rapport au potentiel de l'électrode de 

référence. Elle peut être une électrode de carbone vitreux (GCE), une électrode d’or 

(Au), de platine (Pt) ou d’oxyde d'indium dopé à l’étain (ITO). 
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- La contre-électrode (CE) ou électrode auxiliaire : elle complète le circuit électrique 

et permet le passage du courant. Il s’agit généralement d’une électrode en Pt inerte de 

grande surface. 

La Figure 19 représente le schéma d’un montage à électrochimiques conventionnel à 3 

électrodes. 

 

Figure 19: Schéma d'une cellule électrochimique avec montage à 3 électrodes. Reproduit de [131]. 

     L’électrolyte support est un mélange du solvant et d’un conducteur ionique (sel) à une 

concentration assez élevée pour augmenter la conductivité de la solution et contenir le 

phénomène de migration. L’électrolyte (la solution) est composé des espèces électroactives 

susceptibles de pouvoir s’oxyder ou se réduire et de l’électrolyte support. 

   Les réactions électrochimiques, comme toute autre réaction rédox homogène, donnent lieu à 

des équilibres régis par la loi de Nernst [135] : 

                𝐸 = 𝐸0 +
𝑅𝑇

𝑛𝐹
ln( 𝛼𝑜𝑥/𝛼𝑟𝑒𝑑)                    Equation I-1 

 où E est le potentiel d’équilibre, E0 est le potentiel standard de l'espèce, 𝑛 le nombre 

d'électrons transférés par molécule, α ox et α red sont les activités relatives de l'analyte oxydé et 

réduit dans le système. 𝐹 est la constante de Faraday (96485 C.mol-1) et R est la constante des 

gaz parfaits (8,314 J.mol-1.K-1).  
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    Les réactions ont lieu à la suite d’un transport de masse du réactif vers la surface de 

l'électrode de travail. Ce transport a lieu par trois modes : la diffusion dans un gradient de 

concentration, la migration d'ions dans un gradient de potentiel et la convection. En régime de 

diffusion limitante, lorsque la substance est oxydée ou réduite à la surface de l'électrode, un 

gradient de concentration se développe à l'interface électrode/électrolyte. Le profil de 

diffusion est une fonction du temps et dépend des coefficients de diffusion des ions (ou 

molécules) qui diffusent.  

   L’oxydation ou la réduction des espèces chimiques génère un courant dit faradique car régi 

par la loi de Faraday :  

                                                         q = n.F.ni                      Equation I-2 

 

où q est la charge électrique qui traverse l'électrode, n est le nombre d'électrons transférés par 

molécule, F est la constante de Faraday et ni est le nombre de moles de l’espèce 

électroactive « i ». 

    D’autre part, à l’introduction de l’électrode (conducteur électronique) dans l’électrolyte, il 

apparaît à l’interface une répartition particulière des charges électriques permettant la 

continuité du potentiel entre les deux milieux (électrode et électrolyte) qui ont chacun un 

potentiel interne (potentiel de Fermi et potentiel de Galvani). Cette répartition des charges 

donne naissance à un condensateur lorsqu’il y a une accumulation de charge (Figure 20). 

Cette répartition des charges à l'interface est également connue sous le nom de double couche 

électrochimique (EDL) et se caractérise par une première couche plane suivie d’une couche 

diffuse. Une première rangée est généralement formée par des anions ou des cations 

(dépendamment de la polarisation de l’électrode) non solvatés dits spécifiquement adsorbés 

ou alors par des molécules de solvant dipolaires adsorbées et orientées (molécules d’eau). Ces 

ions ou ces molécules de solvant organisés de façon compacte forment le plan de Helmholtz 

interne (PHI). Une deuxième rangée constituée de cations ou d’anions solvatés, ne pouvant 

s'approcher de l'interface que jusqu'à une distance fixe minimale, forme le plan de Helmholtz 

externe (PHE). Le potentiel varie linéairement dans la couche compacte et jusqu'au PHE. 

Après le PHE, le potentiel varie de manière exponentielle dans la couche diffuse où les ions 

accumulés sont de moins en moins nombreux jusqu’à correspondre au milieu électrolytique. 

L'épaisseur de l’EDL (couche compacte + couche diffuse) dépend de la concentration des 

ions, de leur charge, et de la densité de charge du côté du métal (potentiel de l’électrode). 

L’accumulation de charges au niveau de l’EDL donne naissance au courant dit capacitif. 
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Figure 20: Schéma d'une double couche électrochimique (couche compacte : compact layer, couche 

diffuse : diffuse layer). PHI plan de Helmholtz intérieur, PHE plan de Helmholtz extérieur. Ф métal et 

Ф solution sont les potentiels internes du métal et de la solution, respectivement. En abscisse, la 
distance r de l'interface et en ordonnée le potentiel. Reproduit de [130]. 

    Le courant total mesuré dans la cellule électrochimique est la somme du courant capacitif 

(Ic) et du courant faradique (If) : 

I = Ic + If                                           Equation I-3 

    La force de l'électrochimie réside essentiellement dans l’aisance avec laquelle la vitesse 

d'une réaction peut être contrôlée et dans la facilité avec laquelle les paramètres 

thermodynamiques et cinétiques peuvent être mesurés [132].  

4.3.4.2.  Les biocapteurs ampérométriques 

   L'ampérométrie consiste à mesurer le courant produit lorsqu'une espèce électroactive est 

réduite ou oxydée par voie électrochimique. Dans le cas des biocapteurs ampérométriques, les 

biorécepteurs immobilisés à la surface de l’électrode de travail peuvent participer à la 

consommation ou à la production de cette espèce électroactive : c’est le cas des biocapteurs 

enzymatiques. Le courant qui en résulte est directement lié à la concentration globale de 

l'espèce électroactive ainsi qu'à la quantité produite ou consommée à la surface proche de 

l’électrode de travail.  
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 Il est répertorié aujourd’hui trois générations de biocapteurs ampérométriques enzymatiques : 

ceux sans médiateur, ceux avec médiateur et ceux à transfert électronique direct (plus rares) 

(Figure 21) [136]. 

 

Figure 21: Principe de fonctionnement des différents biocapteurs ampérométriques : a) sans 

médiateur, (b) avec médiateur, c) à transfert électronique direct. Reproduit de [134]. 

    En raison de la simplicité de sa méthode, de son excellente stabilité et de sa grande 

sensibilité, le biocapteur ampérométrique de première génération est l’étalon-or pour les 

biocapteurs enzymatiques. Néanmoins, la mesure s’effectuant généralement à potentiel élevé, 

ce qui peut impacter certains analytes, de nouveaux matériaux d’électrode sont développés 

pour réduire les potentiels d’oxydation [137] [138]. Les biocapteurs ampérométriques de 

deuxième génération font quant à eux recours à un médiateur dont le rôle est de réduire les 

interférences dues à l’utilisation de potentiels élevés et de permettre une utilisation en 

continue et sur du long terme. Cependant, leur faible stabilité et la dangerosité des médiateurs 

en font des biocapteurs peu utilisés in vivo. Parce qu'ils sont exempts de médiateurs et 

d'oxygène, les biocapteurs de troisième génération sont plus performants que les deux 

générations précédentes. Ils demandent pour cela une connexion directe de l’enzyme à 

l’électrode afin de maintenir le site catalytique de l’enzyme proche de la surface de l’électrode 

et de faciliter ainsi le transfert d’électrons et donc ne sont pas compatibles avec toutes les 

enzymes. Les nanomatériaux ont grandement et continuent de contribuer au développement 

de ces biocapteurs [139] [140]. 

   Une autre manière de mesurer le courant est de le faire, non à potentiel fixe, mais sur toute 

une gamme de potentiels : on parle dans ce cas de biocapteurs voltampérométriques. Les 

techniques voltampérométriques comprennent la voltampérométrie linéaire (LSV), la 

voltampérométrie cyclique (CV), la voltampérométrie différentielle (DPV) et la 

voltampérométrie à ondes carrées (SWV) ; l'unicité de chacune d'entre elles repose sur des 
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différences subtiles dans la manière et le moment où le potentiel est appliqué et le courant 

mesuré. Seule la voltampérométrie cyclique sera décrite dans la suite. 

    La voltampérométrie cyclique consiste à mesurer la réponse en courant d'une solution 

redox active à la suite d’un balayage linéaire cyclique du potentiel entre deux valeurs 

prédéfinies. Selon le sens de balayage du potentiel, l'espèce redox (sonde redox) subit une 

oxydation (Figure 22) ou une réduction [141]. 

 

Figure 22: Voltampérogramme cyclique pour un processus d'oxydoréduction électrochimiquement 

réversible. Reproduit de [139]. 

  Selon la convention IUPAC, dans le cas d’une oxydation de l’espèce rédox, le balayage 

commence aux bas potentiels et progresse vers des potentiels oxydatifs (surtension positive). 

Sur la partie (a) du graphique, le potentiel est insuffisant pour oxyder la sonde redox. Ensuite, 

lorsque ce potentiel devient suffisamment haut, l'espèce redox commence à s'oxyder à la 

surface de l'électrode de travail (b) et le courant croît de manière exponentielle. Au fur et à 

mesure que le balayage se poursuit, une plus grande quantité d'oxydant est progressivement 

épuisée à l’interface. Cela entraîne une modification du gradient de concentration qui est à 

l'origine du pic de courant (c) du voltampérogramme. Ce pic est dit pic anodique (ipa) et 

correspond à un potentiel de pic anodique (Epa). 

   À partir de ce point, lorsque le balayage se déplace vers des potentiels plus élevés, la vitesse 

de diffusion des espèces redox de la solution vers l'électrode de travail ralentit, ce qui entraîne 

une baisse du courant (d). Le mouvement de masse de la sonde rédox de la solution vers 

l'interface est limitant d’un point de vue électrochimique. Lors du balayage retour, lorsque la 
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tension appliquée atteint le point (e), l'analyte oxydé et accumulé à la surface de l'électrode 

peut être réduit. Le processus de réduction est similaire au processus d'oxydation. Le pic 

cathodique (ipc) au potentiel de pic cathodique (Epc) (f) et le sens de balayage opposé sont les 

seules différences. La vitesse à laquelle est réalisée le balayage joue un rôle important ; des 

vitesses de balayage plus élevées entraînent une diminution de la taille de la couche de 

diffusion ayant pour conséquence des courants plus élevés [142] [143]. 

   Pour les processus réversibles en solution (Figure 23.a) [144], l'amplitude et le signe des 

courants de pic anodiques et cathodiques doivent être égaux. Dans cette configuration, la 

cinétique de transfert d'électrons doit être suffisamment rapide pour maintenir les 

concentrations en surface des espèces oxydées et réduites aux valeurs requises par l'équation 

de Nernst (Equation I-1). La différence de potentiel entre les pics anodique (Epa) et 

cathodique (Epc) dans ce cas vaut : 

              ∆𝐸𝑝 = 𝐸𝑝𝑎 −  𝐸𝑝𝑐 =  𝐸𝑝 −  𝐸𝑝1/2
=  

57

𝑛
 𝑚𝑉   à 25°C     Equation I-4 [143] 

où Ep est le potentiel de pic, 𝐸𝑝1/2
  (ou E0’) le potentiel de pic à mi-hauteur de courant et n le 

nombre d’électrons échangés. Le processus est qualifié d’électrochimiquement irréversible 

(Figure 23.c) lorsque le transfert d'électrons à la surface de l'électrode est lent par rapport au 

transport de masse. La cinétique lente nécessite des potentiels appliqués nettement plus 

élevés. La différence ΔEp vaut dans ce cas : 

                          ∆𝐸𝑝 =  𝐸𝑝 −  𝐸𝑝1/2
=  

47,7

𝛼𝑛
 𝑚𝑉  à 25°C              Equation I-5 

où α est le coefficient de transfert de charge. 

Enfin, les processus quasi-réversibles (Figure 23.b) sont décrits comme étant intermédiaires 

entre le réversible et l'irréversible. Dans cette configuration, la cinétique de la réaction est 

contrôlée par le transfert de charge et par la diffusion et ∆𝐸𝑝 >  
59

𝑛
 𝑚𝑉 .  
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Figure 23: Comparaison des voltampérogrammes cycliques pour (a) un système réversible, (b) un 

système quasi-réversible et (c) un système irréversible. Reproduit de [142]. 

   Le paramètre ∆𝐸𝑝 offre ainsi des informations importantes sur la réversibilité du système et 

il est étroitement lié au taux de transfert de charge.  

    Dans le cas de l'élaboration d’un biocapteur d’affinité (reconnaissance entre une cible en 

solution et la sonde biologique immobilisée sur l’électrode) lorsqu’il fonctionne grâce à une 

sonde rédox en solution, ce paramètre, ainsi que l'intensité du courant, fourniront des 

informations cruciales sur les perturbations à la surface de l'électrode et permettront de 

caractériser les différentes étapes du processus de biofonctionnalisation et permettront la 

détection de la molécule cible. C’est le cas, à titre d’exemple, de l’aptacapteur à 

méthamphétamine développé par M. Alijanianzadeh et son équipe [145]. Ces derniers ont 

étudié, par voltampérométrie cyclique, la variation (diminution) de l’intensité du courant 

résultant de l’oxydoréduction du couple ferri/ferrocyanure (Fe(CN)6
3–/4–) à la surface d’une 

électrode d’or où a été immobilisé un aptamère anti-métamphétamine et à laquelle étaient 

ajoutées des concentrations croissantes de métamphétamine. Avec ce principe, ils ont pu 

mettre au point un biocapteur capable de détecter la métamphétamine avec une limite de 

détection de 5µmol.L-1. 

4.3.4.3.  Les biocapteurs potentiométriques 

     La potentiométrie consiste à mesurer le potentiel, généralement à l’équilibre entre 

l’électrode de travail et l’électrode de référence ou entre deux électrodes de référence séparées 

par une membrane sélective (électrode sélective à ions, ISE). Cette technique présente 

l'avantage d'être simple et de consommer peu d’énergie [146]. De plus, en général, elle ne 

nécessite que deux électrodes. Il a été démontré que la potentiométrie est relativement 

insensible à la taille de l'électrode [147], ce qui indique qu'il est possible de miniaturiser le 

système de détection sans perte de sensibilité. Les ISE constituent l'un des types les plus 



Chapitre I: Etat de l’art 
 

 

43 

populaires de capteurs potentiométriques, où l'équilibre des d'ions au niveau de l’interface 

membrane sélective/solution entraîne une modification du potentiel mesuré. Si la plus connue 

de cette application est celle de la mesure du pH avec l’électrode de verre (Figure 24) [148], il 

existe des ISE pour plusieurs autres ions (F- , I-, CN-, Na+, K+, Ca2+, NH4
+) ou gaz (CO2, NH3) 

commercialement disponibles. 

 

Figure 24: Schéma d'une ISE conventionnelle pour l'analyse du pH d'une solution. Reproduit de 

[146]. 

    L'équation de Nernst-Donnan stipule que les différences de potentiel entre ces électrodes 

indicatrices et de référence sont proportionnelles au logarithme de l'activité (ou concentration) 

ionique ou de la fugacité (ou pression partielle) des gaz. 

    Si la potentiométrie demeure aujourd’hui la technique de prédilection pour le dosage des 

ions et gaz, elle est également utilisée pour la détection d’autres cibles telles que les protéines 

[149], les bactéries [150] [151] ou de petites molécules [152] [153] mais ces exemples 

éloignés de la thématique de cette thèse ne seront pas développés ici. 

4.3.4.4.  Les biocapteurs impédancemétriques 

    Les biocapteurs impédancemétriques sont basés sur la mesure de la variation de 

l’impédance à la surface de l’électrode de travail sous l’effet d’une perturbation alternative en 

courant ou en tension autour d’un point de fonctionnement. La technique utilisée porte le nom 

de spectroscopie d’impédance électrochimique (EIS) qui est un puissant outil non-destructif 

d’analyse d’interfaces électrochimiques ou de matériau conducteurs tels que les électrolytes 

solides et liquides, les sels fondus, les verres ou encore les polymères à conduction ionique 

[154] et est ainsi très utile pour l’étude des systèmes corrosifs, des batteries rechargeables et 

des piles à combustible. 
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a. Aspects théoriques 

    De manière générale, l’EIS peut être galvanostatique (GEIS) ou potentiostatique (PEIS). La 

GEIS consiste à appliquer une perturbation du courant et à suivre les changements du 

potentiel. Elle est largement utilisée pour l’étude des batteries et des piles à combustible. Ici il 

sera décrit uniquement la PEIS qui est celle généralement appliquée aux biocapteurs et qui 

consiste à appliquer une perturbation en potentiel. 

    Les biocapteurs impédancemétriques peuvent être utilisés de deux manières différentes 

[155]. La première méthode implique l'utilisation d'électrodes bloquantes, ce qui signifie que 

l'électrode est placée dans des conditions où il n'y a pas de transfert d'électron (pas de courant 

faradique). Les modifications diélectriques de l’interface sont les seuls phénomènes étudiés 

dans ces biocapteurs. Cependant, cette méthode est beaucoup moins utilisée par rapport à la 

seconde qui consiste à utiliser une sonde rédox. En effet, lorsque le phénomène de 

reconnaissance entre le biorécepteur et sa cible ne produit pas ou ne consomme pas d'espèce 

redox, on peut rajouter une sonde rédox afin de visualiser la reconnaissance. La sonde redox, 

lorsqu’elle est ajoutée en solution, diffuse jusqu'à la surface de l'électrode à travers 

l'architecture moléculaire et l’impédance liée à la réaction rédox à la surface de l'électrode 

peut alors être mesurée par EIS. Grâce au courant généré par la réaction d'oxydation ou de 

réduction, les capteurs faradiques peuvent atteindre une sensibilité plus élevée que les 

dispositifs non faradiques. 

     La PEIS consiste à créer une perturbation alternative sinusoïdale en potentiel (∆E) de 

faible amplitude par rapport au potentiel de consigne (souvent le potentiel d’équilibre) 

appliqué au système rédox et d’en étudier la réponse sinusoïdale résultante au niveau du 

courant (∆I). Le potentiel et l’intensité sont reliés par la loi d’Ohm :  

                                                                    𝑅 =
∆𝐸

∆𝐼
                           Equation I-6 

où R est la résistance. Il s’agit d’une relation linéaire qui impose la première règle pour la 

réalisation d’une mesure d’impédance potentiostatique : la linéarité du système étudié.              

   Cependant, comme vu précédemment avec la voltampérométrie cyclique, les systèmes 

rédox ne répondent de manière linéaire que sur d’étroites plages de potentiel (Figure 22). La 

perturbation sinusoïdale doit alors avoir lieu sur ces étroites plages de linéarité, ce qui requiert 

une amplitude de perturbation faible (5 à 10 mV) autour du potentiel de perturbation (Ec) 

(Figure 25.a). Cette amplitude ne doit néanmoins pas être trop faible, au risque de n’avoir 
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accès qu’à des réponses très faibles en intensité qui ne sont pas distinguables du bruit de fond 

généré par le montage électrique. Le potentiel appliqué et le courant résultant sont fonction du 

temps donnés par les relations suivantes : 

                              𝐸 (𝑡) = 𝐸𝑐 + ∆𝐸(𝑡) = 𝐸𝑐 +  ∆𝐸 sin(𝜔𝑡)                  Equation I-7 

                             𝐼 (𝑡) = 𝐼𝑐  +   ∆𝐼 (𝑡) = 𝐼𝑐 +  ∆𝐼 sin(𝜔𝑡 +  𝜑)            Equation I-8 

où 𝜔 est la pulsation du signal périodique (donnée par 𝜔=2πf, où f est la fréquence) et φ est le 

déphasage (Figure 25.b) [156].  

 

Figure 25: (a) Courbe courant-tension stationnaire d'un système rédox "rapide" avec réponse 

sinusoïdale en courant à la suite d’une perturbation sinusoïdale en potentiel (b) Déphasage entre le 

potentiel sinusoïdal et le courant sinusoïdal. Reproduit de [154]. 

  Certains processus électrochimiques sont difficilement voire impossibles à analyser, quand 

le paramètre temps est utilisé comme indicateur. En effectuant une analyse d’un point de vue 

fréquentiel, sur une large gamme de fréquences, l’EIS simplifie un système électrochimique 

complexe du point de vue temporel en plusieurs processus individuels du point de vue 

fréquentiel. Les processus lents peuvent être sondés à basses fréquences, tandis que les 

processus rapides peuvent être sondés à hautes fréquences [157]. Le passage du domaine 

temporel au domaine fréquentiel s’effectue par les transformées de Fourier. Celles-ci 

permettent d’accéder à l’impédance Z(𝜔) en utilisant la loi d’Ohm : 

                                         𝑍(𝜔) =
𝐸(𝜔)

𝐼(𝜔)
                               Equation I-9 

   L’impédance Z(𝜔) est un nombre complexe caractérisé par un module et un argument qui 

dépendent de la fréquence. En coordonnées polaires, l’impédance peut également s’écrire : 

                                              𝑍(𝜔) = |𝑍|𝑒𝑗𝜑                            Equation I-10 
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où |𝑍| est le module de l’impédance, j=√−1 et φ l’argument (ou de déphasage).  

Il est également possible d’écrire 𝑍(𝜔) en coordonnées cartésiennes : 

                                           𝑍(𝜔) = 𝑅𝑒[𝑍(𝜔)] + 𝑗𝐼𝑚[𝑍(𝜔)]      Equation I-11 

où 𝑅𝑒[𝑍(𝜔)] est la partie réelle et 𝐼𝑚[𝑍(𝜔)] la partie imaginaire de l’impédance. 

 

b. Exploitation des résultats 

    Les données résultant de l’EIS peuvent être représentées de deux manières principales : la 

représentation de Bode et la représentation de Nyquist. La première consiste à représenter le 

logarithme du module de l’impédance et le déphasage en fonction logarithme de la fréquence 

ou de la pulsation de la perturbation (log|Z| = f (log 𝜔) et φ = f (log 𝜔)). Si celle-ci permet 

d’avoir un accès direct aux valeurs de |Z|, elle ne permet pas de visualiser directement les 

informations sur les différents processus électrochimiques se déroulant à la surface de 

l’électrode.  

    La représentation de Nyquist des électrochimistes, la plus utilisée, consiste quant à elle au 

tracé des valeurs de l’inverse de la partie imaginaire de l’impédance en fonction de la partie 

réelle (- Im (z) = f (Re (Z)) à chaque fréquence d’excitation (Figure 26.a). 

 

Figure 26: Exemple de représentation de Nyquist d'impédance d'une électrode en contact avec une 

solution (a) et son circuit de Randles équivalent (b). 
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    Cette représentation, bien que ne montrant pas des données explicites sur les valeurs de |Z| 

et de la fréquence f, offre la possibilité d’effectuer une analyse qualitative sur les phénomènes 

électrochimiques ayant lieu à l’interface électrode/solution. Le diagramme de Nyquist doit 

être réalisé dans un repère orthonormé au risque de le déformer et d’en tirer des informations 

erronées notamment sur les angles. 

  Les différents phénomènes ayant lieu en présence de la sonde rédox peuvent être représentés 

par des composants électriques (résistance, capacitance ou inductance) ; à chaque diagramme 

de Nyquist il est donc possible de faire correspondre au moins un circuit électrique équivalent. 

Le plus employé pour décrire les biocapteurs porte le nom de circuit de Randles (Figure 26.b). 

C’est aussi celui utilisé pour des espèces rédox en solution étudiés sur électrode nue. Le 

passage des données expérimentales obtenues (diagramme de Nyquist) au circuit de Randles 

correspondant et des valeurs de ses composants se fait par un traitement de données du nom 

de « fitting » (ajustement). Il nécessite généralement une estimation manuelle des valeurs 

initiales avant l’utilisation des algorithmes de régression tels que les moindres carrés non 

linéaires complexes [158]. 

  Les composants électriques sont généralement : 

- La résistance de la solution (Rs) : elle résulte de la mise en contact de l’électrode 

avec la solution électrolytique et de la distance entre l’électrode de travail et 

l’électrode de référence en potentiel. Sa valeur dépend essentiellement du type 

l’électrolyte utilisé, de la force ionique, de la température et de la surface géométrique 

de l’électrode de travail.  

Elle est déterminée à haute fréquence et vaut : 

 

                                                     𝑍𝑅𝑠
(𝜔) = 𝑅𝑠                                      Equation I-12 

 

- La capacité de la double couche Cdl : elle représente la charge globale stockée à 

l’interface électrode/solution (figure 27) [159]. Elle provient de l’accumulation des 

ions créant ainsi un condensateur à la surface de l’électrode. Son impédance est 

donnée par : 

                   

                                         𝑍𝐶𝑑𝑙
(𝜔) =

1

𝑗𝜔𝐶
                               Equation I-13 

Expérimentalement, il n’existe pas de condensateur idéal. Un élément à phase 

constante (CPE) est inclus pour simuler ou reproduire ce comportement de capacité 



Chapitre I: Etat de l’art 
 

 

48 

non idéal. Ce phénomène peut être expliqué par plusieurs paramètres tels que la 

porosité, la non-homogénéité et la rugosité de la surface des matériaux étudiés [160]. 

L’impédance d’un CPE est donnée par : 

                                                          𝑍𝐶𝑃𝐸(𝜔) =
1

𝑄(𝑗𝜔)𝑛                          Equation I-14 

 

où Q est l'admittance à ω = 1 rad s-1, et n est un nombre réel compris entre 0 et 1. On 

pourra noter que pour n = 0, l'impédance correspond à celle d'une résistance, tandis 

que pour n = 1, on retrouve celle d'une capacité idéale où Q = C. 

- La résistance au transfert de charge Rct : elle est liée à l’opposition au flux 

d’électrons provenant de l’oxydation de la sonde rédox à la surface de l’électrode. 

Pour un biocapteur, c’est en général le principal paramètre d’intérêt en termes de 

signal. Son impédance vaut : 

                                            𝑍𝑅𝑐𝑡
(𝜔) = 𝑅𝑐𝑡                          Equation I-15 

 

 

Figure 27: Schéma décrivant les différents composants électriques du circuit de Randles à l'interface 

électrode/solution. Inspiré de [157].                                                                                                                                                                                                                                                                              

     Les deux éléments, Rct et Cdl sont en parallèle dans le circuit électrique et décrivent ce qui 

se passe à l’interface (figure 27). 

    Le processus de diffusion produit l’impédance de Warburg. Il existe trois types 

d’impédance de Warburg : le Warburg semi-infini Zw (diffusion sur une distance semi-infini), 

le Warburg limité 𝑍𝑊𝛿
 (diffusion dans une couche limitée, δ, c’est le cas des électrodes à 

disque tournant) et le Warburg restreint 𝑍𝑊𝑟𝑒𝑠𝑡
 (diffusion dans une couche mince restreinte 
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d’épaisseur définie et qui n’est pas approvisionnée en espèce électroactive par le reste de la 

solution).  

    Dans nos travaux seule le Warburg semi-infini Zw sera évoqué car il correspond aux 

conditions opérationnelles. Sur le diagramme de Nyquist, ce terme est traduit par une pente de 

45° (figure 27.a).          

     Comme décrit plus haut avec la voltampérométrie cyclique, le courant total traversant la 

surface active est la somme des contributions des processus faradique (If) et capacitif (Ic). 

Ainsi, dans le circuit de Randles, les résistances de transfert de charge et de Warburg (Rct et 

Zw) sont représentées en série et sont connectées en parallèle avec la capacité de la double 

couche Cdl. La résistance de la solution électrolytique devant être traversée par tous les 

courants, Rs est finalement connectée en série avec le circuit précédent (Figure 26.b) [161].  

 

III. Les aptamères comme éléments de reconnaissance moléculaire pour la 

détection de l’arginine vasopressine: état de l’art 
 

    Dans le défi de développer des techniques assez sensibles et innovatrices pour la détection 

de petites molécules telles que l’arginine vasopressine, plusieurs équipes de différentes 

spécialités se mobilisent. Ainsi, il est retrouvé dans la littérature plusieurs méthodes décrites à 

ce sujet. Dans cette partie nous présentons une liste non exhaustive des différentes approches 

élaborées utilisant les aptamères pour la détection de l’arginine vasopressine. Ces tableaux 

présentent les principes d’immobilisation, la technique de transduction du signal, la gamme de 

linéarité et limite de détection pour les différentes techniques. Ces techniques sont regroupées 

ici en deux groupes : les techniques optiques (Tableau 2) et les techniques électrochimiques 

(Tableau 3). 
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Tableau 2: Comparaison des techniques de détection optiques utilisant les aptamères pour la détection de l’AVP. 

 

 

 

 Stratégie 

d’immobilisation 

Technique de transduction Gamme de linéarité Limite de détection   

(LOD) 

Référence 

 

 

 

 

Aptamère non 

immobilisé 

 

- Colorimétrie 125-225 nmol.L-1 - [162] 

 Colorimétrie - 16 µmol.L-1 [163] 

- Fluorescence 100 nmol.L-1 

10 µmol.L-1 

100 nmol.L-1 [164] 

- Fluorescence - 2 nmol.L-1 [165] 

- Anisotropie de fluorescence - 0,2 µmol.L-1 [166] 

- Anisotropie de fluorescence 2.3 – 150 nmol.L-1 7,9 nmol.L-1 [167] 

 

 

 

Aptamère immobilisé 

 

Streptavidine/Biotine-

aptamère 

Chemiluminescence 0.1 nmol.L-1 – 1 µmol.L-1 79 pmol.L-1 [168] 

Nanopilliers 

d’or/Aptamère thiolé 

Spectroscopie Raman 

(SERS) 

- 1 pmol.L-1  

[169] 

Réseau de nano-tubes 

d’or/Aptamère thiolé 

Spectroscopie Raman 

(SERS) 

-    11.28 pmol.L-1         [170] 
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 Tableau 3: Comparaison des techniques de détection électrochimiques utilisant les aptamères pour la détection de l’AVP. 

 

 Stratégie 

d’immobilisation 

Technique de 

transduction 

Gamme de linéarité Limite de détection   

(LOD) 

Référence 

 

 

 

 

Aptamère 

immobilisé 

 

 

 

 

Au/CNTs/EDC/NHS-

aptamère 

Ampérométrie - 43 pmol.L-1 [171] 

ITO/PDDA–MB/PSS–

G/Aptamère/BSA 

DPV 0.92-244 nmol.L-1 0.92 nmol.L-1 [172] 

Graphène–silice 

mésoporeuse–

nanoparticules d’or 

hybrides 

(GSGHs)/Aptamère thiolé 

              

 

            DPV 

4.61 nmol.L-1-52.1 

µmol.L-1 

287 pmol.L-1 [173] 

Graphène/APTES/GA/Ap

tamère 

Field effect 

transistor (FET) 

0.92 amol.L-1-0.92 

pmol.L
-1

 

3.27 amol.L-1 [174] 

 - Field effect transistor 

(FET) 

- - [175] 
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IV. Objectifs de la thèse 

     L’état de l’art sur les techniques utilisant les aptamères pour la détection de l’AVP a 

permis de mettre en exergue l’efficience des biocapteurs électrochimiques par rapport à 

d’autres types de biocapteurs (meilleure sensibilité et simplicité des techniques de 

transduction). Néanmoins, pour la plupart des travaux décrits, l’assemblage des capteurs 

paraît relativement complexe, notamment l’étape d’immobilisation de l’aptamère. De plus, 

peu de ces travaux se sont intéressés à la spécificité de détection des outils mis au point. 

   Ce projet de thèse vise donc à développer un aptacapteur électrochimique capable de 

détecter l’arginine vasopressine de manière sensible (échelle picomolaire) et spécifique dans 

des milieux simples et complexes telles que les urines). L’étape critique pour la conception de 

ce type de biocapteur étant l’immobilisation de l’élément de bioreconnaissance (l’aptamère) à 

la surface de l’électrode, l’essentiel du projet a été consacré à déterminer les conditions 

optimales d’immobilisation permettant d’obtenir les meilleures performances en termes de 

sensibilité et de spécificité. 

     Comme décrit précédemment, la souplesse des aptamères vis-à-vis des modifications 

chimiques et la diversité des techniques d’immobilisation offrent une pluralité de possibilités 

en termes de stratégie d’immobilisation à la surface des électrodes. Si certaines d’entre elles 

sont reconnues classiques et ancrées dans le milieu depuis plusieurs décennies (greffage 

chimique covalent à l’aide de groupements -NH2 ou -SH de l’aptamère, affinité biochimique 

avidine-biotine), d’autres sont assez récentes et continuent de susciter de l’intérêt 

(immobilisation à partir de polymères électrogénérés [125]). Ces différentes techniques ont 

été explorées pour l’immobilisation de l’aptamère arginine vasopressine tout en optimisant 

d’autres paramètres pouvant affecter les performances du biocapteur dans son ensemble.  

    Les résultats obtenus pour les techniques à base de polymères électrogénérés sont décrits et 

discutés en détail dans le chapitre II et ceux pour les techniques de greffage chimique covalent 

dans le chapitre III. D’autres aptamères dédiés à d’autres cibles de petite taille telles que 

l’adénosine et la tyrosinamide ont également été testés et les résultats obtenus sont présentés 

au chapitre II. Indépendamment de la technique d’immobilisation et pour répondre à des 

spécifications précises en termes de sensibilité, la spectroscopie d’impédance électrochimique 

a été retenue comme technique principale de transduction.   
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Chapitre II : Biocapteurs impédancemétriques à base de 

polymères électrogénérés 
 

     Comme mentionné dans le précédent chapitre, il existe de nombreuses techniques 

d’immobilisation des éléments de bioreconnaissance sur une surface. Pour les biocapteurs 

électrochimiques, celle basée sur les polymères électrogénérés est une spécialité de l’équipe 

BioCEN du Département de Chimie Moléculaire de l’Université Grenoble Alpes. Il s’agit 

d’une technique simple permettant de maintenir, d’un point de vue moléculaire, le 

biorécepteur assez proche de la surface de l’électrode et d’obtenir ainsi des biocapteurs de 

haute performance. Elle a ainsi été utilisée avec succès dans l’élaboration de biocapteurs 

enzymatiques [176], [177], d’immunocapteurs [178], de capteurs à ADN [179] ou encore 

d’aptacapteurs [180]–[182]. 

    Dans ce chapitre, il est décrit l’élaboration et la caractérisation d’aptacapteurs 

électrochimiques à base de polymères électrogénérés pour la détection de l’arginine 

vasopressine, la tyrosinamide et l’adénosine. 

 

I.  Les polymères conducteurs en électrochimie : exemple du polypyrrole 
 

    La plupart des polymères organiques ont été longtemps considérés comme isolants et 

utilisés comme tels (emballage, isolation électrique etc…). La découverte dans les années 70 

de polymères organiques conducteurs tels que la polyaniline, le polyacéthylène ou encore le 

polypyrrole a permis d’élargir le champ d’applications de ces matériaux (technologies LED et 

OLED, stockage électrochimique de l’énergie, biocapteurs etc…)  [183]–[185]. 

     Nous nous sommes intéressés pour nos travaux au polypyrrole et à son utilisation dans le 

développement de biocapteurs. 

     Du fait de la facilité et du faible coût de sa préparation et de sa biocompatibilité le 

polypyrrole est un polymère très utilisé dans l’élaboration de biocapteurs. Il peut être 

synthétisé soit par voie chimique (en général, par oxydation de monomères de pyrrole par un 

agent oxydant tel que le chlorure de fer III (FeCl3) ou le persulfate d’ammonium 

((NH4)2S2O8) [186], soit par voie électrochimique (dépôt du film de polypyrrole directement 

sur la surface d’une électrode) en mode potentiostatique, galvanostatique ou 

potentiodynamique [187]. Nos travaux sont basés uniquement sur la synthèse par voie 
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électrochimique (électropolymérisation) qui permet aisément de former un film fin sur une 

électrode puisque la réaction se produit seulement à l’interface électrode/solution alors que la 

polymérisation chimique se produit dans tout le volume de la solution. La Figure 28 

représente le schéma de polymérisation d’un motif pyrrole. 

 

Figure 28: Schéma de polymérisation d’un motif pyrrole 

    Il s’agit d’une polymérisation anodique de motifs pyrrole à la surface de matériaux 

conducteurs ou de métal noble tels que l’or ou encore le platine. Elle présente des avantages 

tels qu’une facilité et une rapidité de mise en œuvre, un bon contrôle de l’épaisseur, de la 

structure et donc de la reproductibilité du film. 

  Initialement plusieurs modèles de mécanisme d’électropolymérisation avaient été proposés 

[188] mais celui de Diaz [189] est celui officiellement retenu aujourd’hui. Résumé avec les 

équations de la Figure 29, ce dernier décrit une combinaison de plusieurs réactions 

successives (formation puis couplage de cations radicalaires et déprotonation) [187].  

 

Figure 29: Représentation du mécanisme de polymérisation du pyrrole selon Diaz et al. Reproduit de 

[187]. 

   L’hydrogène porté par l’azote peut être substitué par une chaîne alkyle. Dans le cas des 

biocapteurs, cette chaîne porte à son bout un groupement chimique fonctionnel qui pourra être 

utilisé pour la fixation du biorécepteur. Dans nos travaux, nous avons testé trois types de 
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polypyrrole : le polypyrrole nitrilotriacétique (polypyrrole NTA), le polypyrrole N-

hydroxysuccinimide (polypyrrole NHS) et le polypyrrole adamantane (Figure 30). 

 

Figure 30: Les différents types de pyrrole utilisés. 

  Il est à préciser que ces trois monomères de pyrrole utilisés pour nos travaux ont tous été 

synthétisés par le Plateau de Synthèse Organique du Département de Chimie Moléculaire de 

l’Université Grenoble Alpes.   

 

II. Elaboration d’un biocapteur à base de polypyrrole NHS pour la détection 

de l’AVP 
 

    La réaction entre le groupement NHS et les amines primaires est un standard très utilisé 

pour l’immobilisation des biomolécules. Elle permet la formation d’une liaison de type amide 

qui est une liaison covalente et par conséquent assez solide pour éviter un éventuel 

détachement de la biomolécule fixée à la surface de l’électrode. 

   Le pyrrole NHS provient d’une estérification de l’acide 1-(11-undécanoique) pyrrole par le 

NHS en présence de N, N'-dicyclohexylcarbodiimide (DCC) (Figure 31) [190]. 
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Figure 31: Schéma de synthèse du pyrrole NHS. Reproduit de [190]. 

     En plus d’être neutre (ce qui en fait un bon substrat d’immobilisation pour le 

développement de biocapteurs pour la détection de protéines telles que l’AVP), le polypyrrole 

NHS présente l’avantage de permettre une immobilisation en une seule étape des 

biomolécules portant une fonction amine primaire à leur extrémité. Il pourrait donc permettre 

d’obtenir un biocapteur à la fois sensible et sélectif ; tous ces avantages justifient son choix en 

première intention. 

1. Préparation des électrodes 

1.1.  Choix de la technique d’électropolymérisation 

   Comme décrit précédemment, l’électropolymérisation peut se faire par plusieurs techniques. 

Néanmoins, quelle que soit la technique utilisée, il convient de s’assurer qu’elle permet de 

former une couche de polymère avec un certain nombre de propriétés (faible épaisseur, 

homogénéité) adaptées aux performances du biocapteur. 

1.1.1. Caractérisation du monomère 

    La caractérisation du monomère de pyrrole NHS a été réalisée en milieu organique qui est 

également le milieu de synthèse du polymère en utilisant une électrode de travail en platine, 

de diamètre Ф = 3 mm et préalablement nettoyée. Une solution à 2 mmol.L-1 du monomère a 

été préparée en dissolvant du pyrrole NHS dans une solution de CH3CN + 0,1 mol.L-1 LiClO4. 

Un pic anodique irréversible du pyrrole est observé à 0,93 V vs Ag+/Ag (dans une solution de 

10-2 mol.L-1 de AgNO3 dans la solution électrolytique) sur le voltampérogramme cyclique 

obtenu (Figure 32) . Ce pic correspond à l’oxydation irréversible du motif pyrrole du 

monomère en radical cation, première étape de l’électropolymérisation. 
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Figure 32: Voltampérogramme cyclique d’une solution de monomère de pyrrole NHS 2.10-3 mol.L-1 

dans CH3CN + 0,1 mol.L-1
 LiClO4 sur électrode de platine (Φ = 3 mm) à une vitesse de balayage de 

0,1 V.s-1. 

1.1.2.  Electropolymérisation par voltampérométrie cyclique 

     L’une des techniques de formation du polymère est la voltampérométrie cyclique. 10 

balayages successifs entre 0 et 0,8 V vs Ag+/Ag (dans une solution de 10-2 mol.L-1 de AgNO3 

dans la solution électrolytique)  ont été réalisés. Le choix du potentiel d’oxydation (0,8 V) est 

dicté par deux contraintes principales. La première est que le potentiel choisi doit être assez 

bas (moins de 1,2 V) pour éviter la dégradation oxydative du film de polymère qui conduit à 

la perte de ses propriétés de conduction électrique (phénomène de suroxydation) [191] [192] . 

La seconde contrainte est qu’il faut atteindre un potentiel suffisant pour amorcer l’oxydation 

du monomère (au pied du pic irréversible du monomère). Un signal rédox réversible 

électroactif typique d’un poly(pyrrole-N-alkyl) apparaît autour de 0,27 V vs Ag+/Ag (Figure 

33A). La formation d’un film de polypyrrole à la surface de l’électrode est caractérisée par 

l’augmentation de l’intensité du signal au fur à mesure des cycles, avec 1 électron échangé 

pour 3 motifs pyrrole polymérisés.  
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Figure 33: A) Electropolymérisation par voltampérométrie cyclique du pyrrole NHS (2.10-3 mol.L-1) 

dans CH3CN + 0,1 mol.L-1
 LiClO4 sur électrode de platine (Φ = 3 mm) à une vitesse de balayage de 

0,1 V.s-1. B) Voltampérogrammes cyciliques de l’électrode nue (a) et recouverte de polypyrrole NHS 

(b) transférées dans une solution de CH3CN + 0,1 mol.L-1
 LiClO4 exempte de monomère à une vitesse 

de balayage de 0,1 V.s-1
. 

    Pour confirmer la formation et l’adhérence du film de polypyrrole à la surface de 

l’électrode, une nouvelle caractérisation est effectuée en transférant l’électrode dans une 

solution électrolytique (CH3CN + 0,1 mol.L-1 LiClO4) exempte de monomère. Le 

voltampérogramme cyclique obtenu (Figure 33B) montre la persistance du signal rédox 

réversible avec un pic de courant anodique d’intensité Ipa = 25 ± 1 µA (Figure 33B.b). Cette 

technique de polymérisation bien qu’efficace ne permet pas de contrôler l’épaisseur de la 

couche de polymère déposée.   

1.1.3. Electropolymérisation par chronoampérométrie 

     L’électropolymérisation par chronoampérométrie (mode potentiostatique) permet de 

contrôler l’épaisseur de la couche de polymère déposée par le contrôle de la charge électrique 

consommée pendant l’électropolymérisation. Nous basant sur de précédents travaux 

d’optimisation de la densité de charge [182] [190], il a été retenu pour nos travaux, une 

densité de charge optimale de 2,5 mC.cm-2, soit une charge Q = 0,18 mC pour une électrode 

de diamètre Ф = 3 mm.  

     Les contraintes liées aux choix du potentiel décrites précédemment ont permis de fixer le 

potentiel d’oxydation à E = 0,82 V vs Ag+/Ag dans une solution de 10-2 mol.L-1 de AgNO3 

dans la solution électrolytique (potentiel au pied du pic d’oxydation irréversible du 

monomère). 
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   Une fois le dépôt effectué, le film de polymère est caractérisé dans une solution 

électrolytique exempte de monomère par voltampérométrie cyclique (Figure 34). La 

persistance du signal rédox du polymère (Figure 34.b) témoigne de son adhérence à la surface 

de l’électrode cependant on remarquera que l’électroactivité du film polymère est de moins 

bonne qualité que celle obtenue par voltampérométrie cyclique. En effet, on ne voit pas de pic 

anodique et cathodique comme pouvait le montrer la voltampérométrie cyclique. On 

soupçonne seulement une légère bosse anodique et cathodique autour de 0,2-0,3 V. 

 

Figure 34: Voltampérogrammes cycliques d’une électrode de platine (Φ = 3 mm) modifiée avec le 

polypyrrole-NHS polymérisé par électrolyse à potentiel constant E = 0,82 V vs Ag+/Ag (Q = 0,18 mC) 

et transférée dans CH3CN + 0,1 mol.L-1 LiClO4 exempt de monomère avec une vitesse de balayage de 

0,1 V.s-1 : a) électrode nue ; b) électrode avec polypyrrole NHS. 

    Avant de poursuivre les différentes étapes conduisant au greffage de l’aptamère, nous nous 

sommes intéressés au rendement de l’électropolymérisation. Ce rendement est calculé à partir 

des concentrations surfaciques théorique et réel en polypyrrole NHS à la surface de 

l’électrode : η = Γréelle / Γthéorique . 

    La concentration surfacique peut être calculée en intégrant la charge du signal rédox du 

polymère (Figure 34) grâce à la formule : 

                                            Γ (mole.cm-2) = Q/nFA              Equation II-1 

 avec Q la charge intégrée sous les pics anodique ou cathodique, n le nombre d’électrons 

échangés, F la constante de Faraday et A la surface géométrique de l’électrode. Cette 

concentration surfacique reflète la concentration en sites électroactifs (ici motif pyrrole 

électroactifs du polypyrrole) par unité de surface et est dit «réel» (Γréel). Il est calculé en 

considérant n = 0,33, qui est le nombre d’électrons produit par motif pyrrole du polypyrrole. 

D’autre part, la charge limite imposée lors de l’électropolymérisation (Q = 0,18 mC) permet 
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de calculer la concentration surfacique théorique (Γthéorique) en considérant que 2,33 électrons 

sont produits (2 électrons pour l’électropolymérisation d’un motif pyrrole libre et 0,33 

électron pour l’oxydation d’un motif pyrrole du polypyrrole, les deux phénomènes se 

produisant simultanément). Grâce au calcul de Γréelle et Γthéorique, le rendement de 

d’électropolymérisation du pyrrole NHS a été évalué à η = 3 % (Γréelle = 3,65.10-10
 mole.cm-2

 

et Γthéorique = 1,13.10-8
 mole.cm-2

 ). Ce faible rendement montre que le pyrrole NHS, malgré sa 

bonne solubilité dans la solution électrolytique, ne polymérise pas de manière efficace. Le 

polymère créé semble avoir une très faible électroactivité. Cette valeur très faible pourrait 

signifier que la polymérisation réalisée par chronoampérométrie, bien qu’effective, produit 

des courtes chaînes de polymères qui ne sont pas suffisamment connectées entre elles. 

Certaines chaînes polymères pourraient se retrouver isolées et dans ce cas, la 

voltampérométrie cyclique ne permettrait pas de rendre compte de la totalité du polymère 

formé. Malgré tout, c’est cette technique qui a été retenue pour fabriquer l’assemblage 

moléculaire du biocapteur car cette technique permet d’obtenir des films fins et reproductibles 

contrairement à la voltampérométrie cyclique. 

1.2. Greffage de l’aptamère anti-AVP 

   L’aptamère anti-vasopressine utilisé pour nos travaux est l’énantiomère D en série ADN 

isolé par Williams et al. [193] et qui a été plusieurs fois utilisé dans le développement de 

biocapteurs et d’essais pour la détection de l’arginine vasopressine (voir review en annexe). Il 

s’agit d’un aptamère en tige-boucle de 55 bases (Figure 35).  

 

Figure 35: Structure secondaire de l'aptamère anti-arginine vasopressine. Reproduit de [193]. 

    Alors qu’à terme, la molécule d’intérêt est la L-AVP (énantiomère naturel), pour des 

raisons de coût (l’énantiomère D de l’aptamère est environ 10 fois moins coûteux que 

l’énantiomère L), le développement du biocapteur est réalisé entièrement en configuration D 

(fonctionnalisation des électrodes avec le D-aptamère pour la détection de la D-AVP). La L-

AVP est utilisée pour effectuer le contrôle de sélectivité du biocapteur.   
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   L’immobilisation par l’usage du polypyrrole NHS présente l’avantage de se faire en une 

seule étape qui est basée sur la capacité de l’ester activé NHS à former un amide avec une 

amine primaire (Figure 36) [194].  

 

Figure 36: Schéma réactionnel du groupement NHS avec une amine primaire. Inspiré de [19]. 

    L’aptamère a, à cet effet, été modifié par une fonction amine terminale à son extrémité 5’ 

suivi d’un espaceur alkyl (séquence : 5’ NH2-(CH2)12- TCA-CGT-GCA-TGA-TAG-ACG-

GCG-AAG-CCG-TCG-AGT-TGC-TGT-GTG-CCG-ATG-CAC-GTG-A 3’). Une solution de 

1 µmol.L-1 de cet aptamère a été préparée dans du tampon phosphate à 0,1 mol.L-1
 salin (10 

mmol.L-1 de NaCl, 5 mmol.L-1 de KCl, 1 mmol.L-1 de MgCl2), pH = 7,4. Il est à noter que la 

composition de cette solution tampon phosphate restera la même pour toutes les autres 

expériences réalisées au cours de nos travaux.  

   L’aptamère a ensuite été dénaturé à 80°C avant d’être placé dans de la glace pendant 30 

minutes pour figer sa structure ; 15 µL de la solution de l’aptamère ont ensuite été déposés à 

la surface des électrodes fonctionnalisées par le polypyrrole NHS pour une incubation d’une 

nuit. La Figure 37 présente le schéma d’immobilisation d’un aptamère modifié par une amine 

sur des électrodes fonctionnalisées par le polypyrrole NHS. 
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Figure 37: Schéma du principe d’immobilisation d’un aptamère à l’aide du polypyrrole NHS. 

1.3.Caractérisation des différentes étapes de fonctionnalisation 

    La voltampérométrie cyclique et la spectroscopie d’impédance électrochimique ont été 

retenues comme méthodes de caractérisation électrochimiques. Ayant opté pour le 

développement d’une technique de détection sans marquage, l’utilisation d’une sonde 

électrochimique en solution s’est avérée nécessaire. Pour le développement de biocapteurs, 

plusieurs sondes électrochimiques utilisées en solution sont répertoriées dans la littérature : le 

couple ferri/ferrocyanure Fe(CN)6
3-/4-, le couple Ru(NH3)6

3+/2+, le bleu de méthylène (MB) 

[195] ou encore l’hydroquinone (QH2) [196]. Le Ru (NH3)6
3+ et le MB peut se lier à 

l’aptamère, ce qui n’en fait pas des sondes électrochimiques adéquates à utiliser en solution 

pour les aptacapteurs [197] [198]. Bien que le QH2 présente l’avantage d’être neutre par 

rapport au Fe(CN)6
3-/4- (et donc adapté aux surfaces éventuellement chargées) il est 

photosensible et peut donc poser des problèmes de stabilité du signal électrochimique si 

certaines conditions expérimentales ne sont pas respectées (préparation extemporanée, 

protection de la solution contre la lumière). 

   La neutralité du polypyrrole NHS a permis l’utilisation de la sonde Fe(CN)6
3-/4- comme 

sonde électrochimique pour les différentes caractérisations (Figure 38). Ces caractérisations 

ont été effectuées par voltampérométrie cyclique à une vitesse de balayage de 100 mV.s-1 et 

par spectroscopie d’impédance électrochimique. Concernant ce dernier, les mesures ont été 

effectuées à un potentiel de consigne de 0,23 V vs Ag/AgCl dans une solution saturée en KCl 

avec une amplitude de perturbation 10 mVrms entre 50 kHz et 0,1 Hz avec une acquisition de 
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13 points par décade en fréquence. Ces paramètres de mesure seront les mêmes pour toutes 

les expériences effectuées avec la sonde Fe(CN)6
3-/4-. Le balayage en potentiel par 

voltampérométrie cyclique est réalisé entre -0,1 et 0,6 V. La Figure 38 Aa, montre, pour 

l’électrode de platine nue, le signal rédox réversible de la sonde Fe(CN)6
3-/4- avec des pics de 

courant anodique Ipa = 40 ± 1 µA et cathodique Ipc = -39 ± 1 µA à des potentiels de 0,29 et 

0,17 V respectivement (∆Ep = 0,12 ± 0,01 V ).  

 

 

Figure 38: Caractérisation électrochimique d’une électrode de platine (Φ = 3 mm) (a) avant ; (b) 

après dépôt d’un film de polypyrrole NHS ; (c) après greffage de l’aptamère anti-AVP comme indiqué 

sur chaque figure : (A) voltampérogrammes cycliques enregistrés à une vitesse de balayage de 100 

mV/s, et (B) diagramme de Nyquist des spectres d'impédance obtenus à l'OCP, avec un potentiel 

alternatif d'amplitude de 10 mVRMS et un balayage de fréquence de 50 000 Hz à 0,1 Hz. Toutes les 

mesures ont été effectuées en utilisant 2.10-3 mol.L-1 Fe(CN)6
3-/4- comme sonde redox dans un tampon 

phosphate 0,1 mol.L-1salin (pH 7,4). 

    L’électrode étant nue, le transfert d’électron vers sa surface se fait assez aisément. Après 

greffage du polypyrrole NHS (Figure 38A.b) et puis après le greffage de l’aptamère au 

polypyrrole (Figure 38A.c) sur l’électrode, ce transfert d’électron est plus difficile, d’où la 

diminution des intensités des pics anodique et cathodique de Fe(CN)6
3-/4-, jusqu’à leur quasi-

disparition avec des courants anodiques à Ipa = 10 ± 1 µA et Ipa = 5 ± 1 µA respectivement 

pour l’électrode recouverte de polypyrrole NHS et de polypyrrole NHS/aptamère (cf. Tableau 
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4). Ainsi, l’encombrement de la surface par le polypyrrole NHS puis par l’aptamère greffé au 

polymère ralentit le transfert d’électron des ions Fe(CN)6
3-/4-, qui doivent traverser ces deux 

couches avant de pouvoir s’oxyder ou se réduire à l’interface. On voit que le polypyrrole, 

malgré sa conductivité, ne sert pas de relais d’électron entre les Fe(CN)6
3-/4- et l’électrode, il 

reste une barrière au transfert d’électron. 

Tableau 4: Valeurs de Ipa, ∆Ep et du module de l’impédance Z obtenues après les différentes étapes de 

fonctionnalisation de l’électrode en utilisant la sonde Fe(CN)6
3-/4-. 

Etape Ipa (µA) ∆Ep (V) Z (Ω) 

Pt 40 ± 1 0,12 ± 0,01 500 ± 10 

Pt/Polypyrrole NHS 10 ± 1 0,4 ± 0,01 23700 ± 500 

Pt/Polypyrrole NHS/aptamère 5 ± 1 0,42 ± 0,01 30380 ± 600 

 

    Concernant le diagramme de Nyquist des spectres d’impédance (Figure 38B), il montre de 

manière générale, à hautes fréquences, une boucle correspondant au phénomène de transfert 

de charge associé à la double couche électrochimique et à basses fréquences une demi-droite 

de pente proche de 45° correspondant au phénomène de diffusion des espèces Fe(CN)6
3-/4- 

(chapitre I-II-4.3.4). Pour le spectre correspondant à l’électrode fonctionnalisée par l’aptamère 

greffé au polypyrrole, la boucle est tellement importante que la demi-droite n’est plus visible 

dans le domaine des fréquences de mesure (Figure 38B.c). 

     En première approximation, on peut dire que la taille de la boucle correspond à la 

résistance au transfert de charge qui, au départ, est relativement peu importante pour 

l’électrode de platine nue (transfert plutôt facile, Figure 38B.a, Z28 Hz = 500 ± 10 Ω), 

augmente après le dépôt de la couche de polypyrrole NHS (transfert contraint, Figure 38B.b, 

Z2Hz = 23700 ± 500 Ω), puis augmente encore après le greffage de l’aptamère (transfert très 

contraint, Figure 38B.c, 30400 ± 600 Ω). Ceci s’explique, comme pour les mesures de 

voltampérométrie cyclique, par l’encombrement à l’interface électrode/solution lié à la 

présence du polypyrrole NHS puis de l’aptamère greffé au polypyrrole. 

2. Caractérisation de la reconnaissance aptamère-vasopressine par titrage 

calorimétrique isotherme (ITC) 

   Afin de nous assurer de la reconnaissance spécifique de l’aptamère avec sa cible en milieu 

homogène, nous avons réalisé des mesures par titrage calorimétrique indirecte (ITC) dans le 

tampon phosphate décrit plus haut.  
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   L’ITC est une technique sans marquage qui permet d’établir le profil thermodynamique 

(constante de dissociation, stœchiométrie, enthalpie et entropie) de l’interaction entre des 

biomolécules. La chaleur résultant de l’interaction entre les différentes biomolécules dans une 

cellule dite d’échantillon, est mesurée par rapport à une cellule de référence contenant de 

l’eau. Pour ce faire, la cible (AVP dans ce cas) est progressivement injectée, à volume fixe, 

dans la cellule contenant le ligand (aptamère). A chaque injection, quand il y a interaction, la 

variation de chaleur (sous forme d’enthalpie) est détectée puis compensée par le calorimètre 

de sorte que les températures soient égales dans les deux cellules et la puissance appliquée 

(DP : Differential Power) à la cellule échantillon pour rétablir cet équilibre est mesurée. Le 

rapport molaire entre la cible et l’aptamère augmente progressivement au fur à mesure des 

injections jusqu’à ce que la cellule échantillon contienne un excès d’aptamère par rapport à la 

cible, ce qui se traduit par une saturation du signal. 

 

 

Figure 39: Schéma du principe de l'ITC. Reproduit de [199]. 

   Le D-aptamère anti-AVP a été testé avec cette technique vis-à-vis de sa cible, la D-AVP et 

de l’énantiomère L-AVP. La Figure 40 montre les variations de la puissance appliquée (DP) à 

la cellule échantillon pour chaque injection (courbes i) et de l’énergie (enthalpie) calculée en 

fonction du ratio molaire (courbes ii) AVP/D-aptamère pour la D-AVP (A) et la L-AVP (B). 
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Figure 40: Courbes de variation de la puissance appliquée DP en fonction du temps (i) et de 

l’enthalpie mesurée en fonction du ratio molaire (ii) obtenues par ITC isotherme entre l'aptamère 

anti-AVP en configuration D et les énantiomères D-AVP (A) et L-AVP (B). 

    Pour la D-AVP, il peut être observé une diminution de progressive de la puissance 

appliquée DP à chaque injection (Figure 40A-i), qui s’explique par la saturation progressive 

des molécules d’aptamère présentes dans le mélange par la D-AVP. La quantité de chaleur 

quant à elle augmente progressivement en fonction du ratio molaire D-AVP/aptamère (Figure 

40A-ii). Ces observations permettent de confirmer que l’aptamère en configuration D 

reconnaît bien la D vasopressine. Pour l’énantiomère L-AVP, la DP et la chaleur restent 

relativement faibles et stables tout au long de l’injection (Figure 40B-i et ii), il peut être alors 

conclu que l’aptamère est énantiospécifique en solution. 

     L’analyse des données obtenues a permis d’établir pour cette interaction entre le D-

aptamère et la D-AVP une stœchiométrie de 1:1 (une molécule d’aptamère reconnaît une 

molécule de D-AVP). La constante de dissociation Kd de cette interaction a été évaluée à 22 ± 

4 µmol.L-1. Cette valeur est plus importante que celle reportée dans la littérature qui est de 0,9 

µmol.L-1 [193]. Cette différence pourrait s’expliquer par la différence des techniques utilisées 

(dialyse à équilibre dans le cas de littérature) mais aussi par la nature et la composition du 

tampon utilisé qui est un tampon sodium 2-[bis(2- hydroxyethyl)amino]ethane sulfonate 

(BES) salin.   
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    Bien qu’un meilleur Kd soit obtenu avec ce tampon BES, le tampon phosphate sera 

maintenu pour nos travaux de développement du biocapteur car les propriétés de ce dernier 

sont plus proches de celles des liquides physiologiques. 

3. Performances analytiques 

     La Figure 41 présente les variations de signal obtenues pour la voltampérométrie cyclique 

et pour la spectroscopie d’impédance après ajout de concentrations croissantes d’AVP D ou 

L.  

 

Figure 41: Voltampérogrammes cycliques du biocapteur à base de polypyrrole NHS/aptamère dans 

une solution de [Fe(CN)6]
3-/4- (2 × 10-3 mol.L-1) à une vitesse de balayage de 10 mV.s-1 obtenus à 

différentes concentrations de D-AVP (A) et de L-AVP (C) : a) 0 mol.L-1 ; b) 3,2.10-14 mol.L-1 ; c) 3,2.10-

12 mol.L-1 ; d) 3,2.10-10 mol.L-1; e) 3,2.10-8 mol.L-1 ; f) 3,2.10-6 mol.L-1  . Diagramme de Nyquist des 

spectres d’impédance obtenus après ajout de D-AVP (B) et de L-AVP (D) sur les électrodes ; les 

points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

    Contrairement à ce qui est communément observé dans la littérature avec les aptacapteurs, 

les voltampérogrammes cycliques réalisés à une vitesse de balayage de 10 mV.s-1 révèlent que 

l’ajout de concentrations croissantes de D-AVP aux électrodes fonctionnalisées à l’aptamère 

anti-AVP provoque une augmentation progressive des intensités des pics de courant 

faradique. Le courant anodique passe d’une intensité Ipa = 2,6 µA sans D-AVP à Ipa = 5,7 µA 
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pour une concentration de 3,2.10-6 mol.L-1 (Figure 41A). Le même phénomène est observé 

pour l’ajout de la L-AVP avec une intensité du courant anodique qui augmente de Ipa = 4,5 

µA sans L-AVP à Ipa = 7,7 µA pour une concentration de 3,2.10-6 mol.L-1 (Figure 41C). 

    L’analyse du diagramme de Nyquist des spectres d’impédance corrobore les mesures de la 

voltampérométrie cyclique. En effet, pour l’ajout de concentrations croissantes de D-AVP, 

l’impédance Z à la fréquence de 2 Hz (fréquence choisie dans la partie du spectre 

correspondant à la résistance au transfert de charge) passe de 30400 ± 600 Ω sans D-AVP à 

une valeur plus faible de 4600 ± 100 Ω pour une concentration de 3,2.10-6 mol.L-1 (Figure 

41B). On a donc une diminution de l’impédance avec l’ajout de la cible alors que l’on 

attendait une augmentation de l’impédance comme souvent dans les biocapteurs d’affinité. 

Cette même tendance de variation est observée après ajout de la L-AVP mais de manière 

moins importante (Figure 41D). 

     Ce phénomène pourrait s’expliquer par les interactions électrostatiques entre les différents 

groupements chargés (l’aptamère, l’AVP et la sonde Fe(CN)6
3-/4-) . En effet, la surface de 

l’électrode peut être considérée comme chargée négativement grâce aux groupements 

phosphate du squelette de l’aptamère (le polymère étant neutre) ; l’AVP quant à elle porte une 

charge positive (pI = 10,9) au pH = 7,4 qui est celui du tampon phosphate [200]. La 

reconnaissance entre l’aptamère et l’AVP entraîne une diminution de la charge négative de la 

surface, facilitant ainsi le passage de la sonde Fe(CN)6
3-/4- vers la surface des électrodes pour 

y subir une oxydation ou une réduction, d’où un meilleur transfert d’électron qui se traduit par 

une augmentation progressive du courant et une diminution de l’impédance. Ce phénomène a 

déjà été reporté dans la littérature pour d’autres protéines chargées positivement [201]–[203] 

même si dans la majorité des aptacapteurs on a une croissance de l’impédance due à une 

augmentation de l’encombrement. 

    Une comparaison quantitative de la réponse du biocapteur aux deux énantiomères a été 

effectuée à l’aide de courbes d’étalonnage. Ces dernières ont été réalisées à partir des valeurs 

de l’impédance Z à la fréquence de 2 Hz (fréquence située dans la zone correspondant au 

phénomène transfert de charge) du diagramme de Nyquist des spectres d’impédance des  

Figure 41B et D. Afin de ne tenir compte que des variations de signal résultant de l’ajout 

d’AVP, le paramètre ∆Z est utilisé. Il vaut ∆Z = ZAVP - Zaptamère où ZAVP est l’impédance 

obtenue après ajout d’une certaine concentration d’AVP et Zaptamère celle des électrodes après 

fonctionnalisation à l’aptamère. C’est ce paramètre qui sera pris en compte pour la réalisation 

des courbes d’étalonnage tout au long de nos travaux. 



Chapitre II : Biocapteurs impédancemétriques à base de polymères électrogénérés  

 
 

73 

   Le Tableau 5 présente les valeurs du paramètre ∆Z à une fréquence de 2 Hz en fonction des 

concentrations de D-AVP et de L-AVP. Les incertitudes sur ces valeurs sont les incertitudes 

de mesure de ce paramètre. Elles résultent de la somme de l’incertitude de mesure sur le 

paramètre ZAVP (2%) et de celle sur le paramètre Zaptamère (2%). 

Tableau 5: Valeurs de ∆Z obtenues après ajout de la D-AVP ou de la L-AVP aux électrodes 

fonctionnalisées avec l’aptamère anti-AVP greffé polypyrrole NHS en utilisant la sonde Fe(CN)6
3-/4-. 

 ∆Z2Hz (Ω) 

Concentration (mol.L
-1

) D-AVP  L-AVP  

3,2.10-14 -12000 ± 1000 700 ± 500 

3,2.10-12 -22200 ± 800 -2500 ± 500 

3,2.10-10 -25900 ± 700 -7500 ± 400 

3,2.10-8 -24000 ± 800 -5000 ± 400 

3,2.10-6 -25800 ± 700 -7000 ± 400 

 

   En termes de performances, une concentration de 3,2.10-14 mol.L-1
 (qui peut être considérée 

comme la LOD) d’AVP a suffi à obtenir un signal énantiospécifique, ce qui est très intéressant 

par rapport aux valeurs reportées dans la littérature pour les biocapteurs à AVP. Cette réponse 

reste spécifique sur toute la gamme de concentration étudiée comme le montrent les courbes 

d’étalonnage qui ont été obtenues à partir du paramètre ∆Z2 Hz (Figure 42).   

 

Figure 42: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z2 Hz en fonction de la 

concentration en D-AVP (a) et L-AVP (b) pour le biocapteur à polpyrrole NHS avec la sonde Fe 

(CN)6
3-/4- dans le tampon phosphate 0 ,1 mol.L-1, pH =7,4. n = 1. 

    Cependant, bien que les variations soient plus importantes pour la D-AVP que pour la L-

AVP (∆Z2 Hz = -12000 ± 1000Ω pour la D-AVP contre ∆Z2 Hz = 700 ± 500 Ω pour une 

concentration de 3,2.10-14 mol.L-1), l’aptacapteur est très vite saturé à partir d’une 
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concentration de 3,2.10-12 mol.L-1, ce qui rend la gamme de concentration d’analyse très 

étroite (entre 3,2.10-14 et 3,2.10-12
 mol.L-1). Cette saturation rapide pourrait s’expliquer par une 

faible concentration surfacique en aptamère. Un tel aptacapteur ne correspond pas aux 

spécifications attendues en termes de performances malgré sa spécificité et son faible seuil de 

détection. 

 

III. Elaboration d’un biocapteur à base de polypyrrole adamantane pour la 

détection de l’AVP 

 

    Les expériences menées avec le polypyrrole NHS pour greffer l’aptamère anti AVP ont été 

reprises avec un autre polymère, le polypyrrole adamantane, qui présente l’avantage d’être 

aussi un polymère neutre. Il constitue une alternative intéressante au polypyrrole NHS et offre 

des options innovantes de greffage de biomolécules en matière de conception de biocapteurs. 

En effet, impliqué le plus souvent dans des liaisons non covalentes, il permet une réversibilité 

des réactions de couplage avec d’autres molécules et peut ainsi permettre de regénérer la 

surface sur laquelle il est greffé. Cette propriété est sollicitée dans le développement 

d’aptacapteurs réutilisables. 

    Le polypyrrole adamantane résulte de la polymérisation du pyrrole adamantane. La 

synthèse de ce dernier est réalisée via un couplage amide classique entre le groupement acide 

carboxylique de l’acide 1-(11-undécanoique) pyrrole et la fonction amine de l’adamantane en 

présence de DCC (Figure 43). 

 

Figure 43: Schéma de synthèse du pyrrole adamantane. 

 

1. Préparation des électrodes 

1.1. Caractérisation du monomère 

    La caractérisation du monomère pyrrole adamantane a été réalisée en milieu organique sur 

une électrode platine de diamètre Ф = 3mm propre. Une solution de pyrrole adamantane à 



Chapitre II : Biocapteurs impédancemétriques à base de polymères électrogénérés  

 
 

75 

2 mmol.L-1 a été préparée dans une solution de CH3CN + 0,1 mol.L-1 LiClO4. Un pic 

anodique irréversible du pyrrole est observé à 0,86 V vs Ag+/Ag (dans une solution de 10-2 

mol.L-1 de AgNO3 dans la solution électrolytique) sur le voltampérogramme cyclique obtenu 

(Figure 44). Ce pic correspond à l’oxydation irréversible du motif pyrrole du monomère. 

 

Figure 44: Voltampérogramme cyclique d’une solution de monomère de pyrrole adamantane 2.10-3 

mol.L-1 dans CH3CN + 0,1 mol.L-1
 LiClO4 sur électrode de platine (Φ = 3 mm) à une vitesse de 

balayage de 0,1 V.s-1. 

1.2. Polymérisation par voltampérométrie cyclique 

   L’électropolymérisation par voltampérométrie cyclique a été réalisé avec 20 balayages 

successifs entre 0 et 0,8 V vs Ag+/Ag (dans une solution de 10-2 mol.L-1 de AgNO3 dans la 

solution électrolytique). Un signal rédox réversible électroactif (Figure 45A) typique d’un 

poly(pyrrole-N-alkyl) apparaît autour de 0,27 V vs Ag+/Ag (dans une solution de 10-2 mol.L-1 

de AgNO3 dans la solution électrolytique).  

    Une nouvelle caractérisation est effectuée en transférant l’électrode dans une solution 

électrolytique (CH3CN + 0,1 mol.L-1) exempte de monomère. Elle montre la persistance du 

signal rédox réversible (Figure 45.b) du polypyrrole, absent sur l’électrode nue (Figure 

45B.a), ce qui confirme l’adhérence du film de polymère. L’intensité du pic de courant 

anodique induit par le polymère est de Ipa = 35 + 1 µA témoignant de la bonne polymérisation 

du pyrrole adamantane. En tenant compte du nombre de cycles effectués pour le dépôt du 

polymère, en termes d’ordre de grandeur, cette intensité de pic est voisine de celle obtenue 

pour le pyrrole NHS. Le pyrrole adamantane polymérise au moins aussi bien que le pyrrole 

NHS.  
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Figure 45: A) Electropolymérisation par voltampérométrie cyclique du pyrrole adamantane (2.10-3 
mol.L-1) dans CH3CN + 0,1 mol.L-1

 LiClO4 sur électrode de platine (Φ = 3 mm) à vitesse de balayage 

de 0,1 V.s-1. B) Voltampérogrammes cyciliques de l’électrode nue (a) et recouverte de polypyrrole 

adamantane (b) transférées dans une solution de CH3CN + 0,1 mol.L-1
 LiClO4 exempte de monomère à 

une vitesse de balayage de 0,1 V.s-1
. 

 

1.3. Polymérisation par chronoampérométrie 

    Toujours dans le but d’obtenir une épaisseur de polymère contrôlée pour la conception du 

biocapteur, l’électropolymérisation du pyrrole adamantane a été réalisée par 

chronoampérométrie avec une densité de charge surfacique de 2,5 mC.cm-2 avec un potentiel 

fixé à 0,9 V vs Ag+/Ag dans une solution de 10-2 mol.L-1 de AgNO3 dans la solution 

électrolytique. 

   La caractérisation en milieu électrolytique exempte de monomère (Figure 46) montre 

l’adhérence du film de polypyrrole adamantane formé à la surface de l’électrode. 

Comparativement au polypyrrole NHS (Figure 34.b), l’intensité de courant obtenue pour le 

polypyrrole adamantane en milieu exempt de monomère (Figure 46.b) est beaucoup plus 

importante. Le signal redox du polypyrrole à 0,2-0,3 V vs Ag+/Ag est bien visible. 
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Figure 46: Electrode de platine (Φ = 3 mm) modifiée avec le polypyrrole-adamantane polymérisé par 

électrolyse à potentiel constant E = 0,85 V vs Ag+/Ag (Q = 0,18 mC) et transférée dans CH3CN + 0,1 

mol.L-1 LiClO4 exempt de monomère avec v = 0,1 V.s-1 :a) électrode nue b) électrode avec polypyrrole 

adamantane. 

     La concentration surfacique en polypyrrole adamantane a été évaluée à Γréelle = 8,86.10-9 

mole.cm-2, soit un rendement d’électropolymérisation η = 78 % . Si l’électropolymérisation 

par voltampérométrie cyclique montrait une qualité d’électropolymérisation voisine pour les 

deux monomères (NHS et adamantane), le calcul du rendement d’électropolymérisation par 

chronoampérométrie montre que le pyrrole adamantane polymérisé à potentiel imposé est 

beaucoup plus électroactif que le pyrrole NHS polymérisé dans les mêmes conditions. De 

meilleures performances pourraient être espérées pour l’aptacapteur qui en résulte. 

1.4. Greffage de l’aptamère 

   L’immobilisation de l’aptamère a été effectuée en se basant sur deux systèmes d’affinité très 

connus : adamantane / β-cyclodextrine et β-cyclodextrine/biotine. Le premier système 

(adamantane/ β- cyclodextrine) a été décrit dans la littérature par l’équipe BioCEN du DCM 

pour l’immobilisation de la glucose oxydase marquée avec des β-cyclodextrines sur un film 

de poly(pyrrole-adamantane) dans le cadre d’un développement d’un biocapteur à glucose 

[204]. Cette association s’établit grâce à l’interaction hydrophobe entre la cavité intérieure de 

la β-cyclodextrine et l’adamantane [205] [206]. 

   Le système β-cyclodextrine/biotine a également été développé par l’équipe BioCEN du 

DCM [207] comme alternative au système conventionnellement connu de la biotine/avidine 

qui est moins performant comme système d’immobilisation des biomolécules dans le cas des 

biocapteurs électrochimiques. En effet, quand bien même la constante d’affinité de 

l’interaction avidine/biotine (Ka ≈ 1015 L.mol-1 ) [208] est très supérieure à celle de 
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l’interaction β-cyclodextrine/biotine (Ka ≈ 300 L.mol-1) [207], cette dernière est suffisante 

pour une immobilisation stables des macromolécules. D’autre part, l’avidine par sa taille crée 

une couche supplémentaire à la surface de l’électrode limitant ainsi l’efficience de la 

transduction. Le système β-cyclodextrine/biotine semble être une bonne alternative pour notre 

étude. D’autre part, disposant déjà d’un aptamère modifié à la biotine, le recours à ce système 

nous a paru en tous points plus judicieux. 

   Un intermédiaire de liaison portant des fonctions β-cyclodextrines était nécessaire pour 

l’immobilisation de l’aptamère sur la surface du polypyrrole adamantane. Nous avons opté 

pour l’utilisation de nanoparticules d’or modifiées avec une β-cyclodextrine (AuNPs- β -CD , 

Figure 47) fournies par le Département de Chimie Analytique de la Faculté de Chimie de la 

Complutense University of Madrid en Espagne . Une solution d’AuNPs-β-CD à 0,5 mg/mL a 

été préparée dans un tampon phosphate à 0,1 mol.L-1 salin (10 mmol.L-1 de NaCl, 5 mmol.L-1 

de KCl, 1 mmol.L-1 de MgCl2, pH = 7,4 ) et 15 µL de cette dernière ont été déposés sur les 

électrodes fonctionnalisées par le polypyrrole adamantane pendant 1 heure d’incubation.  

    Pour adapter son utilisation à la méthode d’immobilisation choisie, il a été greffé à 

l’extrémité 5’ de l’aptamère une molécule de biotine avec du triéthylène glycol (TEG) comme 

bras espaceur (5’ biotine-TEG-aptamère). Avant son dépôt sur les électrodes, une solution 

d’aptamère à 1 µmol.L-1 préparée dans le tampon phosphate a été dénaturée à 80°C pendant 5 

minutes puis laissé dans de la glace pendant 30 minutes pour figer sa structure. Après rinçage 

des électrodes fonctionnalisées aux AuNPs-CD, 15 µL de cette solution ont été déposés sur 

les électrodes pour une incubation d’une nuit.  

 

Figure 47: Schéma du principe d’immobilisation d’un aptamère basé sur le complexe polypyrrole 
adamantane/ AuNPs-β-CD/biotine. 
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1.5. Caractérisation des différentes étapes de fonctionnalisation 

    Comme ce fut le cas précédemment avec l’immobilisation via le polypyrrole NHS, la 

neutralité du polypyrrole adamantane a conduit au choix de la sonde Fe(CN)6
3-/4- comme 

sonde électrochimique. Une solution à 2 mmol.L-1 de cette sonde a été préparée dans le 

tampon phosphate (0,1 mol.L-1, pH = 7,4) et a servi dans un premier temps pour la 

caractérisation des différentes étapes de fonctionnalisation de l’électrode (Figure 48).  

 

Figure 48: Caractérisation électrochimique d’une électrode de platine (Φ = 3 mm) (a) avant ; (b) 

après dépôt d’un film de polypyrrole adamantane ; (c) après greffage de nanoparticules d’or 

modifiées à la β-cyclodextrine (Pt/polypyrrole adamantane/AuNPs-CD) ; (d) après greffage de 

l’aptamère anti-AVP comme indiqué sur chaque figure : (A) Voltampérogrammes cycliques 

enregistrés à une vitesse de balayage de 100 mV.s-1 et (B) Diagramme de Nyquist des spectres 

d'impédance obtenus à l'OCP, avec un potentiel alternatif d'amplitude de 10 mVrms et un balayage de 

fréquence de 50 000 Hz à 0,1 Hz. Toutes les mesures ont été effectuées en utilisant 2×10-3 mol.L-1 

Fe(CN)6
3-/4- comme sonde redox dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1salin (pH 7,4). 

     Le balayage par voltampérométrie cyclique entre -0,1 et 0,5 V de l’électrode de platine nue 

(Figure 48A.a) montre le signal rédox réversible rapide typique de la sonde Fe(CN)6
3-/4- avec 

des pics de courant anodique Ipa = 44 ± 1 µA et cathodique Ipc = -42 ± 1 µA à des potentiels 

de 0,29 et 0,19 V respectivement (∆Ep = 0,1 ± 0,01 V). L’électrode étant nue, le transfert 

d’électrons vers sa surface se fait assez aisément. Après greffage du polypyrrole adamantane, 

ce transfert d’électron est plus difficile, d’où la diminution des courants des pics anodique 
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(Ipa = 33 ± 1 µA) et cathodique (Ipa = 20 ± 1µA) et l’augmentation de ∆Ep = 0,27 ± 0,01V. Ce 

phénomène est d’autant plus accentué après ajout des AuNPs-CD (Figure 48A.b) et de 

l’aptamère (Figure 48A.c), ce qui a conduit à des intensités Ipa = 14 ± 1 µA et Ipa = 13 ± 1 µA 

respectivement. 

    Le Tableau 6 regroupe les valeurs des paramètres Ipa , ∆Ep et de l’impédance Z 

correspondant aux différentes étapes de fonctionnalisation des électrodes avec les incertitudes 

sur leur mesure.  

Tableau 6: Valeurs de Ipa , ∆Ep et du module de l’impédance Z obtenues après les différentes étapes de 

fonctionnalisation de l’électrode en utilisant la sonde Fe(CN)6
3-/4-. 

Etape Ipa (µA) ∆Ep (V) Z (Ω) 

Pt 44 ± 1 0,1 ± 0,01 500 ± 10 

Pt/Polypyrrole adamantane 33 ± 1 0,27 ± 0,01 4100 ± 100  

Pt/Polypyrrole adamantane/AuNPs-CD 14 ± 1 0,24 ± 0,01 8700 ± 200 

Pt/Polypyrrole adamantane/AuNPs-

CD/aptamère 

13 ± 1 0,24 ± 0,01 9200 ± 200 

 

    De manière générale, les spectres d’impédance du diagramme de Nyquist obtenus montrent 

à hautes fréquences une boucle relative au transfert de charge. Cette boucle s’apparente à un 

demi-cercle pour l’électrode nue (Figure 48.a) tandis qu’elle est légèrement aplatie dès que 

l’électrode est modifiée par le polypyrrole adamantane (Figure 48.b et Figure 48.c). Ceci 

semble indiquer une forte hétérogénéité du transfert de charge à l’interface avec une 

dispersion de la fréquence caractéristique associée. De plus, pour toutes les étapes, à basses 

fréquences, il est observé une demi-droite correspondant à la diffusion des molécules de 

Fe(CN)6
3-/4- vers la surface de l’électrode. L’augmentation de la résistance au transfert de 

charge (avec des impédances de Z28 Hz = 500 ± 10 Ω pour l’électrode nue, Z1,43 Hz = 4100 ± 

100 Ω pour l’électrode recouverte de polypyrrole adamantane, Z1,43 Hz = 8700 ± 200 Ω pour 

l’électrode avec polypyrrole adamantane/AuNPs-CD et Z1,43 Hz = 9200 ± 200 Ω pour 

l’électrode avec polypyrrole adamantane/AuNPs-CD/aptamère) permet de confirmer l’effet de 

blocage du transfert d’électrons résultant de la modification de la surface de l’électrode par les 

couches successives qui la recouvrent. 

    L’apparition de ce type d’aplatissement de la boucle haute fréquence du spectre 

d’impédance résulte généralement de la rugosité, des inhomogénéités ou de la porosité de la 
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surface de l’électrode de travail [209]. Dans notre cas il peut être rajouté à la forte rugosité du 

polymère, l’hypothèse selon laquelle l’hydrophobie du polypyrrole adamantane est à l’origine 

de la déformation des spectres d’impédance. 

2. Performances analytiques du biocapteur 

    Les mesures de voltampérométrie cyclique réalisées dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- à 

2 mmol.L-1 dans le tampon phosphate 0,1 mol.L-1 à une vitesse de balayage de 10 mV.s-1 entre 

-0,1 et 0,5 V ont permis d’évaluer la réponse du biocapteur (Figure 49 A et C).  

 

Figure 49: Voltampérogrammes cycliques enregistrés à une vitesse de balayage de 10 mV/s pour le 

biocapteur à base de polypyrrole adamantane/ AuNPs-β-CD après incubation de différentes 

concentrations d’AVP : a) 0 mol.L-1 ; b) 3,2.10-14 mol.L-1 ; c) 3,2.10-12 mol.L-1 ; d) 3,2.10-10 mol.L-1; e) 

3,2.10-8 mol.L-1 de D-AVP (A) et de L-AVP (C). Diagramme de Nyquist des spectres obtenus pour le 

même biocapteur aux mêmes concentrations en D-AVP (B) et L-AVP (D).  Mesures effectuées dans 

une solution de [Fe(CN)6]
3-/4- (2 × 10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1 , pH =7,4; les 

points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

    Les voltampérogrammes montrent que l’ajout de concentrations croissantes de D-AVP aux 

électrodes fonctionnalisées à l’aptamère anti-AVP provoque une diminution progressive des 

intensités des pics de courant. Le courant anodique passe d’une intensité Ipa = 5,9 µA sans D-

AVP à Ipa = 3,75 µA pour une concentration de 3,2.10-8 mol.L-1. On remarquera que les 

voltampérogrammes des plus fortes concentrations en D-AVP ont une allure proche de celle 
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d’une courbe courant-tension stationnaire avec des pics peu visibles. La diminution des 

courant de pic pourrait être expliquée par le phénomène d’accumulation de masse de D-AVP 

à la surface de l’électrode, qui provoquerait une diminution du transfert d’électron de 

Fe(CN)6
3-/4- à l’interface. Cela indiquerait que contrairement au cas précédent (pyrrole NHS), 

ici l’annulation des charges de l’aptamère après reconnaissance de la cible n’aurait aucun effet 

pour faciliter le passage de la sonde rédox jusqu’à l’interface. De plus, on peut voir que pour 

la L-AVP, les voltampérogrammes montrent eux aussi une baisse des courants de pics avec la 

concentration (Figure 49 C). L’électrode modifiée n’est pas sélective. 

Le tracé du diagramme de Nyquist des spectres d’impédance pour l’ajout de D-AVP ou de la 

L-AVP (Figure 49 B et 22D) permet de confirmer cette hypothèse. Pour les 2 énantiomères, 

on observe une augmentation progressive de la boucle associée à la résistance au transfert de 

charge. Le Tableau 7 présente les valeurs du paramètre ∆Z à une fréquence de 1,92 Hz en 

fonction des concentrations de D-AVP et de L-AVP. Les incertitudes présentées dans ce 

tableau représentent les incertitudes sur les moyennes de ∆Z calculées sur 2 électrodes pour 

chaque concentration. La non-spécificité de l’électrode ne fait aucun doute. 

Tableau 7 : Valeurs de ∆Z obtenues après ajout de la D-AVP ou de la L-AVP aux électrodes 

fonctionnalisées à l’aptamère anti-AVP grâce au polypyrrole adamantane/AuNPs-β-CD en utilisant la 

sonde Fe(CN)6
3-/4-. 

 

 

 

 

 

    Les courbes d’étalonnage dressées grâce aux données du tableau 4 montrent que le 

biocapteur répond à de faibles concentrations d’AVP (à partir de 3,2.10-14
 mol.L-1), ce qui 

répond dans un premier temps aux attentes en matière de limite de détection (Figure 50). 

Néanmoins, puisque sur la gamme de concentration étudiée (de 3,2.10-14
 à 3,2.10-8 mol.L-1), 

aucune différence n’a pu être observée entre les signaux résultant de l’ajout des différents 

énantiomères, ce capteur ne remplit pas les critères voulus. On remarquera cependant que, si 

les dispersions obtenues pour la réponse après ajout de la D-AVP sont relativement faibles 

(coefficient de variation maximum de 17% pour une concentration de 3,2.10-12 mol.L-1), elles 

 ∆Z1,92 Hz (Ω) 

Concentration (mol.L
-1

) D-AVP  L-AVP  

3,2.10-14 460 ± 30 350 ± 40 

3,2.10-12 1200 ± 200 900 ± 500 

3,2.10-10 1500 ± 60 1500 ± 1200 

3,2.10-8 1600 ± 100 1900 ± 1200 
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sont très importantes pour l’énantiomère L (coefficient de variation atteignant les 80% pour 

une concentration de 3,2.10-10 mol.L-1). 

 

Figure 50: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z1,92 Hz en fonction de la 

concentration en D-AVP (a) et L-AVP (b) pour le biocapteur à polypyrrole adamantane/AuNps-CD 

avec la sonde Fe (CN)6
3-/4-

 dans le tampon phosphate 0 ,1 mol.L-1, pH =7,4. n = 2. 

    Au vu de ces résultats, il peut être conclu que le biocapteur ne répond pas de manière 

spécifique. Cette non-spécificité pourrait être due aux interactions entre les molécules d’AVP 

et les cavités de β-cyclodextrine libres. En effet, si du fait du diamètre des cavités de β-

cyclodextrine (0,6 à 0,65 nm) [210], celles-ci ne peuvent inclure en entier des protéines de la 

taille de l’AVP en leur sein, il a été démontré que ces cavités pouvaient interagir avec des 

acides aminés [211]. Il ne peut donc pas être exclu que ce phénomène soit à l’origine des 

réponses obtenues, l’emportant sur le phénomène de reconnaissance spécifique entre 

l’aptamère en configuration D et sa cible correspondante, la D-AVP. Des essais par co-dépôt 

biotine/biotine-aptamère afin de « boucher » les β-cyclodextrine libres à l’aide de molécules 

de biotine libres ont été menés mais n’ont pas été concluants (réponses aléatoires du 

biocapteur). Malgré la bonne électropolymérisation du pyrrole adamantane, la technique 

d’immobilisation de l’aptamère anti-AVP basée sur le complexe polypyrrole 

adamantane/AuNPs-CD n’est pas l’approche adéquate pour l’obtention d’un aptacapteur 

fiable pour la détection spécifique de la D-AVP. 
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IV. Elaboration de biocapteurs à base de polypyrrole NTA 

   Développée par Haddour et al. [212] en 2005 et optimisée par Baur et al. [190] en 2010, la 

synthèse du pyrrole NTA passe par le couplage de l’ester de succinimidyle de l’acide 1-(11-

undécanoïque) pyrrole avec le Nα,Nα’-bis(carboxyméthyl)-L-lysine (Figure 51).  

 

Figure 51: Schéma de la synthèse du pyrrole NTA. Reproduit de [190]. 

    Les trois fonctions acétiques en bout de chaîne permettent une complexation avec des 

cations métalliques bivalents (Cu2+, Ni2+, Zn2+, Co2+), le pyrrole NTA se comportant comme 

un chélateur. En se servant particulièrement de la capacité de coordination du Cu2+
 avec 

l’histidine et la biotine, des systèmes d’immobilisation ont pu être mis au point pour des 

molécules marquées à ces derniers [176] [179] [182] [212]. C’est sur ces mêmes propriétés 

qu’est basée l’élaboration de nos différents biocapteurs. Bien qu’il ne soit pas neutre dans la 

zone de pH d’utilisation (et donc susceptible d’induire de nombreuses interactions non 

spécifiques) il nous a paru intéressant de tester son utilisation dans le cadre de l’élaboration du 

biocapteur à AVP, les deux polymères précédents n’ayant pas entièrement répondu aux 

attentes.   

1. Préparation des électrodes 

1.1. Etude du monomère en solution  

    La caractérisation électrochimique du monomère a été réalisée en milieu organique qui est 

également le milieu de synthèse du polymère. Une solution de monomère (pyrrole NTA) a été 

préparée dans une solution de CH3CN + 0,1 mol.L-1 LiClO4. Quelques gouttes d’acide 
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perchlorique (HClO4) ont été ajoutées à la solution pour permettre la solubilisation du 

monomère. Un pic anodique irréversible est observé à 1 V vs Ag+/Ag (dans une solution de 

10-2 mol.L-1 de AgNO3 dans la solution électrolytique) sur le voltampérogramme cyclique 

obtenu (Figure 52). Ce pic correspond à l’oxydation du motif pyrrole du pyrrole NTA et est 

en bon accord avec les potentiels décrits dans la littérature [190] [213]. 

 

Figure 52: Voltampérogramme cyclique d’une solution de monomère de pyrrole NTA 2.10-3 mol.L-1 

dans CH3CN + 0,1 mol.L-1 LiClO4 sur électrode de platine (Φ = 3 mm) à une vitesse de balayage de 

0,1 V.s-1. 

1.1.1. Polymérisation par voltampérométrie cyclique 

   Comme ce fut le cas pour les autres polymères, une première polymérisation par 

voltampérométrie cyclique (Figure 53A) a été réalisée avec 20 cycles de balayage. Le 

voltampérogramme cyclique obtenu en transférant l’électrode dans une solution électrolytique 

(CH3CN + 0,1 mol.L-1 de LiClO4) exempte de monomère montre la persistance du signal 

rédox réversible (avec Ipa = 3 µA) du polypyrrole (Figure 53B.b) confirmant ainsi l’adhérence 

du film de polypyrrole. Ce signal est plus important que celui obtenu pour le polypyrrole NHS 

(Figure 33B.b) mais plus faible que celui du polypyrrole adamantane (Figure 45B.b).  
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Figure 53: A) Electropolymérisation par voltampérométrie cyclique du pyrrole NTA (2.10-3 mol.L-1) 

dans CH3CN + 0,1 mol.L-1
 LiClO4 sur électrode de platine (Φ = 3 mm) à une vitesse de balayage de 

0,1 V.s-1. B) Voltampérogrammes cycliques de l’électrode nue (a) et recouverte d’un film de 

polypyrrole NTA (b) transférées dans une solution de CH3CN + 0,1 mol.L-1
 LiClO4 exempte de 

monomère, à une vitesse de balayage de 0,1 V.s-1
. 

1.1.2. Polymérisation à par chronoampérométrie 

   Pour la conception du biocapteur et comme ce fut le cas pour les deux polymères précédents 

(polypyrrole adamantane et NHS), le polypyrrole NTA a été formé par chronoampérométrie 

avec une densité de charge de 2,5 mC.cm-2 (Q = 0,18 mC pour une surface d’électrode Φ = 3 

mm).   

   Une fois le dépôt effectué, le film de polymère est caractérisé dans une solution 

électrolytique exempt de monomère par voltampérométrie cyclique (Figure 54). Le 

voltampérogramme de l’électrode modifiée (Figure 54b) montre la persistance du signal rédox 

du polymère, qui est absent sur l’électrode de platine nue (Figure 54a) confirmant la présence 

du polypyrrole NTA à la surface de l’électrode. 
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Figure 54: Voltampérogrammes cycliques dans une solution de CH3CN + 0,1 mol.L-1 LiClO4 de 

l’électrode de platine (Φ = 3 mm) nue (a) et modifiée (b) avec le polypyrrole NTA polymérisé par 

électrolyse à potentiel constant E = 0,85 V vs Ag+/Ag (Q = 0,18 mC) ; Vitesse de balayage de           

0,1 V.s-1
. 

    Le rendement d’électropolymérisation a été évalué à η = 67 % (Γréelle = 7,59.10-9 mole.cm-2) 

dans le cas du dépôt de notre polymère. Il est beaucoup plus important que celui obtenu pour 

le polypyrrole NHS et très légèrement inférieur à celui obtenu pour le polypyrrole 

adamantane. D’autre part, il est supérieur à celui obtenu dans la littérature [190] , ce qui 

témoigne d’un bon process d’électropolymérisation. 

 

1.2. Greffage de l’aptamère basé sur l’interaction NTA/Cu2+/biotine 

1.2.1. Le complexe NTA-Cu2+ 

   L’acide nitrilotriacétique (NTA) est un chélateur dit quadridentate, c’est-à-dire qu’il forme 

quatre liaisons avec les ions métalliques séquestrés ; il complexe donc fortement les ions Cu2+ 

et Ni2+, qui sont de valence six. Les deux sites vacants de ces ions une fois complexés peuvent 

alors être occupés soit par des molécules d’eau (Figure 55) soit par d’autres ligands.  

 

Figure 55: Représentation schématique du complexe NTA/Cu2+ lié à deux molécules d'eau. 
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   Afin de réaliser cette complexation du cuivre par les groupements NTA du film de 

polypyrrole déposé sur l’électrode, cette dernière modifiée par le polypyrrole NTA a été 

incubée dans une solution tampon acétate 0,1 mol.L-1 pH = 4,8 contenant du CuCl2 (10-2 

mol.L-1), sous agitation pendant 15 minutes. L’électrode est ensuite rincée dans une solution 

de NaCl 0,5 mol.L-1 puis dans un tampon phosphate à 0,1 mol.L-1 salin, pH = 7,4. 

   Pour caractériser la complexation des ions Cu2+ par les groupements NTA présents à la 

surface de l’électrode, une électrolyse à -0,9 V vs Ag/AgCl dans une solution saturée en KCl 

pendant 40 secondes a été réalisée sur l’électrode modifiée. Cette électrolyse permet de 

réduire les cations Cu2+ complexés par le film en Cu0. Ensuite, un balayage de potentiel par 

voltampérométrie cyclique entre -0,9 et 0,5 V dans une solution de NaCl 0,5 mol.L-1 dans de 

l’eau distillée permet de visualiser les pics d’oxydation du cuivre au degré zéro en Cu (I) puis 

en Cu (II) (Figure 56) [214]. 

 

Figure 56: Voltampérogrammes d’une électrode de platine (Φ = 3 mm) modifiée par un film de 

polypyrrole NTA (Γréel = 2,12.10-9 mole.cm-2 dans H20 + 0,5 mol.L-1
 NaCl après électrolyse de 40 

secondes à - 0,9 V avant (a) et après (b)  incubation dans une solution de CuCl2 (10-2 mol.L-1) dans un 

tampon acétate (0,1 mol.L-1 , pH = 4,8). 

     Les courbes de Figure 56 représentent les voltampérogrammes obtenus pour les électrodes 

recouvertes de polypyrrole NTA avant (Figure 56.a) et après (Figure 56.b) incubation dans la 

solution de CuCl2. Cette dernière (Figure 56.b) montre l’apparition de deux pics à -0,17 V et à 

0,1 V, pics qui correspondent respectivement à l’oxydation du Cu0 en Cu+ et du Cu+ en Cu2+. 

La présence de ces pics corrobore la complexation du Cu2+ par le film de polypyrrole NTA.  

     La concentration surfacique en ions Cu2+ peut être déterminée grâce à l’intégration de la 

charge sous les deux pics anodiques en utilisant l’équation II-1. En considérant un nombre 

d’électrons échangé n = 2, cette concentration surfacique a été évaluée à ΓCu
2+ = 3,66.10-9 
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mole.cm-2. Le taux de recouvrement en ions Cu2+ a pu être calculé en faisant le rapport de 

cette concentration surfacique par celle du polypyrrole NTA (TCu
2+ = ΓCu

2+/ ΓNTA-réelle). Il a été 

évalué à 48% et est resté du même ordre de grandeur pour plusieurs temps d’électrolyse testés 

(20, 40, 60 et 80 secondes). Il est donc optimal dans les conditions opératoires de nos travaux 

et est supérieur à celui obtenu lors des travaux de Haddour et al. [213]. Cependant, il est 

important de préciser que la concentration surfacique en ions Cu2+ calculée prend en compte 

les ions Cu2+ localisés en surface et au sein du polymère et que seuls les ions Cu2+ de surface 

sont impliqués dans le greffage des biomolécules.  

1.2.2. Le système NTA/Cu2+/biotine 

    La biotine est une vitamine hydrosoluble (vitamine B8 ou H) qui agit comme coenzyme 

dans le métabolisme des acides gras et des acides aminés. Elle est composée d’un noyau de 2-

imidazolidinone fusionné avec un noyau tétrahydrothiophène substitué d’un acide 

pentanoïque (Figure 57).    

 

Figure 57: Structure de la biotine. 

    Pour l’immobilisation de biomolécules, elle est très connue pour son interaction très forte 

avec l’avidine ou d’autres molécules ayant la même activité (streptavidine, neutravidine…) 

[215].  Il a été aussi démontré que la biotine est capable d’établir une liaison de coordination 

avec les ions métalliques tels que Mn2+, Zn2+ et Cu2+, une interaction qui impliquerait l’atome 

de soufre de la biotine [216]. L’aisance de greffage de la biotine à des biomolécules telles que 

les aptamères a permis de se servir du système NTA/Cu2+/biotine pour l’immobilisation de 

ces derniers. La Figure 58 présente le schéma d’immobilisation d’un aptamère modifié à la 

biotine sur des électrodes fonctionnalisées au polypyrrole NTA.  

https://fr.wikipedia.org/wiki/2-imidazolidinone
https://fr.wikipedia.org/wiki/2-imidazolidinone
https://fr.wikipedia.org/wiki/Acide_pentano%C3%AFque
https://fr.wikipedia.org/wiki/Acide_pentano%C3%AFque
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Figure 58: Schéma de l’immobilisation de l’aptamère avec un complexe polypyrrole 

NTA/Cu2+/biotine. 

1.2.3. Optimisation du taux de recouvrement en aptamère 

     La quantité d’aptamère déposée à la surface de l’électrode impacte indubitablement les 

performances du biocapteur. Dans cette optique, nous avons mené des essais pour déterminer 

le taux de recouvrement surfacique en aptamère en fonction de la concentration en aptamère 

déposée à la surface d’électrodes fonctionnalisées au complexe polypyrrole NTA/Cu2+.  

    Pour ce faire, nous nous sommes appuyés sur la capacité du ruthénium III hexamine [Ru 

(NH3)6
3+] à complexer l’ADN grâce à des interactions électrostatiques avec les charges 

négatives des groupements phosphate de ce dernier (Figure 59A) [217].  

   Dans un premier temps, l’électrode recouverte du complexe polypyrrole NTA/Cu2+ a été 

rincée, incubée dans une solution de Ru(NH3)6
3+ à 10-2 mol.L-1 dans le tampon phosphate (0,1 

mol.L-1,pH = 7,4), avant d’être caractérisée par voltampérométrie cyclique (balayage entre 0 

et -0,5 V) (Figure 59B). Le balayage est effectué d’abord dans le sens de la réduction afin de 

réduire dans un premier temps tous les ions RuIII en RuII. Le signal rédox résultant (courbe a) 

est un signal réversible caractérisé par un pic de réduction du RuIII en RuII à -0,38 V suivi 

d’un pic d’oxydation à -0,28 V. Etant en absence d’aptamère à la surface de l’électrode, 

l’obtention d’un signal rédox du ruthénium pourrait être expliquée par sa complexation avec 

les fonctions NTA (qui portent des charges négatives) libres du polypyrrole (le taux de 

complexation en ions Cu2+ étant inférieur à 100%). 
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Figure 59: A) Représentation schématique de complexation entre l’aptamère immobilisé à la surface 

de l’électrode et le Ru(NH3)6
3+ pour la détermination du taux de recouvrement. B) Voltampérogramme 

cyclique de l'électrode modifiée par l'aptamère avant (a) et après incubation (b) de l'électrode dans 

une solution de tampon phosphate 0,1 mol.L-1 contenant Ru(NH3)6
3+ à 10-2 mol L-1 et après rinçage de 

l'électrode sous agitation, à une vitesse de balayage de 50 mV.s-1. 

    D’autre part, différentes électrodes ont été fonctionnalisées avec différentes concentrations 

d’aptamère. Pour ce faire, avant d’être déposé sur la surface de l’électrode, l’aptamère a été 

dénaturé à 80°C pendant 5 minutes puis laissé dans de la glace pendant 30 minutes pour figer 

sa structure. 15 µL de la solution d’aptamère ainsi préparée ont été déposés sur les électrodes 

recouvertes du complexe polypyrrole NTA/Cu2+ pour une incubation de 45 minutes.  

    Les électrodes fonctionnalisées à l’aptamère ont été ensuite rincées avant d’être à leur tour 

incubées dans la solution de Ru(NH3)6
3+ préparée. La Figure 59B.b représente le 

voltampérogramme cyclique (balayage entre 0 et -0,5 V) d’une électrode fonctionnalisée avec 

1 µmol.L-1 d’aptamère. Celui-ci révèle la présence cette fois-ci d’un signal rédox réversible 

avec des pics de réduction et d’oxydation du RuIII plus importants que dans le cas de 

l’électrode recouverte de polypyrrole NTA/Cu2+ uniquement. Ces pics plus importants sont le 

résultat de la présence à la surface de l’électrode d’une quantité de RuIII complexé plus 

importante, grâce aux aptamères. 

    L’intensité des pics anodique et cathodique obtenus est proportionnelle à la vitesse de 

balayage (Figure 59A), ce qui témoigne que le signal observé n’est pas lié à une éventuelle 

diffusion du Ru(NH3)6
3+ mais bien à son immobilisation à la surface de l’électrode grâce aux 

interactions électrostatiques avec l’aptamère négativement chargé.  
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Figure 60: Courbes montrant la variation du courant en fonction de la vitesse de balayage pour des 

électrodes recouvertes d’aptamères complexés au Ru(NH3)6
3+ ; B) Concentration surfacique en 

aptamère des électrodes en fonction de la concentration en aptamère déposée. 

     A l’aide de l’intégration de la charge sous les pics anodiques et cathodiques résultant de 

l’électroactivité du couple rédox RuIII/RuII, il a été possible de déterminer la concentration 

surfacique en ions ruthénium associés aux aptamères de l’électrode, grâce à l’équation II-1. 

Pour ce calcul, c’est la différence de charge ∆Q = Qb – Qa (avec Qb et Qa les charges obtenues 

après intégration des pics respectivement après et avant greffage des aptamères) qui a été 

utilisée.  En partant de l’hypothèse qu’une molécule de Ru(NH3)6
3+ du fait de sa charge [+3] 

peut se lier à trois groupements phosphate (donc 3 bases) de charge [-1] de l’aptamère et que 

l’aptamère comporte 55 bases, la concentration surfacique en aptamère a pu être déduite de 

celle en Ru(NH3)6
3+ (Γaptamère = 3 × ΓRu/55).  

     Ainsi, pour différentes concentrations en aptamère incubées à la surface de l’électrode, il a 

été possible de calculer la concentration surfacique correspondante. La Figure 60 B montre la 

variation de cette concentration surfacique Γaptamère en fonction des concentrations en aptamère 

déposées (entre 0,1 et 10 µmol.L-1). La concentration surfacique reste relativement constante 

sur toute la gamme de concentration testée (entre 1,19.10-11 mole.cm-2 pour une concentration 

de 6 µmol.L-1 et 1,56.10-11 mole.cm-2 pour une concentration de 1 µmol.L-1 d’aptamère).  

     La concentration de 1 µmol.L-1 d’aptamère a été retenue la concentration comme optimale 

pour la suite de nos travaux, elle permet d’obtenir une bonne concentration surfacique en 

utilisant une quantité relativement faible en aptamère, ce qui pourrait être pertinent dans le 

cadre du développement de l’aptacapteur à L-AVP. 

    Le taux de recouvrement en aptamère par rapport au cuivre (Taptamère/Cu
2+ = Γaptamère/ ΓCu

2+) a 

été évalué à 0,4%. Ce taux est très faible et pourrait être expliqué par deux raisons principales. 
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La première raison est liée au calcul effectué ; en effet la concentration surfacique ΓCu
2+ 

utilisée pour ce calcul comprend les ions Cu2+ de surface et ceux au sein du polymère. 

L’aptamère se greffant uniquement aux ions Cu2+ de surface, le taux de recouvrement en 

aptamère devrait être calculé en tenant uniquement compte de la concentration surfacique des 

ions Cu2+ de surface. Le calcul du taux de recouvrement comme effectué dans notre cas sous-

estime sa valeur réelle. La deuxième raison est liée à la concentration surfacique en aptamère. 

A titre comparatif, pour une concentration en aptamère de 1 µmol.L-1 et dans les mêmes 

conditions opératoires, Kazane et al. [182] ont obtenu une concentration surfacique de Γaptamère 

= 1,84.10-10 mole.cm-2 pour un aptamère de taille plus importante, soit une concentration 

surfacique environ 10 fois plus importante que celle obtenue dans nos travaux. Cette faible 

concentration surfacique (1,56.10-11 mole.cm-2) explique aussi le faible taux de recouvrement 

en aptamère et pourrait éventuellement avoir un impact sur les performances de notre 

aptacapteur, notamment en termes de spécificité. 

2. Performances du biocapteur 

2.1. Utilisation de la sonde QH2 

      A pH = 7,4 qui est celui du tampon phosphate utilisé, les fonctions carboxyliques de 

l’acide NTA sont entièrement déprotonées (pKa = 3), ce qui confère au polypyrrole NTA (et 

donc à la surface de l’électrode qui en est fonctionnalisée) une charge globale négative [218]. 

Malgré les contraintes précédemment citées liées à son usage, le choix du QH2 comme sonde 

électrochimique a été la première option envisagée du fait de sa neutralité, afin de limiter 

l’effet des répulsions électrostatiques avec les groupements carboxylates du polymère [123]. 

Ce choix est également privilégié dans la littérature pour le développement d’aptacapateurs à 

base d’un film de polypyrrole NTA [180] [182]. 

     L’hydroquinone est une sonde électrochimique neutre dont l’oxydation aboutit à la 

formation de quinone (Figure 61). Elle est adaptée aux systèmes analytiques faisant appel à 

des entités de charge non-neutre. Cette molécule étant photosensible, afin de nous assurer que 

les variations de signal observées ne résultent pas d’une éventuelle photo-dégradation, la 

cellule électrochimique a été entièrement isolée de la lumière. 
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Figure 61 : Formules du couple benzoquinone (Q)/ hydroquinone (QH2). 

   Contrairement au couple Fe(CN)6
3-/4- pour lequel il est généralement préparé un mélange 

équimolaire, seul le QH2 est préparé dans le tampon phosphate à une concentration de 2 

mmol.L-1. Cette solution est nouvellement préparée à chaque utilisation. Pour les mesures 

d’impédance, le potentiel de consigne a été déterminé par voltampérométrie à balayage 

linéaire et a été fixé à Ec = 0,14 V vs Ag/AgCl. L’amplitude de perturbation a été maintenue à 

10 mVrms sur une gamme de fréquence allant de 50000 à 0,1 Hz avec un nombre de 

fréquences par décade de 13. 

2.1.1.1. Performances du biocapteur à AVP 

      Les expériences menées avec le Ru(NH3)6
3+ ont permis de confirmer la présence du 

polymère et de l’aptamère à la surface de l’électrode, les caractérisations des étapes de 

fonctionnalisation par voltampérométrie cyclique et par spectroscopie d’impédance comme ce 

fut le cas pour les polymères précédents ne sont pas présentées. 

      De nouvelles électrodes fonctionnalisées au polypyrrole NTA/Cu2+/aptamère avec 

1 µmol.L-1 d’aptamère incubé pour la dernière étape de fonctionnalisation ont été utilisées 

pour évaluer les performances du biocapteur. 

    Les voltampérogrammes cycliques réalisés entre – 0,5 et 0,5 V vs Ag/AgCl à une vitesse de 

balayage de 10 mV.s-1 ont permis de caractériser ces performances après ajout des 

énantiomères D et L de l’AVP (Figure 62A et C). Ces voltampérogrammes montrent de 

manière générale un système rédox réversible lent (limité par le transfert d’électrons de 

l’hydroquinone vers la surface de l’électrode) caractéristique du QH2.  

   Les intensités des pics anodique et cathodique (à 0,29 V et -0,03 V vs Ag/AgCl 

respectivement) sont restées stables (Ipa = 14 µA et Ipc = -17 µA) malgré l’ajout de 

concentrations croissantes de D-AVP (Figure 62A). Le diagramme de Nyquist des spectres 

d’impédance correspondant montre quant à lui une légère augmentation de la résistance au 

transfert de charge suggérant qu’il y a bien une réponse du biocapteur (Figure 62B). 
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Figure 62: Voltampérogrammes cycliques enregistrés à une vitesse de balayage de 10 mV/s pour le 

biocapteur à base de polypyrrole NTA/Cu2+/biotine après incubation de différentes concentrations 

d’AVP : a) 0 mol.L-1 ; b) 3,2.10-14 mol.L-1 ; c) 3,2.10-13 mol.L-1 ; d) 3,2.10-12 mol.L-1; e) 3,2.10-11 mol.L-

1 , f) 3,2.10-10 mol.L-1 de D-AVP (A) et de L-AVP (C). Diagramme de Nyquist des spectres obtenus pour 

le même biocapteur aux mêmes concentrations en D-AVP (B) et L-AVP (D). Mesures effectuées dans 

une solution de QH2 (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1 , pH =7,4; les points 

d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

    Les mêmes tendances de variation ont été observées pour les voltampérogrammes cyliques 

et le diagramme de Nyquist des spectres après ajout de L-AVP mais avec des variations moins 

importantes (Figure 62C et D). 

    Le Tableau 8 regroupe les valeurs de ∆Z en fonction de concentrations croissantes de D-

AVP et de L-AVP à une fréquence de 0,39 Hz. Les incertitudes présentées sont les 

incertitudes sur la valeur moyenne de ∆Z pour 2 électrodes différentes pour chaque 

concentration. Ce tableau montre des valeurs de ∆Z0,39 Hz relativement plus importantes pour 

la D-AVP que pour la L-AVP sur toute la gamme de concentration étudiée. 
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Tableau 8:Valeurs de ∆Z obtenues après ajout de la D-AVP ou de la L-AVP en utilisant la sonde QH2 

à une fréquence de 0,39 Hz. 

 ∆Z0,39 Hz (Ω) 

Concentration (mol.L
-1

) D-AVP  L-AVP  

3,2.10-14 3600 ± 2300 1600 ± 700 

3,2.10-13 4400 ± 1100 900 ± 2100 

3,2.10-12 5200 ± 1400 2700 ± 1000 

3,2.10-11 7600 ± 1700 3300 ± 2100 

3,2.10-10 7500 ± 200 4300 ± 400 

 

    Les courbes d’étalonnage dressées grâce aux valeurs du tableau 5 sont présentées sur la 

figure 36. Elles montrent pour la D-AVP (Figure 63.a) une réponse peu linéaire (R2 = 0,919 

entre 3,2.10-14
 et 3,2.10-10 mol.L-1) avec des dispersions de réponse relativement importantes 

(coefficient de variation allant jusqu’à 64% pour une concentration de 3,2.10-14 mol.L-1 entre 

deux électrodes). Ces coefficients de variation sont également très importants pour la L-AVP 

(jusqu’à 230% pour une concentration de 32.10-13 mol.L-1) (Figure 63.b). 

 

Figure 63: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z0,39 Hz en fonction de la 

concentration en D-AVP (a)  et L-AVP (b) pour le biocapteur à polypyrrole NTA avec la sonde QH2, 

dans le tampon phosphate 0 ,1 mol.L-1, pH =7,4 ; n = 2. 

    Ces performances obtenues bien qu’intéressantes, ne permettent pas de conclure sur 

l’efficacité du système basé sur l’utilisation du polypyrrole NTA/Cu2+ avec la sonde QH2 

comme sonde électrochimique pour la détection de l’AVP, au vu de l’application envisagée 

pour ce biocapteur. 
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2.1.1.2.  Performances du biocapteur à L-tyrosinamide (L-Tym) 

     Etendre son usage à de petites cibles autres que l’AVP pourrait aider à mieux comprendre 

les différents phénomènes mis en jeu. A cet effet, nous avons mis au point de nouveaux 

biocapteurs à L-tyrosinamide et à adénosine notamment. 

    L’amide de la L-tyrosine a un effet sur l’attention, la motivation et la régulation  de 

l’humeur [219] alors que la L-tyrosinamide, quant à elle n’a pas d’intérêt médical particulier, 

mais elle est très utilisée pour l’étude de nouvelles techniques de détection à base d’aptamères 

pour les petites molécules car son aptamère montre un grand changement conformationnel 

lors de la fixation à sa cible [220]–[223].  

  Comme réalisé précédemment pour l’AVP, un aptacapteur impédancemétrique pour la L-

tyrosinamide (L-Tym, Figure 64) a été conçu en utilisant le complexe polypyrrole 

NTA/Cu2+/biotine pour l’immobilisation de l’aptamère anti L-Tym. La L-AVP a été utilisée 

pour tester la spécificité du biocapteur.  

 

Figure 64: Structure de la L-tyrosinamide. 

    L’aptamère anti-tyrosinamide utilisé est un 23 mer en série ADN dont la séquence est 

5’Biotine-TEG-TGT GGT GTG TGA GTG CGG TGC CC. Le QH2 a été reconduit comme 

sonde électrochimique. 

   De manière générale, les voltampérogrammes cycliques à 10 mV.s-1
 montrent une faible 

diminution de l’intensité du courant anodique (Figure 65A) en fonction de concentrations 

croissantes de L-Tym et une augmentation plus importante de la résistance au transfert de 

charge (Figure 65B). Pour la L-AVP les signaux obtenus ne suivent aucun sens de variation 

précis (Figure 65C et D). 
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Figure 65: Voltampérogrammes cycliques enregistrés à une vitesse de balayage de 10 mV/s pour le 

biocapteur à base de polypyrrole NTA/Cu2+/biotine après incubation de différentes concentrations 

d’AVP : a) 0 mol.L-1 ; b) 10-12 mol.L-1 ; c) 10-11 mol.L-1 ; d) 10-10 mol.L-1; e) 10-9 mol.L-1 , f) 10-8 mol.L-1 , 

g) 10-7 mol.L-1 de L-Tym (A) et de L-AVP (C). Diagramme de Nyquist des spectres obtenus pour le 

même biocapteur aux mêmes concentrations en L-Tym (B) et L-AVP (D).  Mesures effectuées dans une 

solution de QH2 (2 × 10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1 , pH =7,4; les points 

d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

    Le Tableau 9 regroupe les valeurs de ∆Z en fonction de concentrations croissantes de L-

Tym et de L-AVP à une fréquence de 0,41 Hz. Les incertitudes présentées sont les 

incertitudes sur la valeur moyenne de ∆Z pour 2 électrodes différentes pour chaque 

concentration de L-Tym ou de L-AVP.  
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Tableau 9 : Valeurs de ∆Z obtenues après ajout de la L-Tym ou de la L-AVP sur les électrodes 

fonctionnalisées à l’aptamère anti-Tym utilisant la sonde QH2. 

 ∆Z0,41 Hz (Ω) 

Concentration (mol.L
-1

) L-Tym  L-AVP  

10-12 80 ± 970 2200 ± 700 

10-11 1200 ± 600 5200 ± 700 

10-10 4100 ± 1200 1700 ± 700 

10-9 6800 ± 1700 3400 ± 700 

10-8 6700 ± 1100 1800 ± 700 

 

     L’analyse quantitative des signaux de ces spectres d’impédance a permis de dresser les 

courbes d’étalonnage de la Figure 66. Il peut être noté une augmentation de l’impédance après 

ajout de concentrations croissantes de la L-Tym (jusqu’à ∆Z0,41 Hz = 6800 ± 1700 Ω pour une 

concentration de 10-9 mol.L-1) avec une gamme de linéarité (R2 = 0,975) de 3 ordres de 

grandeur (10-12
 à 10-9 mol.L-1) .  Un plateau de signal est atteint à une concentration 10-9 

mol.L-1. 

 

Figure 66: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z0,41 Hz en fonction de la 

concentration en L-Tym (a)  et L-AVP (b) pour le biocapteur à polypyrrole NTA avec la sonde QH2, 

dans le tampon phosphate 0 ,1 mol.L-1, pH =7,4 ; n = 2. 

     On peut supposer que ce plateau entre 10-9 et 10-8 mol.L-1 de L-Tym correspond à une 

saturation des aptamères (état d’équilibre). La L-Tym étant neutre à pH = 7,4, il peut être 

conclu que l’augmentation de cette impédance résulte de la reconnaissance entre l’aptamère et 
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la cible et que la réponse produite par le biocapteur résulte de l’accumulation de L-Tym à la 

surface de l’électrode.  

    Les observations faites après ajout de la L-AVP n’ont quant à elles pas été concluantes. La 

réponse du biocapteur bien que relativement importante pour certaines concentrations 

(jusqu’à ∆Z0,41 Hz = 5200 ± 700 Ω pour une concentration de 10-12 mol.L-1 ), est aléatoire et 

peut être considérée comme non spécifique. Cette variation aléatoire résulte certainement de 

phénomènes d’adsorption et de désorption non spécifiques de la L-AVP sur la surface des 

électrodes. 

2.1.1.3.  Performances du biocapteur à adénosine 

   L’adénosine est un nucléoside endogène pouvant provenir de l’hydrolyse de l’adénosine-

monophosphate (AMP). Grâce à ses récepteurs situés au niveau du cœur, des bronches, du 

système nerveux central (récepteurs A1 et A2) [224], des vaisseaux sanguins (récepteurs A2), 

l’adénosine a des effets cardiovasculaire (bradychardie et vasodilatation) [225], 

bronchoconstrictif [226], sédatif et anticonvulsivant [227]. 

   Toujours dans le but d’évaluer l’utilisation du complexe polypyrrole NTA/Cu2+
 pour 

l’immobilisation des aptamères dans l’élaboration d’aptacapteurs électrochimiques, nous 

avons élaboré un aptacapteur impédancemétrique pour la détection de l’adénosine. Ce 

biocapteur a été mis au point sur le même principe que ceux développés pour la détection de 

la D-AVP et de la L-Tym. 

 

Figure 67: Structures de l’adénosine (A) et de la guanosine (B). 

    L’aptamère utilisé est un aptamère anti-adénosine en série ADN de 25 bases dont la 

séquence est : 5’ CCTGGGGGAGTATTGCGGAGGAAGG 3’. 

    Du fait de sa structure très proche de celle de l’adénosine, la guanosine (Figure 67) a été 

utilisée pour évaluer la spécificité de l’aptacapteur à adénosine. La sonde neutre QH2 a été 
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utilisée comme sonde électrochimique en solution pour suivre les variations de signaux 

électrochimiques (Figure 68).  

   Pour l’adénosine, les voltampérogrammes cycliques montrent un sens de variation aléatoire 

de l’intensité du pic du courant anodique Ipa (Figure 68A) en fonction de concentrations 

croissantes. C’est la même chose pour l’impédance (Figure 68B). Les mêmes observations 

sont faites pour les voltampérogrammes cycliques (Figure 68C) et le diagramme de Nyquist 

des spectres d’impédance (Figure 68D) dans le cas de la guanosine.  

 

Figure 68: Voltampérogrammes cycliques enregistrés à une vitesse de balayage de 10 mV/s pour le 

biocapteur à base de polypyrrole NTA/Cu2+/biotine après incubation de différentes concentrations 

d’AVP : a) 0 mol.L-1 ; b) 10-14 mol.L-1 ; c) 10-12 mol.L-1 ; d) 10-10 mol.L-1; e) 10-8 mol.L-1 , f) 10-6 mol.L-

1 de l’adénosine (A) et de le guanosine (C). Diagramme de Nyquist des spectres obtenus pour le même 

biocapteur aux mêmes concentrations en adénosine (B) et la guanosine (D).  Mesures effectuées dans 

une solution de QH2 (2 × 10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1 , pH =7,4; les points 

d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

     Le Tableau 10 regroupe les valeurs de ∆Z en fonction de concentrations croissantes 

d’adénosine et de guanosine à une fréquence de 0,41 Hz. Les incertitudes présentées sont les 

incertitudes sur la valeur moyenne de ∆Z pour 2 électrodes différentes pour chaque 

concentration. L’analyse du tableau révèle des valeurs de ∆Z0,41 Hz assez voisines pour 

l’adénosine et la guanosine pour plusieurs concentrations sur toute la gamme étudiée. 
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   Tableau 10: Valeurs de ∆Z obtenues après ajout de l’adénosine ou de la guanosine sur les 

électrodes fonctionnalisées avec l’aptamère anti-adénosine en utilisant la sonde QH2. 

 ∆Z0,41 Hz (Ω) 

Concentration (mol.L
-1

) Adénosine Guanosine 

10-14 2400 ± 3300 3300 ± 600 

10-12 5600 ± 1100 3900 ± 700 

10-10 6400 ± 700 2000 ± 2500 

10-8 4700 ± 1100 2500 ± 2300 

10-6 5300 ± 2900 5900 ± 3800 

 

    Comme en témoignent les courbes d’étalonnage de la Figure 69, les variations des valeurs 

de l’impédance ne sont ni linéaires ni spécifiques à l’adénosine. Elles sont également peu 

reproductibles comme peut en témoigner la grande dispersion observée (des coefficients de 

variation allant jusqu’à 136%).   

 

Figure 69: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z0,41 Hz en fonction de la 

concentration en adénosine (a) et en guanosine (b) pour le biocapteur à base d’un film de polypyrrole 

NTA/Cu2+ avec la sonde QH2 dans le tampon phosphate 0,1 mol.L-1, pH =7,4. n = 2. 

    Au vu des différents résultats obtenus avec trois cibles différentes mais avec un même 

système d’accroche de l’aptamère sur l’électrode et la même sonde rédox, on peut dire qu’il 

ne suffit pas de changer l’aptamère pour avoir un nouveau capteur. On voit clairement, que 

quelques mesures ne permettent pas de mettre au point un capteur. Les interactions 

aptamères/cibles sont spécifiques à chaque couple et nécessitent un travail de mise au point 

important avant de pouvoir réaliser un capteur performant. On peut dire que pour un même 
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polymère et une même sonde électrochimique, les résultats obtenus en électrochimie ne 

peuvent pas être prévus car ils dépendent très fortement de la nature du couple aptamère/cible. 

2.1.2. Utilisation de la sonde Fe(CN)6
3-/4- 

    De tous les biocapteurs à AVP conçus, celui à base de polypyrrole NHS et de la sonde 

Fe(CN)6
3-/4- a montré les performances les plus prometteuses. Quand bien même la sonde QH2 

paraissait la plus adaptée en termes de neutralité pour les biocapteurs à base de polypyrrole 

NTA, des expériences ont été réalisées avec la sonde Fe(CN)6
3-/4- afin d’en étudier les 

performances. A cet effet,  nous avons mis au point un nouvel aptacapteur à AVP. 

    Une solution équimolaire (2 mmol.L-1) de Fe(CN)6
3-/4- a été préparée dans le tampon 

phosphate (0,1 mol.L-1, pH = 7,4). Elle a permis dans un premier temps de caractériser les 

étapes de fonctionnalisation des électrodes (Figure 70). 

 

Figure 70: Caractérisation électrochimique d’une électrode de platine (Φ = 3 mm) avant (a) et après 

(b) dépôt d’un film de polypyrrole NTA ; (c) après greffage de l’aptamère anti-AVP comme indiqué 

sur chaque figure : (A) voltampérogrammes cycliques enregistrés à une vitesse de balayage de 100 

mV/s, et (B) Diagramme de Nyquist des spectres d'impédance obtenus à l'OCP, avec un potentiel 

alternatif d'amplitude de 10 mVrms et un balayage de fréquence de 50000 Hz à 0,1 Hz.  Toutes les 

mesures ont été effectuées en utilisant 2.10-3 mol.L-1 Fe(CN)6
3-/4- comme sonde redox dans un tampon 

phosphate 0,1 mol.L-1salin (pH 7,4). 

    Comme ce fut précédemment décrit pour les deux autres polymères, le balayage par 

voltampérométrie cyclique entre 0 et 0,4 V (Figure 70A) montre une diminution progressive 

du transfert d’électrons (et donc de l’intensité des pics de courant avec un courant Ipa dont la 

valeur diminue de 46 ± 1 à 13 ± 1 µA) avec le greffage du polypyrrole NTA et de l’aptamère.  
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Tableau 11 : Valeurs de Ipa, ∆Ep et du module de l’impédance Z obtenues après les différentes étapes 

de fonctionnalisation de l’électrode en utilisant la sonde Fe(CN)6
3-/4-

. 

 Ipa (µA) ∆Ep (V) Z (Ω) 

Pt 44 ± 1 0,07 ± 0,01 500 ± 10 

Pt/Polypyrrole NTA 18 ± 1 0,15 ± 0,01 4100 ± 100 

Pt/Polypyrrole NTA/Aptamère 13 ± 1 0,19 ± 0,01 10700 ± 200  

 

     Par l’analyse des spectres d’impédance du diagramme de Nyquist, on observe que 

l’électrode nue présente une impédance Z28 Hz = 500 ± 10 Ω qui augmente à Z1 Hz = 4100 ± 100 

Ω après dépôt du polymère puis à Z1 Hz = 10700 ± 200 Ω après fixation de l’aptamère. Cette 

augmentation progressive de l’impédance traduit une diminution du transfert de charge à 

l’interface électrode/solution en raison la présence du polymère et de l’aptamère (cf. Tableau 

11). 

2.1.2.1. Performances analytiques du biocapteur à AVP 

   Dans un premier temps, les électrodes préparées ont été testées en y déposant la cible après 

greffage de l’aptamère. La Figure 71 montre le diagramme de Nyquist des spectres 

d’impédance obtenus avec différentes concentrations croissantes en AVP. 

 

Figure 71:  Diagrammes de Nyquist des spectres obtenus pour le biocapteur à base de polypyrrole 

NTA aux concentrations de : a) 0 mol.L-1 ; b) 3,2.10-14 mol.L-1 ; c) 3,2.10-12 mol.L-1 ; d) 3,2.10-10 mol.L-

1 ;e) 3,2.10-8 mol.L-1 ; f) 3,2.10-6 mol.L-1 en D-AVP (A) et L-AVP (B). Mesures effectuées à l’OCP dans 

une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1 , pH =7,4; les 

points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 
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    Ce tracé montre une diminution de la résistance au transfert de charge en fonction de 

concentrations croissantes d’AVP (D comme L) comme ce fut le cas pour le biocapteur conçu 

avec le polypyrrole NHS et testé avec la sonde Fe(CN)6
3-/4-. Les interactions électrostatiques 

pourraient à nouveau expliquer ces observations avec une diminution de la charge négative 

globale (résultant cette fois-ci à la fois des fonctions carboxylate libres du polypyrrole NTA et 

du squelette phosphate de l’aptamère) avec l’ajout de l’AVP qui elle est chargée positivement. 

La sonde Fe(CN)6
3-/4- migre ainsi plus aisément vers la surface des électrodes, d’où la 

diminution de la résistance au transfert de charge. 

     Le Tableau 12 regroupe les valeurs de ∆Z en fonction de concentrations croissantes 

d’adénosine et de guanosine à une fréquence de 0,2 Hz. Les incertitudes présentées sont les 

incertitudes sur la valeur moyenne de ∆Z pour 2 électrodes différentes pour chaque 

concentration. 

Tableau 12: Valeurs de ∆Z obtenues après ajout de la D-AVP ou de la L-AVP en utilisant la sonde 

Fe(CN)6
3-/4-. 

 ∆Z0,2 Hz (Ω) 

Concentration (mol.L
-1

) D-AVP  L-AVP  

3,2.10-14 -3000 ± 3900 -8900 ± 1400 

3,2.10-12 -19600 ± 3600 -15900 ± 1300 

3,2.10-10 -34200 ± 3300 -22200 ± 1200 

3,2.10-8 -49200 ± 3000 -24000 ± 1100 

3,2.10-6 -50400 ± 3000 -26200 ± 1100 

 

     Il révèle un seuil de détection de 3,2.10-14 mol.L-1 mais qui est non spécifique                       

(∆Z0,2 Hz = -3000 ± 3900 Ω pour la D-AVP contre -8900 ± 1400 Ω pour la L-AVP). Une 

légère différence est observée pour une concentration en AVP de 3,2.10-12 mol.L-1, une nette 

différence est observée (∆Z0,2 Hz = -19600 ± 3600 Ω pour la D-AVP contre ∆Z0,2 Hz = -15900 ± 

1300 Ω pour la L-AVP) et l’aptacapteur ne peut être considéré comme spécifique qu’à partir 

de cette concentration comme en témoignent les courbes d’étalonnage de la Figure 72 Error! 

Reference source not found. établies à partir du Tableau 12. 
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Figure 72: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z0,2 Hz en fonction de la 

concentration en D-AVP (a) et L-AVP (b) pour le biocapteur à polpyrrole NTA avec la sonde            
Fe (CN)6

3-/4- dans le tampon phosphate 0 ,1 mol.L-1, pH =7,4. n = 1. 

    D’autre part, à titre comparatif au système avec le polypyrrole NHS, les variations 

d’impédance obtenues avec le système au polypyrrole NTA sont beaucoup plus importantes 

(∆Z= -25900 ± 700 Ω pour le système au polypyrrole NHS contre ∆Z= -34200 ± 3300 Ω pour 

le polypyrrole NTA pour une concentration en D-AVP de 3,2.10-10 mol.L-1). Ces variations de 

signal ont été « amplifiées » pour le système au polypyrrole NTA, avec une meilleure linéarité 

de 6 ordres de grandeur pour la D-AVP (entre 10-14
 à 10-8 mol.L-1, R2 = 0,999).  

2.1.2.2.   Analyse des contrôles de la réponse du biocapteur 
 

    Afin de valider les résultats, des expériences supplémentaires ont été menées en éliminant à 

chaque fois l’un des acteurs de l’assemblage du biocapteur à base de pyrrole-NTA, sauf la 

sonde Fe(CN)6
3-/4- qui permet d’obtenir le signal électrochimique impédancemétrique. 

a. Etude des interactions entre l‘AVP et le polypyrrole NTA (contrôle sans 

l’aptamère) 
 

   Ce premier contrôle a consisté à étudier le comportement du complexe NTA/Cu2+ vis-à-vis 

des cibles (D-AVP et L-AVP) en absence d’aptamère anti-AVP et en présence de la sonde 

Fe(CN)6
3-/4-. 20 µL de ces différentes cibles préparées à différentes concentrations dans du 

tampon phosphate (0,1 mol.L-1, pH = 7,4) ont été déposés sur des électrodes fonctionnalisées 

au complexe polypyrrole NTA/Cu2+ sans l’aptamère. Pour chaque concentration en AVP, le 

spectre d’impédance a été enregistré après rinçage des électrodes après une période 

d’incubation de 30 minutes ce qui correspond aux conditions d’utilisation du biocapteur.  
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   La gamme de concentration en AVP testée est celle d’intérêt (entre 3,2.10-14 et 3,2.10-12 

mol.L-1) pour les applications du biocapteur. 

   De légères augmentations de la résistance au transfert de charge ont pu être notées grâce au 

diagramme de Nyquist des spectres d’impédance pour les deux énantiomères d’AVP malgré 

l’absence d’aptamère à la surface des électrodes (Figure 73).  

 

Figure 73: Diagramme de Nyquist des spectres d’impédance dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 

mol.L-1) obtenus après ajout de D-AVP (A) et de L-AVP (B) sur des électrodes fonctionnalisées au 

polypyrrole NTA/Cu2+ à différentes concentrations : a) 0 mol.L-1 ; b) 3,2.10-14 mol.L-1 ; c) 3,2.10-12 

mol.L-1 ; d) 3,2.10-10 mol.L-1. Les points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

    Au vu de ces réponses à l’ajout d’AVP (le sens de variation du signal d’impédance ainsi 

que l’intensité de ces variations), qui peuvent être considérées comme non spécifiques en 

raison de l’absence de l’aptamère anti-AVP, il est possible de conclure que les interactions 

entre le polymère et les molécules d’AVP ne contribuent pas aux réponses obtenues pour le 

biocapteur à base de polypyrrole NTA précédemment conçu. 
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b. Etude de stabilité des interactions entre l‘aptamère et le polypyrrole 

NTA (contrôle sans la cible) 
 

     Un autre contrôle a consisté à étudier la stabilité du signal d’impédance dans le temps des 

électrodes fonctionnalisées avec l’aptamère (Figure 74). 

    En plus du diagramme de Nyquist des spectres d’impédance (Figure 74A), un graphique 

permettant d’évaluer les variations du signal d’impédance dans le temps a été réalisé (Figure 

74 47B). Ce dernier montre le paramètre ∆Z= Zt - Zt0 avec Zt l’impédance à la l’instant t à une 

fréquence comprise dans zone à basse fréquence (0,49 Hz) de la boucle correspondant à la 

résistance au transfert de charge et Zt0 l’impédance, à la même fréquence, juste après le dépôt 

de l’aptamère à la surface de l’électrode. 

   L’impédance n’est pas constante et varie de manière significative dans le temps. Elle 

augmente d’abord dans les premières heures suivant le dépôt de l’aptamère pour ensuite 

diminuer au-delà de 16h. Une première hypothèse émise pour expliquer ce phénomène est 

celle d’importantes répulsions électrostatiques entre l’aptamère négativement chargé, les 

fonctions carboxylates libres (non complexées avec le Cu2+) du polypyrrole NTA et la sonde 

Fe(CN)6
3-/4-. Une seconde hypothèse pourrait être que la restructuration de l’aptamère après sa 

dénaturation entraine des changements de l’organisation de la surface des électrodes, 

provoquant ainsi de variations de l’impédance. Il n’est pas exclu que les résultats observés 

soient la combinaison de ces deux phénomènes. 

 

Figure 74: (A) Diagramme de Nyquist des spectres d’impédance à t = a) 0 h, ; b) 0,5 h ; c) 2 h ; d) 

2,5h ; e) 1-h ; f) 17h d’une électrode fonctionnalisée au polpyrrole NTA/Cu2+/aptamère anti-AVP dans 

une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1). (B) Graphique de variation en fonction du temps de ∆Z à 

0,49 Hz. 

    Cette instabilité du signal pourrait d’une part expliquer la différence entre les valeurs 

initiales des impédances obtenues juste après fonctionnalisation des électrodes par l’aptamère 
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(figure 44). Cependant, bien que relativement importantes, ces variations ne pourraient pas 

expliquer les performances obtenues après ajout d’AVP (sens de variation du signal, bonne 

linéarité et spécificité vis-à-vis D-AVP). Les performances obtenues semblent donc résulter 

de la reconnaissance entre l’aptamère et sa cible et non pas d’un problème de stabilité de 

l’impédance avec le temps. 

c. Etude des interactions entre l’aptamère et la cible après blocage des 

fonctions carboxylates libres du polypyrrole NTA 

     

    Les agents bloquants sont généralement utilisés pour réduire le plus possible la réponse non 

spécifique des biocapteurs due à l’adsorption non spécifique de molécules autres que la cible 

d’intérêt à la surface de l’électrode [228] [229]. Dans le cas présent, le recours à l’utilisation 

d’agents bloquants a pour but d’empêcher les interactions non spécifiques entre la surface du 

biocapteur et l’AVP d’une part qui pourraient être à l’origine de réponses sans reconnaissance 

par l’aptamère et d’empêcher des interactions trop fortes entre le polypyrrole NTA et 

l’aptamère d’autre part qui pourraient être en partie responsable de d’instabilité du signal 

observé dans le temps. Ainsi seules les interactions entre l’aptamère et sa cible (D-AVP) 

devraient être détectées par l’électroactivité de la sonde Fe(CN)6
3-/4-. 

 Utilisation de la BSA 

     Parmi les agents bloquants les plus utilisés, on retrouve la BSA [230]. Cette protéine de 65 

kDa provenant de la vache présente l’avantage d’être assez facile d’accès et peu coûteuse. 

 

Figure 75: Schéma du principe de blocage des sites non spécifiques avec la BSA. 

      15 µL d’une solution de BSA à 0,5 % préparée dans le tampon phosphate (0,1 mol.L-1, pH 

= 7,4) sont déposés à la surface des électrodes fonctionnalisées avec l’aptamère pour une 

incubation de 20 minutes. Les électrodes sont ensuite vigoureusement rincées dans le tampon 
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phosphate avant l’ajout de l’AVP. Comme en témoigne le diagramme de Nyquist des spectres 

d’impédance de la  Figure 76, l’utilisation de la BSA a entraîné une perte totale de la variation 

de l’impédance lors de l’ajout de la cible pour les deux énantiomères ; l’aptacapteur ne répond 

plus.  

 

Figure 76: Diagramme de Nyquist des spectres obtenus pour le biocapteur à base de polypyrrole 

NTA/Cu2+/aptamère/BSA après incubation de différentes concentrations a) 0 mol.L-1 ; b) 3,2.10-14 

mol.L-1 ; c) 3,2.10-12 mol.L-1 ; d) 3,2.10-10 mol.L-1; e) 3,2.10-8 mol.L-1 de D-AVP (A) et L-AVP (B).  

Mesures effectuées à l’OCP dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon 

phosphate 0,1 mol.L-1 , pH =7,4; les points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

      Le Tableau 13 présente les valeurs moyennes du paramètre ∆Z à une fréquence de 1 Hz en 

fonction de concentrations croissantes de D-AVP et de L-AVP ainsi que les incertitudes sur 

ces moyennes pour 2 électrodes. Sur toute la gamme de concentration testée, ces valeurs sont 

très faibles par rapport à celles obtenues sans la BSA.  

Tableau 13: Valeurs de ∆Z obtenues après ajout de la D-AVP ou de la L-AVP aux électrodes 

fonctionnalisées au polypyrrole NTA/Cu2+/aptamère/BSA en utilisant la sonde Fe(CN)6
3/4-. 

 ∆Z1 Hz (Ω) 

Concentration (mol.L
-1

) D-AVP  L-AVP  

3,2.10-14 -300 ± 600 -50 ± 300 

3,2.10-12 -200 ± 500 10 ± 500 

3,2.10-10 -300 ± 600 500 ± 300 

3,2.10-8 -500 ± 700 700 ± 200 
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     Cette perte quasi-totale de variation du signal d’impédance indique un blocage total et 

stable de la surface de l’électrode. L’hypothèse émise est que la BSA, du fait de sa taille 

importante, en plus de bloquer les fonctions carboxylates du polymère empêcherait également 

l’aptamère d’avoir une configuration adaptée pour reconnaître sa cible. L’usage de la BSA 

non seulement ne permet pas de favoriser les interactions spécifiques entre l’aptamère et la 

cible, mais en plus ne pourrait pas être envisagé pour limiter d’éventuelles adsorptions non 

spécifiques. 

 Utilisation du polyéthylèneglycol (PEG) 

    Le polyéthylène glycol (PEG) est un polymère hydrophile non ionique très utilisé comme 

agent anti-adsorbant (Figure 77). Son efficacité dépend d'un certain nombre de facteurs. Parmi 

ceux-ci, la longueur des chaînes PEG, les fonctions chimiques accessibles aux extrémités et la 

densité de greffage du PEG sur la surface de travail sont d'une grande importance [231]. 

 

Figure 77: Formule du polyéthylène glycol. 

    Pour nos travaux nous avons choisi le polyéthylène glycol 400 (PEG-400) car sa masse 

molaire de 400 g/mol) reste assez faible par rapport à la BSA, ceci dans l’optique d’avoir un 

effet bloquant tout en limitant le plus possible l’encombrement vis-à-vis de l’aptamère qui 

doit pouvoir changer de conformation lors de la reconnaissance de sa cible. Une solution à 50 

mmol.L-1 de PEG-400 est préparée dans le même tampon phosphate et 20 µL de cette solution 

ont été déposés sur les électrodes fonctionnalisées avec l’aptamère. Après rinçage, les 

électrodes ont été incubées avec des concentrations croissantes de D et L-AVP. 

   La Figure 78 montre le diagramme de Nyquist des spectres d’impédance obtenus après ajout 

de concentrations croissantes de D-AVP (Figure 78A) et de L-AVP (Figure 78B). On peut 

noter une légère augmentation de la résistance au transfert de charge pour la D-AVP tandis 

que l’ajout de la L-AVP entraîne une faible et stable diminution de la résistance au transfert 

de charge. L’augmentation de la résistance au transfert de charge après ajout de D-AVP peut 

s’expliquer par l’augmentation de la masse de D-AVP à la surface de l’électrode après 

reconnaissance avec l’aptamère. 
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Figure 78: Diagramme de Nyquist des spectres obtenus pour le biocapteur à base de polypyrrole 

NTA/Cu2+/aptamère/PEG-400 après incubation de différentes concentrations a) 0 mol.L-1 ; b) 3,2.10-14 

mol.L-1 ; c) 3,2.10-12 mol.L-1 ; d) 3,2.10-10 mol.L-1; e) 3,2.10-8 mol.L-1 de D-AVP (A) et L-AVP (B).  

Mesures effectuées à l’OCP dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon 

phosphate 0,1 mol.L-1 , pH =7,4; les points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

    Le Tableau 14 regroupe les valeurs de ∆Z en fonction de concentrations croissantes de D-

AVP et de L-AVP à une fréquence de 0,49 Hz, pour l’aptacapteur à base d’un film de 

polypyrrole NTA/Cu2+/aptamère/PEG-400. Les incertitudes présentées sont les incertitudes 

des mesures sur ces valeurs. Ce tableau montre que les variations obtenues pour la D-AVP 

sont plus importantes que celles obtenues pour la L-AVP sur toute la gamme de concentration 

étudiée.  

Tableau 14: Valeurs de ∆Z obtenues après ajout de la D-AVP ou de la L-AVP en présence de PEG-

400. 

 ∆Z0,49 Hz (Ω) 

Concentration (mol.L
-1

) D-AVP  L-AVP  

3,2.10-14 700 ± 600 -300 ± 600 

3,2.10-12 2400 ± 700 -300 ± 600 

3,2.10-10 2600 ± 700 -500 ± 600 

3,2.10-8 3000 ± 700 -300 ± 600 
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       Néanmoins, pour la D-AVP, après une augmentation rapide entre des concentrations de 

3,2.10-14 et 3,2.10-12 mol.L-1 (de 700 ± 600 Ω à 2400 ± 700 Ω), les valeurs de ∆Z0,49 Hz 

deviennent assez vite constantes sur tout le reste de la gamme de concentration testée (de 

2400 ± 700 Ω à 3000 ± 700 Ω). Il n’y a donc pas de croissance du signal. D’autre part, pour la 

D-AVP, bien que les variations de signal soient plus importantes que celles obtenues avec la 

BSA, elles restent moins importantes que celles obtenues sans l’utilisation d’agents bloquants. 

Pour la L-AVP, l’ordre de grandeur des variations reste le même que pour l’usage de la BSA 

mais moins importantes que celles obtenues sans usage d’agents bloquants. 

     L’utilisation du PEG-400 a permis la détection spécifique de la D-AVP mais avec un sens 

de variation du signal qui est opposé à celui obtenu sans l’utilisation d’agents bloquants. Les 

variations d’impédances sont toutefois extrêmement faibles. La sonde rédox subit très 

fortement l’encombrement lié à la présence du PEG-400 sur son passage. On ne peut pas 

envisager un capteur aussi peu sensible. 
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Conclusion  

     Dans ce chapitre, nous avons présenté différentes stratégies d’immobilisation à base de 

polymères électrogénérés pour l’élaboration de différents biocapteurs impédancemétriques. 

En tout trois polymères ont été testés : le polypyrrole NHS, le polypyrrole adamantane et le 

polypyrrole NTA. 

    Pour leur dépôt à la surface de l’électrode, bien que la méthode par voltampérométrie 

cyclique permette d’obtenir une importante couche de polymère à la surface de l’électrode, 

c’est l’électropolymérisation par potentiel contrôlé qui a été utilisé pour la conception des 

biocapteurs car celle-ci permet un meilleur contrôle de l’épaisseur de la couche de polymère 

déposée. Les étapes de fonctionnalisation des électrodes (électropolymérisation et greffage de 

l’aptamère), bien qu’elles soient spécifiques pour chaque polymère, ont pu être caractérisées 

par voltampérométrie cyclique et par spectroscopie d’impédance électrochimique à l’aide 

d’une sonde électrochimique en solution. Ces caractérisations montrent pour tous les 

polymères une diminution des intensités des courants de pics anodiques et une augmentation 

de la résistance au transfert de charge à chaque étape de fonctionnalisation. La présence à la 

surface de l’électrode du polymère et de l’aptamère ralentit le transfert d’électron à l’interface 

électrode/solution. C’est sur ce principe de modification du phénomène de transfert 

d’électrons à la surface de l’électrode qu’est basée le principe de fonctionnement des 

différents biocapteurs élaborés. 

    L’utilisation d’un film de polypyrrole NHS pour l’élaboration d’un capteur à AVP a 

conduit à l’obtention d’un aptacapteur dont le signal impédancemétrique diminuait en 

fonction de concentrations croissantes de cible, en raison des interactions électrostatiques 

entre la sonde électrochimique et le couple aptamère/AVP qui accélèrent le transfert 

d’électrons. Cet aptacapteur est spécifique sur toute la gamme de concentration testée (entre 

3,2.10-14 mol.L-1 et 3,2.10-6 mol.L-1), mais sature rapidement (à partir d’une concentration de 

3,2.10-12 mol.L-1). Ceci pourrait s’expliquer par une faible concentration surfacique en 

aptamère greffé. En effet, si le nombre d’aptamère est faible, la surface est très vite saturée 

par la cible. 

    Le film de polypyrrole adamantane/AuNPs-CD a quant à lui abouti à un aptacapteur dont le 

signal d’impédance augmente avec les concentrations en AVP mais qui non spécifique et dont 

il n’est pas possible de conclure sur les performances en termes de sensibilité. Cette non-

spécififcité est probablement liée aux interactions non spécifiques entre les acides aminés de 
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l’AVP et les cavités de β-cyclodextrine libres. Il faudrait alors pour ce système 

d’immobilisation trouver le moyen de bloquer de manière stable ces cavités de β-

cyclodextrine libres afin d’améliorer la spécificité.  

    Le dernier polymère testé, le polypyrrole NTA, utilisé dans un premier temps avec 

l’hydroquinone comme sonde électrochimique, a conduit à l’obtention d’un aptacapteur avec 

un seuil de détection de 3,2.10-14 mol.L-1, une faible linéarité (R2= 0,919 entre 3,2.10-14 mol.L-

1 et 3,2.10-10 mol.L-1), une sensibilité de 975 ± 1000 Ω par unité logarithmique et est 

spécifique sur la gamme de concentration testée. Néanmoins, ce capteur est peu sensible et la 

réponse liée à l’adsorption non spécifique de L-AVP est relativement important ; il est donc 

peu fiable. Le capteur à L-Tym développé dans les mêmes conditions a une meilleure linéarité 

(R2= 0,975 entre 10-12 et 10-9 mol.L-1), une meilleure sensibilité (1700 ± 700 Ω par ordre de 

grand par unité logarithmique) et est spécifique en effectuant un contrôle avec la L-AVP. 

Cette spécificité pourrait néanmoins être vérifiée à nouveau en testant l’énantiomère D-Tym. 

Les essais menés pour le capteur à adénosine se sont quant à eux révélés non concluants. Dans 

ces conditions opératoires, les performances des aptacapteurs semblent fortement dépendre du 

couple aptamère/cible. Des expériences supplémentaires sont nécessaires pour la mise au 

point de chaque aptacapteur.   

    Enfin de tous les systèmes testés, le polypyrrole NTA en combinaison avec la sonde 

Fe(CN)6
3-/4- s’est montré le plus performant. Avec un signal résultant des interactions 

électrostatiques entre le couple aptamère/cible et la sonde, cet aptacapteur a un seuil de 

détection de 3,2.10-14 mol.L-1, une bonne linéarité de signal (R2 = 0,999, entre 3,2.10-14 et 

3,2.10-8 mol.L-1 ) et une spécificité vis-à-vis de l’énantiomère D de l’AVP dans une gamme de 

concentration entre 3,2.10-12 et 3,2.10-6 mol.L-1. Néanmoins, au vu de l’application envisagée 

(détection dans la gamme du picomolaire dans les fluides physiologiques), à ce stade, le 

biocapteur à base de polypyrrole NTA ne constitue pas l’outil de détection fiable que nous 

espérions. En effet, le signal provenant de l’adsorption non spécifique de la L-AVP reste 

relativement important. L’utilisation d’agents bloquants, au-delà de limiter ces interactions 

non spécifiques, diminue fortement la sensibilité du capteur. D’autre part, les premiers 

contrôles effectués sans l’aptamère ont permis d’écarter les interactions entre la cible et le 

polypyrrole NTA mais des contrôles supplémentaires devraient être effectués afin de mieux 

comprendre les phénomènes mis en jeu. L’étape d’encrage de l’aptamère sur l’électrode 

devrait également être optimisée (quantité d’aptamère incubé, ajout d’espaceur biotinylé) afin 

d’améliorer la concentration surfacique en aptamère. 
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    Les polymères électrogénérés ont déjà fait leurs preuves dans la conception 

d’mmunocapteurs [3] [58], de biocapteurs enzymatiques [233] [234] et d’aptacapteurs [4] [5] 

[7] impédancemétriques et nos résultats pour l’aptacapteur à AVP, bien que nécessitant une 

optimisation, montrent encore une fois qu’ils constituent un outil d’intérêt pour 

l’immobilisation de biomolécules. 

    Pour remplir les objectifs de nos travaux sur le développement d’un aptacapteur à AVP, 

d’autres techniques d’immobilisation plus simples et pouvant permettre une meilleure fiabilité 

du signal électrochimique doivent être explorées. 
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Chapitre III : Biocapteurs impédancemétriques à base d’une 

monocouche autoassemblée sur électrodes d’or. 
 

     Parmi les différentes méthodes d’immobilisation des aptamères sur des surfaces, celles 

permettant de former des liaisons covalentes sont fortement prisées du fait qu’elles permettent 

de s’assurer de la non-désorption du biorécepteur. Dans cette optique, une multitude d’options 

se présentent parmi lesquelles on trouve les monocouches auto-assemblées (SAMs : self 

assembled monolayer) qui permettent une fixation verticale d’une molécule par un point 

d’ancrage fixé à l’une de ses extrémités. Ce point d’encrage est très souvent la fonction thiol. 

L’avantage des SAMs est qu’elles permettent de disposer d’une dimension mono-moléculaire 

perpendiculaire à la surface de l’électrode pour l’accroche du biorécepteur. Les composés 

organosoufrés se fixent spontanément sur de nombreuses surfaces métalliques et notamment 

sur l’or. La liaison thiol-Au est très largement choisie pour sa force et du fait que l’or est un 

métal relativement inerte.  

     En raison des performances insatisfaisantes obtenues pour les biocapteurs à base de 

polymères électrogénérés qui ont été décrites dans le chapitre II, nous avons essayé de trouver 

une alternative sans couche de polymère et nous avons opté pour l’utilisation de la technique 

d’immobilisation basée sur la construction de SAMs avec la liaison thiol-Au. 

     Dans ce chapitre, il sera décrit les différents résultats obtenus pour le développement de 

deux biocapteurs différents : un premier pour la détection de l’adénosine et un second pour la 

détection de la D-AVP qui est notre cible d’intérêt. 

I. Principe de l’immobilisation de l’aptamère 

    Comme indiqué précédemment, les thiols (R-SH), mais aussi les disulfides (R-S-S-R) et les 

sulfides (R-S-R) ont une forte réactivité avec les surfaces métalliques telles que l’or, l’argent, 

le platine ou encore le cuivre. A partir d’une solution diluée de ces molécules, les groupes 

sulfurés s'adsorbent spontanément sur la surface du métal, formant une couche mono-

moléculaire ordonnée et orientée, appelée monocouche auto-assemblée (SAM). L’or est un 

substrat de premier choix du fait qu’il est relativement inerte et que les molécules adsorbées 

forment à sa surface des structures cristallines bien définies [217], ce qui justifie son choix 

comme support d’élaboration de notre biocapteur. 
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    La formation de la monocouche se réalise en trois étapes qui sont la physisorption contrôlée 

par diffusion, la chimisorption des molécules et enfin la cristallisation de l’autoassemblage. 

L'état de physisorption sur Au (111) est un système extrêmement désordonné et dans lequel 

seules les interactions de Van der Waals sont responsables de l'adsorption. Lors de la 

chimisorption, le groupement SH perd l'atome d'hydrogène mercaptan (qui générerait du H2) 

et forme une forte connexion covalente avec trois atomes d'or (environ 50 kcal/mol) [235]. Le 

soufre étant hybridé sp3, les chaînes thiol prennent une inclinaison de 20 à 40° par rapport au 

niveau de la surface [236]. Au cours du processus de cristallisation qui s’en suit, les molécules 

s'alignent sur la surface de manière parallèle, par le biais d'interactions de Van der Waals 

(répulsives, stériques et électrostatiques) entre les queues ce qui donne lieu à des couches 

mono-moléculaires hautement ordonnées et orientées [237], comme le montre la Figure 79. 

 

Figure 79: Monocouche auto-assemblée d'alcanethiols. Reproduit de [217]. 

    Concernant l’immobilisation de l’aptamère, elle peut se faire soit en modifiant directement 

l’aptamère modifié avec une fonction thiol [238]–[241] (Figure 80A), soit à l’aide de 

fonctions intermédiaires qui sont greffées sur la surface de l’électrode via la chimie Au-S, et 

auxquels les aptamères sont ensuite liés. A titre d’exemple, l’immobilisation indirecte fait 

appel à des couplages tels que : 

 acide mercaptopropionique/1-éthyl-3-(3-diméthylaminopropyl)carbodiimide/N-

hydroxysuccinimide/amine-aptamère(MPA/EDC/NHS/NH2-aptamère) [242] (Figure 

80B) 

  dithiobis (succinimidyl propionate)/amine aptamère (DSP/NH2-aptamère)[243] 

(Figure 80C) 

 ou encore cysteamine/glutaraldehyde/NH2 aptamère [244] (Figure 80D). 
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Figure 80: Schémas des différentes techniques d’immobilisation d’aptamères thiolés à la surface 
d’électrodes d’or. Inspiré de [217]. 

     Du fait de sa simplicité, l’immobilisation directe reposant sur l’utilisation d’aptamères 

thiolés est la plus utilisée. Il a néanmoins été démontré qu’avec cette technique, les aptamères 
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thiolés (ou ADN en général) ne se fixaient pas à la surface de l’or uniquement grâce à 

l’interaction Au-S mais s’adsorberaient également grâce aux atomes d’hydrogène [245] ou 

aux groupements phosphates [246]. Cette adsorption inadéquate ne permet pas une 

conformation optimale de l’aptamère pour la reconnaissance de sa cible, ce qui pourrait 

affecter de manière générale les performances d’un biocapteur. 

      Pour éviter ce problème d’adsorption de l’aptamère par d’autres fonctions que le thiol, une 

stratégie très répandue a été mise au point. Elle consiste en l’immobilisation, en plus de 

l’aptamère, de chaines d’alcanethiols qui peuvent être de différentes longueurs. Cette stratégie 

prend néanmoins en compte un certain nombre de facteurs (la longueur de la chaîne 

d’alcanethiol, la longueur du bras espaceur ou linker entre l’aptamère et la fonction thiol 

rattachée, le rapport de concentration thiol-aptamère/alcanethiol à la surface de l’électrode).  

   La longueur du linker doit être choisie de sorte à permettre une conformation optimale de 

l’aptamère. La longueur de l'alcanethiol a, quant à elle, un impact sur la cinétique du transfert 

de charge, ainsi que sur la prévention de l’adsorption non spécifique d’interférents. En règle 

générale, plus la chaîne alkyle est longue, meilleures sont les propriétés anti-adsorbantes, mais 

aussi plus la couche d'alcanethiol est isolante. A cet effet, le mercapto-1-hexanol (MCH) est à 

ce jour l’alcanethiol le plus utilisé pour l’élaboration des SAMs à la surface d’électrodes d’or 

car la longueur de sa chaîne alkyle (6 atomes de carbone) est optimale pour cette application ; 

c’est également l’alacanethiol qui sera utilisé pour nos travaux (Figure 81). Enfin, le rapport 

de concentration SH-aptamère/alcanethiol doit être choisi de sorte à obtenir un taux de 

recouvrement permettant une bonne sensibilité tout en limitant le phénomène 

d’encombrement stérique [217].  

 

Figure 81: Schéma de fonctionnalisation de la surface d’une électrode d’or avec une monocouche 

aptamère/MCH. 
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   Concernant le linker entre l’aptamère et la fonction SH rattachée, il a été choisi une chaîne 

alkyle de même longueur que le MCH (SH-(CH2)6-aptamère). 

II. Biocapteur à base d’électrodes d’or pour la détection de l’adénosine 

     Comme ce fut le cas dans le chapitre précédent pour certaines réalisations, nous avons 

dans un premier temps mis au point un biocapteur à adénosine avec un aptamère anti-

adénosine en série ADN de 25 bases, donc plus court que celui de la D-AVP (55 bases). 

1. Préparation des électrodes  

1.1. Nettoyage des électrodes d’or 

    Pour obtenir des aptacapteurs performants, la qualité de la surface de l’électrode nue est 

très importante car elle conditionne l’arrangement des molécules de surfaces pendant la 

construction du biocapteur, donc l’homogénéité du film accroché à l’interface et donc la 

sensibilité de la mesure électrochimique. De plus, les contaminations de la surface peuvent 

affecter la cinétique de formation de la liaison des thiols-Au [247]. 

    Plusieurs méthodes de nettoyage des surfaces d’or sont reportées dans la littérature , dont le 

nettoyage à l’ozone ultraviolet, le nettoyage par le mélange KOH + H2O2, le nettoyage par 

solution piranha (mélange H2SO4 + H2O2) ou encore le nettoyage par voltampérométrie 

cyclique dans une solution de H2SO4 diluée [248]. 

    Nous avons opté dans un premier temps pour le nettoyage à l’acide sulfurique qui est la 

technique la plus communément utilisée dans la littérature [249]. Des électrodes d’or 

polycristallin de diamètre Φ = 2 mm (figure 4) ont été polies avec une suspension d’alumine 

0,3 µm, avant d’être rincées à l’acétone puis soumises aux ultrasons successivement dans de 

l’éthanol et dans de l’eau milli-Q. Elles sont ensuite soumises au nettoyage électrochimique 

par voltampérométrie cyclique dans une solution de H2SO4 0,5 mol.L-1 dans de l’eau milli Q 

(10 cycles entre -1,2 et -0,2 V à 50 mV/s). Les électrodes sont de nouveau rincées à l’eau 

milli-Q puis séchées sous N2. 

1.2.  Dépôt de l’aptamère 

    Le même aptamère anti-adénosine utilisé précédemment pour le développement de 

l’aptacapteur à base de polypyrrole NTA (chapitre II-IV-1.3.1.2) a été modifié cette fois-ci à 

son extrémité 5’ avec une fonction thiol et un linker alkyle de 6 atomes de carbone 

(séquence : 5’ SH-(CH2)6-CCTGGGGGAGTATTGCGGAGGAAGG 3’).  
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    Un mélange aptamère/MCH a été préparé à un rapport de concentration de 1:1000 (1 

µmol.L-1/1 mmol.L-1) dans le tampon phosphate (0,1 mol.L-1, pH = 7,4) et est dénaturé à 

80°C, pendant 5 minutes avant d’être refroidi dans de la glace pendant 30 minutes. 10 µL du 

mélange sont ensuite déposés à la surface des électrodes pour une incubation d’une nuit à 

4°C : il s’agit de la technique dite de co-immobilisation. 

     Au vu des performances obtenues à l’aide de la sonde Fe(CN)6
3-/4- pour les aptacapteurs 

précédemment développés et le caractère pratique de son utilisation par rapport à la sonde 

QH2 (moins bonne stabilité), elle a été de nouveau utilisée comme sonde électrochimique 

pour le nouvel aptacapteur mis au point. De plus, c’est la sonde électrochimique 

communément utilisée dans la littérature pour les biocapteurs à base d’électrode d’or [250] 

[251]. La solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1 dans le tampon phosphate 0,1 mol.L-1 , pH 

=7,4) a été utilisée dans un premier temps pour la caractérisation de l’étape de 

fonctionnalisation des électrodes par voltampérométrie cyclique et par spectroscopie 

d’impédance électrochimique (Figure 82). 

 

Figure 82: Caractérisation électrochimique d’une électrode d’or polycristalline (Φ = 2 mm) : (A) 

voltampérogrammes cycliques enregistrés à une vitesse de balayage de 100 mV/s (a) avant et (b) 

après dépôt d’une monocouche aptamère/MCH obtenue par co-immobilisation d’un mélange 1:1000 

µmol.L-1 ; Diagramme de Nyquist des spectres d'impédance avant (B) et après dépôt (C) d’une 

monocouche aptamère/MCH . Les données expérimentales sont représentées par des points et les 

données ajustées par une ligne. Mesures effectuées à l'OCP, avec un potentiel alternatif d'amplitude 

de 10 mVRMS et un balayage de fréquence de 50000 Hz à 0,1 Hz. Des données expérimentales (points) 

et ajustées (lignes) sont présentées. Toutes les mesures ont été effectuées en utilisant 2.10-3 mol.L-1 

Fe(CN)6
3-/4- comme sonde redox dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1salin (pH 7,4). 
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   Le voltampérogramme cyclique à une vitesse de balayage de 100 mV.s-1 de l’électrode nue 

(Figure 82A.a) montre un signal d’oxydoréduction réversible typique de la sonde Fe(CN)6
3-/4-, 

avec des intensités de pics de courant anodique et cathodique de Ipa = 19 ± 1 µA et Ipc = -17 ± 

1 µA et un ∆Ep = de 0,90 ± 0,01 V. Cette faible valeur de ∆Ep traduit un transfert d’électron 

rapide à l’interface entre la solution électrolytique et la surface de l’électrode d’or. Après 

incubation, du mélange de molécules thiolées, la diminution du courant Ipa (de 19 ± 1 à 15 ± 

1µA), l’augmentation de ∆Ep (de 0,90 à 0,34 ± 0,01 V) témoignent d’une diminution du 

transfert d’électrons dû à la présence à la surface de l’électrode de la couche aptamère/MCH.  

     Quant aux diagrammes de Nyquist (Figure 82), ils montrent des spectres d’impédance qui 

ont une allure générale identique à celle décrite pour les aptacapteurs à base de polymère, 

avec, à hautes fréquences, une boucle correspondant au phénomène de transfert de charge 

associé à la double couche capacitive et à basses fréquences une demi-droite à 45° 

correspondant au phénomène de diffusion de la sonde électrochimique Fe(CN)6
3-/4-. La boucle 

correspondant au transfert de charge est de très petite taille pour l’électrode nue avant 

d’augmenter fortement pour l’électrode portant à sa surface la couche d’aptamère/MCH.  

    Dans ce chapitre, nous avons choisi de déconvoluer les spectres d’impédance en éléments 

d’un circuit électrique, afin d’étudier l’évolution des paramètres caractéristiques des 

phénomènes électriques et diélectriques de l’impédance. Le modèle électrique qui correspond 

aux spectres d’impédance de la Figure 82 est le modèle de Randles dont le circuit équivalent 

est donné sur la Figure 83 . Le circuit de Randles est composé de 4 éléments. On a une 

résistance de l’électrolyte, Rel, en série avec la combinaison parallèle de la capacité double 

couche, Cdc, et d'une branche faradique composée d'une résistance de transfert de charge, Rtc, 

et d'une impédance de Warburg, Zw. L’impédance de Warburg choisie est celle qui permet de 

modéliser la diffusion semi-infinie de l’espèce rédox. Pour l’ajustement des points avec le 

modèle électrique, nous avons remplacé la capacité de double couche par un élément à phase 

constante (CPE) afin de prendre en compte l'inhomogénéité communément associée aux 

électrodes modifiées [209]. L'impédance complexe d’un élément à phase constante (CPE) est 

donnée par : 

𝑍𝐶𝑃𝐸 =
1

𝑄(𝑗𝜔)𝑛    (1) 

où Q est l'admittance du CPE, ω est la pulsation en rad.s-1, avec ω = 2πf (f la fréquence en s-1), 

et n l'exposant adimensionnel qui traduit l’inhomogénéité de l’impédance. Lorsque n=1, 

l'impédance devient celle de la capacité, C, où Q = C.  
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Figure 83: Circuit de Randles équivalent aux spectres d’impédances obtenus pour une électrode d’or 

polycristalline nue ou recouverte d’une monocouche aptamère anti-AVP/MCH, dans les conditions 

expérimentales de la Figure 82. 

     Le logiciel ZView (Scribner, LLC) a été utilisé pour adapter les paramètres du circuit 

électrique équivalent aux données expérimentales d'impédance. Une bonne correspondance 

entre les points expérimentaux et la courbe d'ajustement peut être observée sur la Figure 82, 

où la ligne passant par les points de données représente la courbe d'ajustement utilisant ce 

circuit équivalent. Les paramètres Rtc, Cdc et n sont reportés dans le Tableau 15 pour 

l’électrode nue et l’électrode recouverte de la couche d’aptamère/MCH. La fréquence 

caractéristique, f°, au sommet de la boucle haute fréquence a aussi été calculée 

(Rct×Cdc×2×π×f°=1) et ajoutée au tableau. Les paramètres du Warburg ne seront pas donnés 

car ils ne fournissent pas d’information sur l’interface électrochimique donc sur les étapes de 

construction du biocapteur et ensuite sur sa réponse après l’ajout de la cible biologique. 

Tableau 15 : Valeurs de Ipa, ∆Ep , de Rtc, Cdc, f° et n obtenues après les différentes étapes de 

fonctionnalisation de l’électrode en utilisant la sonde Fe(CN)6
3-/4-. Les conditions expérimentales sont 

identiques à celles de la Figure 82. 

Etape Ipa (µA) ∆Ep (V) Rct (Ω) Cdc (μF) f° (Hz) n 

Au 19 ± 1 0,09 ± 0,01 178 ± 4 0,89 ± 0,02 1000 0,86 

Au/Aptamère/MCH 15 ± 1 0,34 ± 0,01 11000 ± 200 0,220 ± 0,005 65 0,97 

 

  Dans le Tableau 15, on peut voir que la résistance de transfert de charge est 62 fois plus 

grande pour l’électrode modifiée par le SAM Aptamère/MCH que pour l’électrode nue, ce qui 

est en accord avec la baisse de courant observée en voltampérométrie cyclique qui elle aussi 

montrait un ralentissement du transfert d’électron. La fréquence caractéristique associée 

diminue d’un facteur 15, montrant elle aussi ce ralentissement. En même temps, la capacité de 

double couche a diminué d’un facteur 4 et le facteur n a augmenté et se rapproche fortement 
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de 1. On voit ainsi clairement, que l’interface SAM/solution est très ordonnée avec une 

surface spécifique moins grande que celle de l’électrode nue et une rugosité très faible. On 

peut dire que la rugosité initiale de l’interface a été « effacée » par une SAM très ordonnée.  

2. Performances analytiques 

    Des concentrations croissantes d’adénosine et de guanosine ont été ajoutées à la surface des 

électrodes préparées avec l’aptamère anti-adénosine pour une durée d’incubation de 30 

minutes. Les électrodes ont ensuite été rincées dans le tampon phosphate 0,1 mol.L-1 avant 

d’être caractérisées par voltampérométrie cyclique à une vitesse de balayage de 10 mV.s-1 et 

par spectroscopie d’impédance électrochimique (Figure 84).  

    Les voltampérogrammes cycliques montrent la persistance des pics d’oxydation et de 

réduction typique de Fe(CN)6
3-/4- sur toute la gamme de concentration d’adénosine avec une 

diminution progressive mais modérée des intensités des pics de courant anodique en fonction 

de concentrations croissantes d’adénosine (Figure 84A).  

 

Figure 84: Voltampérogrammes cycliques du biocapteur aptamère anti-adénosine/MCH obtenue par 

co-immobilisation 1:1000 µmol.L-1 sur électrodes d’or polycristallin dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- 

(2.10-3 mol.L-1) à une vitesse de balayage de 10 mV.s-1 obtenus à différentes concentrations 
d’adénosine (A) et de guanosine (C) : a) 0 mol.L-1 ; b) 10-14 mol.L-1 ; c) 10-13  mol.L-1 ; d) 10-12 mol.L-1; 

e) 10-11 mol.L-1 ; f) 10-9 mol.L-1; g) 10-7 mol.L-1    . Les données expérimentales sont représentées par 

des points et les données ajustées par des lignes. Diagrammes de Nyquist obtenus après ajout 

d’adénosine (B) et de guanosine (D) sur les électrodes ; les points d’isofréquence sont représentés par 
une sphère marron. 
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  Cette diminution des intensités des pics peut s’expliquer par la réduction du transfert 

d’électron induite par l’accumulation de masse de l’adénosine à la surface de l’électrode 

provenant de sa reconnaissance par l’aptamère anti-adénosine. Cette tendance de réponse est 

validée par les mesures d’impédance dont le diagramme de Nyquist met en évidence une 

augmentation progressive de l’impédance (Figure 84B).   

   Concernant la guanosine, aucune variation significative n’a été observée que ce soit par 

voltampérométrie cyclique ou par spectroscopie d’impédance (Figure 84). Cette différence 

montre que la reconnaissance avec l’adénosine est effective et que si l’on ajoute un 

interférent, ici la guanosine, l’aptacapteur ne répond pas.  

   L’ajustement des spectres d’impédance de la Figure 84C a été réalisé avec le modèle de 

Randles. Les lignes sur les spectres correspondent à la courbe d’ajustement et on peut voir 

une forte similitude entre les valeurs expérimentales et les valeurs ajustées. Les paramètres Rtc 

Cdc, f° et n du circuit électrique sont regroupés dans le  

Tableau 16. 

Tableau 16: Valeurs de Ipa, ∆Ep , de Rtc, Cdc, f°, et n obtenues après ajout d’adénosine sur une 

électrode fonctionnalisée par une monocouche aptamère anti-adénosine/MCH (ratio 1 :1000). Les 

conditions expérimentales sont identiques à celles de la Figure 82. 

 [Adenosine]  

(mol.L-1) 

Ipa (µA) ∆Ep (V) Rct (Ω) Cdc (μF) f° (Hz) n 

0 5,21 ± 0,10 0,21 ± 0,01 11000 ± 200 0,223 ± 0,005 65 0.970 

10-14  5,20 ± 0,10 0,22 ± 0,01 11100 ± 200 0,215 ± 0,005 67 0.956 

10-13   5,20 ± 0,10 0,22 ± 0,01 11400 ± 200 0,218 ± 0,005 64 0.955 

10-12   5,13 ± 0,10 0,23 ± 0,01 11800 ± 200 0,215 ± 0,005 63 0.953 

10-11   5,10 ± 0,10 0,24 ± 0,01 12600 ± 200 0,243 ± 0,005 52 0.947 

10-9   5,00 ± 0,10 0,25 ± 0,01 14000 ± 200 0,267 ± 0,005 42 0.941 

10-7   4,89 ± 0,10 0,27 ± 0,01 17200 ± 200 0,326 ± 0,005 28 0.926 

 

    La représentation graphique des quatre paramètres Rtc, Cdc, f° et n de l’impédance en 

fonction du logarithme de la concentration en adénosine permet d’apprécier l’évolution de 

chaque paramètre (Figure 85). Ainsi, on remarque que les trois premières concentrations 

donnent des valeurs assez proches. Ensuite, lorsque la concentration en adénosine atteint puis 

dépasse 10-12 mol.L-1, les variations sont bien plus importantes.  
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Figure 85: Courbes montrant les variations de Rtc(A), Cdc (B), f° (C) et n (D) en fonction de la 

concentration d’adénosine, obtenues après ajustement des diagrammes de Nyquist de la Figure 84B.  

    La résistance de transfert de charge augmente alors que la fréquence caractéristique 

diminue, ce qui indique que le transfert d’électron de la sonde rédox ralentit avec 

l’augmentation de la concentration en adénosine. Ceci traduit, l’encombrement de la surface 

de la SAM par l’adénosine piégée dans l’aptamère. La capacité de double couche augmente 

légèrement alors que la valeur de n diminue lorsque l’on augmente la concentration en 

adénosine. La présence de l’adénosine piégée dans l’aptamère à la surface de la SAM rend la 

surface moins homogène avec un mélange d’aptamères libres et d’autres associés à 

l’adénosine, ce qui modifie la double couche électrochimique située à l’interface SAM / 

solution. 

    Une analyse quantitative des réponses obtenues avec 3 électrodes a été effectuée en 

comparant le paramètre ∆Z à une fréquence de 8,33 Hz (Tableau 17) après ajout de 

différentes concentrations d’adénosine ou de guanosine comprises entre 10-14 et 10-7 mol.L-1. 

Les incertitudes présentées sont celles calculées sur les valeurs moyennes de ∆Z pour ces 3 

électrodes. Sur toute la gamme de concentration étudiée, on peut noter des valeurs de ∆Z8,33 Hz 

pour l’adénosine (entre 700 ± 600 Ω et 8100 ± 2700 Ω) nettement supérieures à celles de la 

guanosine (entre - 400 ± 700 Ω et 400 ± 400 Ω). 
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Tableau 17: Valeurs de ∆Z obtenues à une fréquence de 8,33 Hz après ajout de l’adénosine ou de la 

guanosine aux électrodes fonctionnalisées par la monocouche aptamère anti-adénosine/MCH (ratio 

1 :1000). Les conditions expérimentales sont identiques à celles de la Figure 84B. n = 3. 

 ∆Z8,33 Hz (Ω) 

Concentration (mol.L-1) Adénosine Guanosine 

10-14 700 ± 600 - 400 ± 700 

10-13 1700 ± 900 -500 ± 600 

10-12 2800 ± 1200 -400 ± 500 

10-11 4400 ± 2100 -200 ± 500 

10-9 6000 ± 2000 50 ± 500 

10-7 8100 ± 2700 400 ± 400 

 

   Les courbes d’étalonnage (Figure 86) pour ce nouvel aptacapteur ont été dressées à partir du 

paramètre des données du Tableau 17.   

 

Figure 86: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z en fonction de la 

concentration en adénosine (a) et en guanosine (b) pour des électrodes fonctionnalisées par une 

monocouche aptamère anti-adénosine/MCH obtenue par co-immobilisation 1:1000 µmol.L-1 sur 

électrode d’or avec la sonde Fe (CN)6
3-/4- dans le tampon phosphate 0,1 mol.L-1, pH =7,4. n = 3. 

     Contrairement au biocapteur à base de film de polypyrrole NTA qui n’avait pas donné de 

résultat probant (cf. chapitre II), celui avec une électrode d’or et un assemblage type SAMs 

(Figure 86) montre une large gamme de linéarité (R2 = 0,982) de 7 ordres de grandeur (10-14 à 

10-7 mol.L-1) avec un seuil de détection à 10-13 mol.L-1 pour l’adénosine puisque pour la 

concentration 10-14 mol.L-1, on ne peut pas discriminer l’adénosine de la guanosine (domaine 
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d’incertitude communs). La Figure 86, montre aussi que l’ajout de guanosine n’entraine pas 

de réponse des trois aptacapteurs basés sur une monocouche aptamère anti-adénosine/MCH 

quelle que soit la concentration. L’aptacapteur réalisé est donc très spécifique. Malgré ces 

performances très intéressantes, les importantes dispersions observées pour la réponse après 

l’ajout de l’adénosine (coefficient de variation atteignant les 85%) montrent que le système 

nécessite encore une certaine optimisation que nous n’avons pas eu l’occasion de réaliser.  

 

III. Biocapteur à base d’électrodes d’or pour la détection de l’AVP 

    Au vu des bonnes performances de l’aptacapteur à adénosine, les paramètres utilisés pour 

la mise au point de ce dernier ont été reconduits pour le développement de l’aptacapteur pour 

la détection d’AVP. 

1. Biocapteur à base d’électrodes d’or polycristallin 

1.1.Fonctionnalisation des électrodes par co-immobilisation aptamère-

MCH 

1.1.1. Préparation des électrodes 

    Les électrodes précédemment utilisées pour le développement de l’aptacapteur pour la 

détection de l’adénosine ont été nettoyées et réutilisées pour la mise au point du capteur à 

AVP. 

   Dans un premier temps, les électrodes ont été nettoyées électrochimiquement dans une 

solution de H2SO4 0,5 mol.L-1, après polissage à l’alumine (technique de nettoyage 

précédemment utilisée pour la réalisation des aptacapteurs à adénosine). Après dénaturation et 

refroidissement, 10 µL d’un mélange de D-aptamère anti AVP et de MCH (ratio 1 µmol.L-

1
 d’aptamère : 1000 µmol.L-1 de MCH) préparé dans une solution de tampon phosphate 0,1 

mol.L-1 (pH = 7,4) ont été déposés à la surface des électrodes. L’aptacapteur pour la détection 

de l’AVP ainsi conçu s’est montré non fonctionnel (résultats non présentés). Ces résultats 

pourraient s’expliquer par le greffage d’une trop faible quantité de thiols (aptamère et MCH) à 

la surface de l’électrode. En effet, le spectre d’impédance de l’électrode modifiée par 

l’aptamère (Figure 87.b) montre une augmentation très modérée de l’impédance par rapport à 

l’électrode nue (Figure 87.a) après greffage de la monocouche aptamère anti-D-AVP/MCH 

alors que des valeurs bien plus importantes avaient été obtenues pour l’aptacapteur à 

adénosine. 
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Figure 87: Diagrammes de Nyquist des spectres d'impédance d’une électrode d’or polycristalline (Φ 

= 2 mm) avant (a), après fonctionnalisation par une monocouche aptamère anti-AVP/MCH à la 

concentration 1:1000 µmol.L-1 obtenue par co-immobilisation après polissage à l’alumine et 

nettoyage électrochimique dans une solution de H2SO4 (b) et après polissage à la pâte de diamant et 

nettoyage chimique dans un mélange KOH 50 mmol.L-1 + H2O2 à 25% (c). Les données 

expérimentales sont représentées par des points et les données ajustées par des lignes. Spectres 

obtenus à l'OCP, avec un potentiel alternatif d'amplitude de 10 mVRMS et un balayage de fréquence de 

50000 Hz à 0,1 Hz. Toutes les mesures ont été effectuées en utilisant 2.10-3 mol.L-1 Fe(CN)6
3-/4- comme 

sonde redox dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1salin (pH 7,4). 

    Ce très faible greffage de thiols pourrait provenir d’une contamination de la surface de 

l’électrode qui malgré un polissage et un nettoyage très agressif n’est plus éliminée. En effet, 

il semblerait que le nettoyage était efficace au départ lorsque l’électrode était quasi-neuve 

mais ne l’est plus. La pâte diamantée est connue pour laisser beaucoup moins d’impuretés sur 

la surface de l’électrode par rapport à l’alumine qui peut encrasser la surface [252]. Dans ces 

conditions, nous avons opté pour un autre protocole de nettoyage. Celui-ci comprend un 

polissage de la surface des électrodes avec une suspension de particules de diamant de 0,1 µm 

de diamètre, suivi d’un nettoyage électrochimique dans un mélange KOH 50 mmol.L-1 + 

H2O2 à 25% puis d’un nettoyage électrochimique par voltampérométrie cyclique dans une 

solution de KOH 50 mmol.L-1. Selon Fischer et al. , cette méthode de nettoyage serait plus 

efficace que le nettoyage électrochimique dans une solution de H2SO4 [248].  

   Les électrodes ainsi nettoyées ont été rincées à l’eau milli-Q et séchées au N2 avant d’être 

fonctionnalisées par la monocouche aptamère anti-D-AVP/MCH (avec un mélange 

aptamère/MCH 1:1000). Le spectre d’impédance obtenu après greffage de la monocouche est 

représenté sur la Figure 87.c. Celui-ci montre une impédance plus importante que celle 

obtenue après le polissage à l’alumine et le nettoyage électrochimique à la solution de H2SO4 
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0,5 mol.L-1 (Figure 87.b). Cette augmentation de l’impédance témoigne de la formation d’une 

monocouche aptamère/MCH plus compacte à la surface de l’électrode. Cette autre technique 

de nettoyage, qui paraît plus efficace, a donc été retenue.  

     Les paramètres des spectres d’impédance liés à l’effet des deux manières de nettoyer 

l’électrode sur la formation de la SAM aptamère anti-D-AVP/MCH sont regroupés dans le 

Tableau 18.. 

Tableau 18: Valeurs de Rct, Cdc,f° et n obtenues après avant et après fonctionnalisation d’une 

électrode avec la monocouche aptamère/MCH après nettoyage électrochimique dans une solution de 

H2SO4 et dans une solution de KOH + H2O2 25% .Les conditions expérimentales sont identiques à 

celles de la Figure 87. 

Etape Rct (Ω) Cdc (μF) f° (Hz) n 

Au 170 ± 3 0.89 ± 0,02 1050 0.855 

Au/Aptamère/MCH après polissage par la 

pâte d’alumine et nettoyage avec la 

solution de H2SO4 

1280 ± 30 0.192 ± 0,003 650 0.958 

Au/Aptamère/MCH après polissage par la 

pâte de diamant et nettoyage avec le 

mélange KOH + H2O2  

2160 ± 40 0.157 ± 0,004 470 0.978 

 

   Les données du tableau montrent que le SAM obtenu après la nouvelle méthode de 

nettoyage a une plus grande résistance de transfert de charge, une plus grande valeur de n, une 

plus faible capacité de double couche et une plus faible fréquence caractéristique. Il est plus 

proche de ce que l’on attendait même si les valeurs n’atteignent pas ce que l’on avait eu avec 

le SAM à base d’aptamère anti-adénosine. Cette différence, peut être liée à la longueur de 

l’aptamère, ici 55 bases contre 25 bases pour l’anti-adénosine. En effet, l’aptamère anti-D-

AVP peut perturber d’avantage le processus de construction du SAM à cause de sa longueur 

importante. 

1.1.2. Performances analytiques 

    Des concentrations croissantes en AVP ont été ajoutées à la surface des électrodes 

préparées avec la nouvelle technique de nettoyage. La réponse de l’aptacapteur a été 

caractérisée par spectroscopie d’impédance électrochimique avec la sonde Fe(CN)6
3-/4-. La 

Figure 88 montre le tracé des diagrammes de Nyquist des spectres d’impédance obtenus après 

ajout de différentes concentrations de D et de L-AVP à la surface des électrodes préparées. 
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Figure 88: Diagrammes de Nyquist des spectres obtenus pour le biocapteur à base d’une monocouche 

aptamère/MCH à la concentration de 1 :1000 µmol.L-1 déposée par co-immobilisation aux 
concentrations de : a) 0 mol.L-1 b) 3,2.10-14 mol.L-1 ; c) 3,2.10-13 mol.L-1 ; d) 3,2.10-12 mol.L-1 ;e) 

3,2.10-11 mol.L-1 ; f) 3,2.10-10 mol.L-1 et g) 3,2.10-8  mol.L-1 en D-AVP (A) et L-AVP (B). Les données 

expérimentales sont représentées par des points et les données ajustées par des lignes. Mesures 

effectuées à l’OCP dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 

mol.L-1 , pH =7,4; les points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

    Une augmentation de l’impédance en fonction des concentrations croissantes de cible est 

observée pour la D-AVP (Figure 88A) tandis qu’aucune variation significative n’est notée 

pour l’ajout de la L-AVP (Figure 88B). Cette augmentation, comme pour le cas précédent 

avec l’adénosine, résulte de l’accumulation de masse de la D-AVP à la surface de l’électrode 

par suite de sa reconnaissance par l’aptamère.  

    Les paramètres extraits des spectres d’impédance en fonction de la concentration en D-

AVP incubée sur l’aptacapteur sont regroupés dans le Tableau 19. On remarque que la 

résistance de transfert de charge et la fréquence sont modifiées avec la concentration en D-

AVP avec une augmentation pour la résistance et une diminution pour la fréquence. Les deux 

autres paramètres, la capacité de double couche et le facteur n, restent constants avec 

l’augmentation de la concentration.  

   Pour visualiser l’évolution de ces 4 paramètres, la Figure 89 est présentée. On voit que les 

variations de la résistance de transfert de charge et de la fréquence se découpent en deux 

zones, jusqu’à la concentration 3,2.10-12 mol.L-1, la variation est assez faible voire nulle, et 

ensuite, pour les plus fortes concentrations, la variation est significative. Pour les deux autres 
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paramètres, f° et n, le graphe confirme que ces deux valeurs restent constantes quelle que soit 

la concentration.  

 

Figure 89: Courbes montrant les variations de Rtc(A), Cdc (B), f° (C) et n (D) en fonction de la 

concentration de D-AVP à la surface d’une électrode d’or polycristallin fonctionnalisée avec une 

monocouche aptamère/MCH (1 :1000 µmol.L-1), obtenues après ajustement des diagrammes de 

Nyquist de la Figure 88A. 

   Ces résultats semblent indiquer que la reconnaissance entre l’aptamère et la L-AVP n’a 

aucune influence sur la double couche et sur l’homogénéité de la couche de SAM. On peut 

supposer que le changement de conformation nécessaire à l’aptamère anti-D-AVP pour 

enchâsser sa cible est situé suffisamment loin de la surface du SAM pour ne pas perturber la 

double couche électrochimique. Ceci est cohérent avec le fait que l’aptamère anti-D-AVP est 

beaucoup plus long que celui de l’adénosine. 
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Tableau 19: Valeurs de Rct, Cdc, f°, et n obtenues après ajout de D-AVP à la surface d’électrodes 

fonctionnalisées par une monocouche aptamère anti-D-AVP/MCH (ratio 1 :1000). Les conditions 

expérimentales sont identiques à celles de la Figure 88. 

[D-AVP] (mol.L-1) Rtc (Ω) Cdc (μF) f° (Hz) n 

0 2150 ± 40 0,157 ± 0,003 470 0,980 

3,2.10-14 2250 ± 50 0,156 ± 0,003 450 0,980 

3,2.10-13 2480 ± 50 0,155 ± 0,003 410 0,981 

3,2.10-12 2420 ± 50 0,155 ± 0,003 420 0,980 

3,2.10-11 3500 ± 70 0,156 ± 0,003 293 0,981 

3,2.10-10 4300 ± 90 0,157 ± 0,003 237 0,981 

3,2.10-8 5000 ± 100 0,158 ± 0,003 203 0,978 

 

   De plus, les variations d’impédance ont été quantitativement analysées à une fréquence de 

120 Hz (Tableau 20). Les incertitudes présentées sont celles sur les moyennes de ∆Z sur 2 

électrodes. Sur la gamme de concentration allant de 3,2.10-13 à 3,2.10-8 mol.L-1, une différence 

est observée entre les valeurs de ∆Z pour la D-AVP et celles pour le L-AVP, ce qui n’était pas 

le cas pour l’aptacapteur à base d’un film de polypyrrole NTA avec la sonde Fe(CN)6
3-/4-. On 

remarquera que la concentration 3,2.10-14 mol.L-1, ne permet pas de différentier la D-AVP de 

la L-AVP et que les incertitudes élevées pour les concentrations 3,2.10-13 et 3,2.10-12 mol.L-1, 

sont suffisamment grande pour douter de la spécificité de l’aptacapteur dans cette gamme de 

concentration.  

Tableau 20: Valeurs de ∆Z obtenues à une fréquence de 120 Hz après ajout de la D-AVP ou de la L-

AVP aux électrodes fonctionnalisées à la monocouche aptamère anti-AVP/MCH (ratio 1:1000). Les 

conditions expérimentales sont identiques à celles de la Figure 88. n =2. 

 ∆Z120 Hz (Ω) 

Concentration (mol.L-1) D-AVP L-AVP 

3,2.10-14 100 ± 60 130 ± 200 

3,2.10-13 500 ± 300 90 ± 300 

3,2.10-12 600 ± 500 50 ± 40 

3,2.10-11 1800 ± 900 -40 ± 80 

3,2.10-10 1800 ± 40 -110 ± 60 

3,2.10-8 2000 ± 400 -170 ± 80 
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    Ainsi, les valeurs de ∆Z rejoignent les conclusions faites lors de l’étude des résistances de 

transfert présentées précédemment, c’est à dire qu’en dessous de 3,2.10-12 mol.L-1, la réponse 

de l’aptacapteur n’est pas significative. 

     Enfin, les courbes d’étalonnage produites à partir des données du Tableau 20 (Figure 90) 

ne révèlent aucune croissance exploitable de la réponse induite par la D-AVP (Figure 90.a). 

En effet, un pseudo-plateau est visible entre 3,2.10-11 mol.L-1 et 3,2.10-8 mol.L-1 car 

l’incertitude sur les points de mesure est trop élevée à ce stade de notre étude.  

 

Figure 90: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z120 Hz en fonction de la 

concentration en D-AVP (a) et de L-AVP (b) pour des électrodes fonctionnalisées par co-

immobilisation aptamère/MCH avec la sonde Fe (CN)6
3-/4- dans le tampon phosphate 0 ,1 mol.L-1, pH 

=7,4. n = 2. 

     Il est également pertinent de souligner que le signal provenant de la L-AVP reste faible sur 

toute la gamme de concentration testée avec des valeurs ∆Z comprises entre 130 et -170 Ω ce 

qui n’était pas le cas pour les autres aptacapteurs développés avec les polymères 

électrogénérés. Ces faibles valeurs traduisent une faible adsorption non spécifique de la L-

AVP à la surface de l’électrode d’or. 

     Ces performances nécessitent une optimisation en termes de sensibilité, de linéarité mais 

aussi de reproductibilité. En effet, les dispersions de la réponse restent très importantes (avec 

un coefficient de variation atteignant les 83%) pour la D-AVP comme peuvent en témoigner 

les incertitudes sur la Figure 90.a.  

1.2.Fonctionnalisation des électrodes par « backfilling » avec le MCH 

     Une autre technique de préparation des électrodes consiste à réaliser des dépôts successifs 

d’aptamère et de MCH plutôt que de déposer un mélange des deux molécules thiolées : il 
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s’agit de la technique dite de « backfilling ». Elle présente l’avantage d’éviter une compétition 

entre les différents thiols composant le mélange de dépôt (l’aptamère et le MCH dans notre 

cas). Elle devrait permettre la fixation d’une quantité plus importante d’aptamère à la surface. 

Cette augmentation de la quantité d’aptamère greffé pourrait améliorer la sensibilité de 

l’aptacapteur. 

     D’autre part, cette technique pourrait permettre d’obtenir une meilleure orientation et une 

meilleure organisation de la monocouche auto-assemblée à la surface de l’électrode. Comme 

dit précédemment, l’aptamère peut s’adsorber de manière non spécifique à la surface de 

l’électrode grâce aux fonctions amines de son squelette. L’ajout de MCH dans un second 

temps permet de déplacer les parties de l’aptamère adsorbées pour leur donner une orientation 

verticale (Figure 91)[253]. Ce réarrangement se produit notamment grâce aux répulsions 

électrostatiques entre le dipôle négatif de l’extrémité alcoolique du MCH et le squelette de 

l’aptamère qui porte aussi des charges négatives (groupements phosphate) [217].  

 

Figure 91: Schéma de l’adsorption de monobrins d’ADN (A) et d’ADN et de MCH (B) sur une surface 

d’or [253]. 

   Cette technique a été appliquée pour la conception de l’aptacapteur à AVP sur ces 

électrodes d’or polycristallin. 

1.2.1. Préparation des électrodes 

      Les électrodes propres ont été fonctionnalisées dans un premier temps avec 10 µL d’une 

solution d’aptamère dénaturé à 1 µmol.L-1 dans le tampon phosphate 0,1 mol.L-1. Une fois ce 

dépôt effectué, les électrodes sont incubées à 4°C pour une nuit. Elles sont ensuite rincées 

avant le dépôt de 1000 µmol.L-1 d’une solution de MCH préparée également dans la solution 

de tampon phosphate pour une période d’incubation de 1 heure à 25°C. Après cette étape un 

nouveau rinçage est effectué avec la solution de tampon phosphate avant ajout de l’AVP. Ce 
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mode de préparation correspond à un rapport de concentration 1:1000 entre les concentrations 

(en micromolaire) de l’aptamère et de MCH 

1.2.2. Performances analytiques 

      Le tracé des diagrammes de Nyquist obtenus après ajout de différentes concentrations de 

D-AVP est montré sur la Figure 92. Il fait apparaitre, comme ce fut le cas pour la technique 

de « co-immobilisation » une augmentation progressive de l’impédance en fonction de 

concentrations croissantes de D-AVP.  

 

Figure 92: Diagrammes de Nyquist des spectres d’impédance obtenus pour le biocapteur à base d’une 

monocouche aptamère/MCH déposée avec un rapport de concentration 1:1000 µmol.L-1 par 

« backfilling » pour des concentrations de : a) 0 mol.L-1 b) 3,2.10-14 mol.L-1 ; c) 3,2.10-13 mol.L-1 ; d) 

3,2.10-12 mol.L-1 ;e) 3,2.10-11 mol.L-1 ; f) 3,2.10-10 mol.L-1 et g) 3,2.10-8  mol.L-1 en D-AVP. Mesures 

effectuées à l’OCP dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 

mol.L-1 , pH =7,4; les points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

   Le Tableau 21 compare les valeurs de ∆Z à une fréquence de 120 Hz obtenues après ajout 

de la D-AVP à la surface d’électrodes d’or fonctionnalisées par co-immobilisation aptamère-

MCH et par « backfilling » avec le MCH. Les incertitudes présentées sont celles calculées sur 

les valeurs moyennes de ∆Z sur 2 électrodes.  
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Tableau 21: Valeurs de ∆Z obtenues à une fréquence de 120 Hz après ajout de D-AVP à la surface 

d’électrodes fonctionnalisées à la monocouche aptamère/MCH par techniques de co-immobilisation et 

de backfilling (ratio 1:1000 µmol.L-1). Les conditions expérimentales sont identiques à celles de la 

Figure 92. 

 ∆Z120 Hz (Ω) 

Concentration (mol.L-1) D-AVP avec co-

immobilisation 

D-AVP avec 

backfilling 

3,2.10-14 100 ± 60 800 ± 600 

3,2.10-13 500 ± 300 1700 ± 1300 

3,2.10-12 600 ± 500 2000 ± 400 

3,2.10-11 1800 ± 900 2100 ± 300 

3,2.10-10 1800 ± 40 2800 ± 1200 

3,2.10-8 2000 ± 400 2800 ± 1500 

 

   Avec des variations ∆Z supérieures à celles précédemment obtenues, la technique de 

« backfilling » a semblé plus efficace que celle de la co-immobilisation comme le montrent 

les courbes d’étalonnage de la Figure 93 dressées à partir des valeurs du Tableau 20.  

 

Figure 93: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z120 Hz en fonction de la 

concentration en D-AVP pour des électrodes fonctionnalisées avec la monocouche aptamère/MCH 

par co-immobilisation (a) et par « backfilling » (b) avec un rapport de concentration de 1:1000 en 

utilisant la sonde Fe (CN)6
3-/4- dans le tampon phosphate 0 ,1 mol.L-1, pH =7,4. n = 2. 

    Pour une concentration de 3,2.10-10 mol.L-1 en D-AVP, les variations ∆Z120 Hz sont de 600 ± 

500 Ω et ∆Z120 Hz = 2000 ± 400 Ω respectivement pour avec la technique de co-

immobilisation et la D-AVP avec la technique de « backfilling ». La linéarité a été quant à 
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elle légèrement améliorée (entre 3,2.10-14 et 3,2.10-10 mol.L-1). Toutefois, les coefficients de 

variation restent importants (jusqu’à 76% pour une concentration de 3,2.10-13 mol.L-1).  

    La technique de « backfilling » semble avoir amélioré la réponse de l’aptacapteur mais n’a 

pas suffi à améliorer la reproductibilité sur les électrodes d’or polycristallin. Un autre moyen 

d’optimisation doit être envisagé pour améliorer cette reproductibilité mais aussi la linéarité et 

ce tout en préservant (ou en améliorant aussi) la sensibilité de l’aptacapteur.  

2. Biocapteur à base de monocouches autoassemblées sur des 

électrodes d’or SPE (Screen Printed Electrodes) 

 

     On ne pourrait pas exclure que l’une des origines des importantes dispersions de réponse 

observées d’une électrode à une autre soit la réutilisation des électrodes. En effet, bien que le 

protocole de nettoyage à la pâte de diamant et au mélange KOH + H2O2 semble efficace, ce 

dernier ne garantit pas l’obtention de surfaces semblables d’une électrode à une autre puisque 

les mesures ne sont pas reproductibles. Afin de nous affranchir de ce facteur, nous nous 

sommes intéressés à des électrodes à usage unique commerciales.  

    Les électrodes SPE (Screen Printed Electrodes) sont des électrodes miniatures à usage 

unique fabriquées par impression de diverses encres (de carbone, d’or, de platine ou d’argent) 

sur différents types de substrats en plastique ou en céramique. Les motifs générés sont 

fonction de l'objectif de l'analyse. En plus de permettre d’éviter un nettoyage fastidieux 

comme celui des électrodes d’or réutilisables (par le polissage), les électrodes SPE présentent 

l’avantage de permettre la miniaturisation des systèmes de biodétection, sont peu coûteuses et 

plus simples à produire en masse, d’où leur grande accessibilité sur le marché [254]. 

   Souvent, les dispositifs SPE sont constituées de 3 mini électrodes (électrode de travail, 

électrode auxiliaire et électrode de référence) portées par le même support (Figure 94).  

 

Figure 94: Image d’une électrode d’or SPE (Φ = 4 mm) en comparaison avec une pièce de 2 €. 
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    Pour la suite de nos travaux ce sont ces électrodes qui seront utilisées même si seule la 

partie imprimée correspondant à l’électrode de travail nous intéresse. Les autres électrodes 

(l’électrode auxiliaire et l’électrode de référence) étant elles aussi métalliques, ont été vernies 

afin d’éviter toute adsorption de l’aptamère ou de la cible. 

2.1.Préparation des électrodes 

2.1.1. Nettoyage des électrodes 

   Même si elles sont à usage unique, chaque électrode SPE est nettoyée avant son utilisation. 

Ceci permet de se débarrasser des éventuelles impuretés présentes à la surface de l’électrode. 

La technique de nettoyage utilisée pour ces électrodes est un nettoyage chimique dans une 

solution de KOH 50 mmol.L-1 + H2O2 à 25% suivi d’un nettoyage électrochimique par 

voltampérométrie cyclique dans une solution de KOH 50 mmol.L-1.  

2.1.2. Reproductibilité à nue des électrodes 

   Des différences de caractéristiques importantes entre les électrodes pourraient être 

responsables d’importantes dispersions de la réponse des capteurs qui en résultent. Afin de 

nous assurer de l’homogénéité du lot d’électrodes utilisées, notamment en termes 

d’impédance, nous avons mesuré l‘impédance de 10 électrodes nues avec la sonde Fe(CN)6
3-

/4- (2.10-3 mol.L-1).   

   La Figure 95 représente les spectres d’impédance et un diagramme en bâton représentant les 

impédances à 120 Hz obtenues pour 10 électrodes. 

 

Figure 95: Diagrammes de Nyquist des spectres obtenus pour des électrodes d’or SPE après 

nettoyage dans un mélange KOH 50 mmol.L-1 + H2O2 à 25% (A) et diagrammes en bâtons 

représentant les valeurs de l’impédance Z à une fréquence de 120 Hz pour chaque électrode (B). 

Mesures effectuées à l’OCP dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon 

phosphate 0,1 mol.L-1 , pH =7,4.  
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   Comme attendu, le diagramme de Nyquist montre pour toutes les électrodes, à hautes 

fréquences, une boucle correspondant au phénomène de transfert de charge associé à la 

double couche électrochimique et à basses fréquences une demi-droite de pente très proche de 

45° correspondant au phénomène de diffusion des espèces Fe(CN)6
3-/4- (Figure 95A).  

   Les valeurs d’impédance à 120 Hz obtenues oscillent autour d’une moyenne de 220 ± 30 Ω 

(Figure 95B). Cette faible valeur traduit un transfert d’électron plutôt facile. Au vu de la faible 

différence entre les valeurs de Z120 Hz pour les 10 électrodes, on peut considérer que le process 

de fabrication ainsi que celui de nettoyage des électrodes permettent d’obtenir une certaine 

reproductibilité en termes d’impédance. D’éventuelles dispersions de la réponse du biocapteur 

proviendraient alors uniquement du process de fonctionnalisation des électrodes. 

2.1.3. Fonctionnalisation des électrodes 

    Du fait des bonnes performances obtenues avec les électrodes d’or polycristallin en termes 

de sensibilité, la technique de « backfilling » avec le MCH a été reconduite pour la 

fonctionnalisation des électrodes SPE avec un rapport de concentration de 1:1000. Afin de 

confirmer l’action du MCH, l’impédance a été mesurée à chaque étape de fonctionnalisation 

des électrodes. 

   La Figure 96 montre les diagrammes de Nyquist des électrodes SPE nue (Figure 96.a), 

modifiées à l’aptamère anti-AVP (Figure 96.b) et ensuite au MCH (Figure 96.c).  

 

Figure 96: Diagrammes de Nyquist des spectres d'impédance d’une électrode d’or SPE (Φ = 4 mm) 

avant (a), après fonctionnalisation avec une l’aptamère anti-AVP à une concentration de 1 µmol.L-1 

(b) et après fonctionnalisation avec MCH à une concentration de 1000 µmol.L-1 (c). Les données 

expérimentales sont représentées par des points et les données ajustées par des lignes. Spectres 

obtenus à l'OCP, avec un potentiel alternatif d'amplitude de 10 mVRMS et un balayage de fréquence de 

50000 Hz à 0,1 Hz. Des données expérimentales (points) et ajustées (lignes) sont présentées.  Toutes 

les mesures ont été effectuées en utilisant 2.10-3 mol.L-1 Fe(CN)6
3-/4- comme sonde redox dans un 

tampon phosphate 0,1 mol.L-1salin (pH 7,4). 
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    On peut voir que pour la première étape de modification, l’impédance mesurée est la plus 

élevée (Figure 96.b). De plus, la partie haute fréquence est constituée de deux boucles qui se 

superposent. La première boucle ressemble à un demi-cercle alors que la seconde semble plus 

plate. Quand la construction de l’aptacapteur est complète, la forme habituelle est retrouvée 

avec une seule boucle à haute fréquence (Figure 96.c). 

   Le Tableau 22 montre les valeurs des paramètres de l’impédance à chaque étape de 

fonctionnalisation des électrodes SPE avec l’aptamère anti-AVP puis le MCH. Pour la 

première étape de fonctionnalisation (fixation de l’aptamère anti-AVP), le circuit équivalent a 

été adapté par ajout en série d’un circuit RC parallèle constitué d’une seconde résistance de 

transfert de charge et d’une seconde capacité de double couche pour tenir compte de la forme 

différente du spectre d’impédance. Nous n’avons pas essayé de voir si un ajout des paramètres 

en parallèle marcherait mieux, même si physiquement cela aurait plus de sens. En effet, cela 

permettrait de traduire la présence sur l’électrode d’une partie organisée et d’une partie 

désorganisée qui sont toutes les deux traversées par la sonde rédox mais cela aurait demandé 

l’ajout aussi d’une seconde impédance de Warburg. La simulation n’aurait pas été aisée. 

Tableau 22: Valeurs de Rct , Cdc, f° et n obtenues après les différentes étapes de fonctionnalisation de 

l’électrode . Les conditions expérimentales sont identiques à celles de la Figure 96. 

Etape Rct (Ω) Cdc (μF) f° (Hz) n 

Au 108 ± 2 2,10 ± 0,04 700 0,835 

Au/Aptamère 
1710 ± 30 6,5 ± 0,1 14,3 0,962 

2050 ± 40 32,4 ± 0,7 2,39 0,795 

Au/Aptamère/MCH 860 ± 20 3,80 ± 0,08 50 0,929 

 

    D’une valeur de 108 ± 2 Ω pour l’électrode nue, la résistance Rct augmente à 1710 ± 30 Ω 

pour Rtc(1) et 2050 ± 40 Ω pour Rtc(2) pour l’électrode fonctionnalisée par l’aptamère, avant 

de diminuer à 860 ± 20 Ω pour l’électrode avec l’aptamère et le MCH. Pour les fréquences, 

les changements sont inverses, avec une baisse très importante après la fonctionnalisation par 

l’aptamère (f°(1) =14,3 et f°(2) =2,9 Hz alors qu’initialement f° = 700 Hz) et une 

augmentation pour l’ajout de MCH (f° = 50 Hz). Ces deux paramètres indiquent que le 

transfert de charge est fortement ralenti puis légèrement accéléré à chaque étape de la 

construction. Pour les deux autres paramètres, surtout la valeur de n, l’étape intermédiaire, où 

seul l’aptamère est sur l’électrode, évoque la présence d’une forme organisée de la couche de 

molécules sur l’électrode sur une sous partie de la surface (n(1) = 0,962) et d’une autre forme 
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désorganisée sur le reste de la surface (n(2) = 0,795). Lorsque l’aptacapteur est terminé, on 

revient à une valeur assez élevée pour n (n = 0,929) qui traduit une bonne organisation de la 

SAM réalisée sur l’électrode. Ces mesures confirment le mécanisme selon lequel le MCH 

permet de déplacer les molécules d’aptamère adsorbées à la surface de l’électrode par les 

groupements NH2 et phosphate. Les molécules d’aptamère adsorbées couchées à la surface de 

l’électrode (Figure 91) empêchant ainsi la sonde électrochimique d’atteindre la surface de 

l’électrode, ralentissent ainsi le transfert d’électrons. Une fois que ces aptamères sont 

redressés par le MCH, la surface de l’électrode est plus accessible à la sonde rédox ; le 

transfert d’électrons est facilité et l’interface SAM/solution est bien organisée.  

2.2. Performances analytiques dans le tampon phosphate 

     Un premier test de performances vis-à-vis de la D-AVP et de la L-AVP préparés dans le 

tampon phosphate 0,1 mol.L-1, pH = 7,4 a été réalisé. Un autre type de spécificité a été étudié 

en immobilisant à la place de l’aptamère anti-D-AVP, un autre aptamère dit « scramble » qui 

est constitué des mêmes bases que l’aptamère anti-AVP mais dont la séquence est différente 

(les bases ont été mélangées) : (5’ SH-(CH2)6-TGA-CAT-CTC-TAA-CGC-GAC-CAG-CGT-

GGT-ATG-CTG-TGT-GCG-ACG-TGC-AGG-CGA-GTG-A 3’). Cet aptamère n’est censé 

reconnaître ni la D-AVP ni la L-AVP.  

    La Figure 97 montre le diagramme de Nyquist des spectres d’impédance obtenus pour les 

différentes configurations aptamère-analyte.  
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Figure 97: Diagrammes de Nyquist des spectres obtenus pour le biocapteur à base d’une monocouche 

aptamère/MCH (1 :1000 µmol.L-1) déposée par « backfilling » sur la surface d’une électrode d’or 

SPE (Φ = 4 mm) aux concentrations de : a) 0 mol.L-1 b) 3,2.10-14 mol.L-1 ; c) 3,2.10-13 mol.L-1 ; d) 

1,28.10-12 mol.L-1 ;e) 6,4.10-12 mol.L-1 ; f) 3,2.10-11 mol.L-1 et g) 3,2.10-8  mol.L-1 en D-AVP (A), L-AVP 

pour l’aptamère anti-AVP/MCH (B) et en D-AVP pour le « scramble »/MCH (C). Mesures effectuées 

à l’OCP dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1 , pH 

=7,4; les points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

    Comme il était espéré, l’ajout de la D-AVP à la surface des électrodes fonctionnalisées 

avec le aptamère anti-D-AVP entraîne une augmentation significative de l’impédance (Figure 

97A). L’ajout de la L-AVP aux électrodes fonctionnalisées avec l’aptamère anti-D-AVP a 

quant à lui induit une légère diminution de l’impédance (Figure 97B), tandis qu’avec 

l’aptamère « scramble » on ne note pas de changement significatif à la suite de l’ajout de la 

D-AVP (Figure 97C). 
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Le Tableau 23 présente les valeurs des variations ∆Z à une fréquence de 8,33 Hz pour les 

différentes combinaisons aptamère/cible, avec deux électrodes testées pour chaque 

combinaison. 

Tableau 23 : Valeurs de ∆Z obtenues à une fréquence de 8,33 Hz après ajout de D-AVP et de L-AVP à 

la surface d’électrodes fonctionnalisées à la monocouche aptamère/MCH et après ajout de D-AVP à 

la surface d’électrodes fonctionnalisées à la monocouche « scramble »/MCH par technique de 

«backfilling » (ratio 1:1000. Les conditions expérimentales sont identiques à celles de la Figure 97..        

n = 2. 

D-AVP avec 

D-aptamère 

(mol.L-1) 

 

 

∆Z8,33 Hz 

(Ω) 

L-AVP avec 

D-aptamère 

(mol.L-1) 

 

 

∆Z8,33 Hz (Ω) 

D-AVP avec 

« scramble » 

(mol.L-1) 

 

 

∆Z8,33 Hz (Ω) 

3,2E-14 150 ± 30 3,2E-14 -160 ± 10 3,2E-14 90 ± 30 

3,2E-13 300 ± 100 3,2E-13 -130 ± 30 3,2E-13 40 ± 10 

1,28E-12 500 ± 300 3,2E-12 -190 ± 10 1,28E-12 20 ± 30 

6,4E-12 600 ± 200 3,2E-11 -240 ± 30 6,4E-12 80 ± 30 

3,2E-11 800 ± 300 - - 3,2E-11 140 ± 40 

 

    Le paramètre ∆Z8,33 Hz augmente de 150 ± 30 Ω pour une concentration de 3,2.10-14 mol. L-

1 en D-AVP (contre -160 ± 10 Ω pour la L-AVP et 90 ± 30 Ω pour la D-AVP avec l’aptamère 

« scramble » ) jusqu’à 800 ± 300 Ω pour une concentration de 3,2.10-11 mol. L-1 (contre -240 

± 30 Ω pour la L-AVP et 140 ± 40 Ω pour la D-AVP avec l’aptamère « scramble »). 

    Le nouveau biocapteur présente une zone de linéarité comprise entre 3,2.10-13 mol.L-1 et 

3,2.10-11 mol.L-1, avec R2 = 0,978 (Figure 98.a). La reproductibilité reste faible mais ce 

nouvel aptacapteur permet de mesurer des concentrations 10 fois plus faibles que 

précédemment avec une bonne sélectivité. 
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Figure 98: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z8,33 Hz en fonction de la 

concentration en D-AVP (a), L-AVP (b) pour des électrodes fonctionnalisées avec la monocouche 

aptamère/MCH et en D-AVP pour des électrodes fonctionnalisées avec la monocouche « scramble » 

/MCH (c) avec la sonde Fe (CN)6
3-/4- dans le tampon phosphate 0 ,1 mol.L-1, pH =7,4. n = 2. 

   Afin de pouvoir comparer ces performances à celles obtenues avec les électrodes d’or 

polycristallin, une normalisation du paramètre ∆Z est nécessaire. 

   En effet, pour tout matériau conducteur, la résistance est inversement proportionnelle à sa 

surface ; tel est le cas pour les électrodes. Ainsi, même dans des conditions identiques, 

l’impédance mesurée pour deux électrodes de surface différente n’est pas la même. Pour 

s’affranchir des différences liées à la surface, une normalisation de l’impédance par la surface 

s’impose et s’effectue en multipliant pour chaque électrode la valeur de l’impédance par sa 

surface correspondante. Dans le cas présent, les différents types d’électrodes utilisées n’ayant 

pas la même surface (12,56 mm2 pour les électrodes SPE contre 3,14 mm2 pour les électrodes 

d’or polycristallin), cette normalisation permet de comparer les performances entre ces deux 

types d’électrodes. 

    Le paramètre ∆Z’ = ∆Z * S (avec S la surface de l’électrode) est calculé et exprimé en 

Ω.mm2. Le Tableau 24 regroupe les valeurs de la variation d’impédance normalisée ∆Z’ en 

fonction de différentes concentrations de D-AVP ajouté à la surface des électrodes 

fonctionnalisées avec l’aptamère anti-AVP, pour les électrodes SPE et les électrodes 

polycristallin. 
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Tableau 24 : Valeurs de ∆Z’ obtenues après ajout de D-AVP à la surface d’électrodes SPE et 

polycristallin fonctionnalisées à la monocouche aptamère/MCH (ratio 1:1000) en utilisant la sonde 

Fe(CN)6
3-/4-

. 

Electrodes d’or SPE Electrodes d’or polycristallin 

Concentration  

(mol.L-1) 

 

∆Z’8,33 Hz (Ω.mm2) 

Concentration  

(mol.L-1) 

 

∆Z’120 Hz 

(Ω.mm2) 

3,2E-14 1900 ± 400 3,2E-14 2900 ± 2300  

3,2E-13 3500 ± 1600 3,2E-13 6900 ± 5800  

1,28E-12 6300 ± 3600 
3,2E-12 7900 ± 1900 

6,4E-12 7900 ± 2700 

3,2E-11 10000 ± 3500 3,2E-11 7900 ± 1600  

 

   A faible concentration en D-AVP (3,2.10-14 mol. L-1), l’aptacapteur élaboré à partir des 

électrodes SPE a une réponse plus faible (1900 ± 400 Ω.mm2) que celui de l’électrode d’or 

polycristallin (2900 ± 2300 Ω.mm2). Néanmoins, à forte concentration (3,2.10-11 mol.L-1), le 

signal obtenu avec les électrodes SPE (10000 ± 3500 Ω.mm2) est légèrement supérieur à celui 

des électrodes d’or polycristallin (7900 ± 1600 Ω.mm2). On ne peut donc pas conclure sur une 

différence significative des performances entre les deux types d’électrodes. D’autre part la 

dispersion de la réponse avec les électrodes SPE reste assez importante avec un coefficient de 

variation allant jusqu’à 57%. 

2.3. Performances analytiques dans les urines 

    Afin de tester les performances du biocapteur dans des conditions proches des conditions 

réelles, il a été choisi de reproduire des conditions d’analyse dans des échantillons matriciels. 

    Pour ce faire, des urines lyophilisées ont été reconstituées dans du tampon phosphate. Puis, 

des ajouts de D-AVP ont été réalisés dans l’urine reconstituée pour obtenir différentes 

concentrations de D-AVP en milieu complexe. Ces urines lyophilisées sont des standards 

fournis par le service de Biochimie du CHU de Grenoble. Avant utilisation, elles sont 

reconstituées dans de l’eau milli Q, centrifugées à 12000 rpm pendant 10 minutes puis filtrées 

à l’aide d’un filtre à cellulose 0,22 µm afin d’éliminer d’éventuelles grosses particules en 

suspension, en l’occurrence des cristaux.  
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   Avant utilisation, les électrodes SPE ont été fonctionnalisées de la même manière que 

décrite précédemment (« backfilling » avec du MCH pour un rapport de concentration final de 

1 :1000 µmol.L-1). 

   Afin de nous assurer qu’aucun constituant des urines n’entraînerait une réponse 

impédancemétrique du biocapteur, nous avons dans un premier temps testé différentes 

dilutions d’urines préparées dans du tampon phosphate. 

 

Figure 99 : Diagrammes de Nyquist des spectres obtenus pour le biocapteur à base d’une 

monocouche aptamère/MCH (1 :1000 µmol.L-) déposée par « backfilling » aux concentrations de : a) 

0 % ,  b) 5% ; c) 10% ; d) 25%  ;e) 50% ; f) 75% et g) 100% en urines. Mesures effectuées à l’OCP 

dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1 , pH =7,4; les 

points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

     Comme en témoignent les diagrammes de Nyquist de la Figure 99, l’impédance ne varie 

que très peu après ajout de différentes dilutions d’urines. Le paramètre ∆Z8,33 Hz varie entre 

200 ± 100 Ω pour 5% d’urines) et 350 ± 80 Ω pour 75% d’urines (cf. Tableau 25). 

Tableau 25 : Valeurs de ∆Z obtenues à une fréquence de 8,33 Hz après ajout de différentes 

concentrations d’urines sans D-AVP à la surface d’électrodes fonctionnalisées à la monocouche 

aptamère/MCH par technique de « backfilling ». Les conditions expérimentales sont identiques à 

celles de la Figure 99.. 

Concentration en urines (%) ∆Z8,33 Hz (Ω) 

5 200 ± 100 

10 200 ± 100  

25 200 ± 100 

50 300 ± 100 

75 350 ± 80 

100 290 ± 80 
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    Ces variations, quoique non nulles, restent moins importantes que celles obtenues à l’ajout 

de la D-AVP dans le tampon phosphate.  

   Pour la suite de nos travaux, la teneur de 5% en urine dans le tampon phosphate a été 

retenue afin que la réponse du biocapteur soit affectée le moins possible par les constituants 

des urines responsables de la faible réponse non spécifique. 

Le diagramme de Nyquist de la Figure 100, montre l’évolution des spectres d’impédance 

enregistrés en milieu complexe (5% d’urine) pour différentes concentrations de D-AVP allant 

de 3,2.10-13 mol.L-1 à 3,2.10-8 mol.L-1. On peut ainsi vérifier que l’aptacapteur répond à la 

présence de la D-AVP en milieu complexe. 

 

Figure 100: Diagrammes de Nyquist des spectres d’impédance obtenus pour le biocapteur à base 

d’une monocouche aptamère/MCH (1 :1000 µmol.L-1) déposée par « backfilling » aux concentrations 

de D-AVP de : a) 0 mol.L-1 ; b) 0 mol.L-1 ; c) 3,2.10-13 mol.L-1 ; d) 1,28.10-12 mol.L-1 ;e) 6,4.10-12 mol.L-

1 ; f) 3,2.10-11 mol.L-1 et g) 3,2.10-8 mol.L-1dans du tampon phosphate contenant 5% d’urine. Mesures 

effectuées à l’OCP dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 

mol.L-1 , pH =7,4; les points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

Le Tableau 26 regroupe les valeurs moyennes de ∆Z à une fréquence de 8,33 Hz et les 

incertitudes sur ces valeurs pour 2 électrodes.  

Tableau 26 : Valeurs de ∆Z obtenues à une fréquence de 8,33 Hz après ajout de D-AVP (préparée 

dans du tampon 

phosphate contenant 5% 

d’urine) à la surface 

d’électrodes 

fonctionnalisées à la monocouche aptamère/MCH. Les conditions opératoires sont identiques à celles 

de la Figure 100. 

Concentration en D-AVP (mol.L-1)  ∆Z8,33 Hz (Ω) 
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    Pour pouvoir comparer les valeurs de ∆Z en milieu complexe et dans le tampon phosphate, 

les données de ces deux séries de mesures en fonction de la concentration ont été représentées 

sur le même graphe (cf.Figure 101). A concentrations égales de D-AVP, entre 3,2.10-13 mol.L-

1 et 3,2.10-11 mol.L-1, on voit que les valeurs sont du même ordre de grandeur, avec ou sans 

urine, avec des barres d’erreur qui se chevauchent. L’aptacapteur semble fonctionner en 

milieu complexe. 

 

Figure 101: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z après ajout de D-AVP (a) 

et L-AVP (b) à la surface d’électrodes fonctionnalisées à l’aptamère anti-AVP ; de D-AVP à la 

surface d’électrodes fonctionnalisées au « scramble » (c) (cibles préparées dans le tampon phosphate) 

et après ajout de D-AVP à la surface d’électrodes fonctionnalisées à l’aptamère anti-AVP /MCH (1 : 

1000 µmol.L-1) (d) (cible préparée dans 5% d’urines). Mesures faites avec la sonde Fe (CN)6
3-/4- dans 

le tampon phosphate 0 ,1 mol.L-1, pH =7,4. n = 2 

   De plus, la dispersion de la réponse entre les électrodes est relativement moins importante 

dans le cas du test dans les urines (un coefficient de variation maximal de 39%).  

0 (urine sans D-AVP) 200 ± 20 

3,2E-14 230 ± 10 

3,2E-13 270 ± 40 

1,28E-12 330 ± 90 

6,4E-12 530 ± 150 

3,2E-11 600 ± 100 
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     Malgré ces performances très intéressantes pour la gamme de concentration cible, cet 

aptacapteur pourrait être amélioré, notamment en termes de sensibilité et de reproductibilité, 

pour en faire un outil d’appoint pour la détection de l’AVP dans de vraies matrices 

biologiques plus complexes. 

2.4. Optimisation de la réponse du biocapteur 

    Plusieurs études ont reporté l’influence du rapport de concentration aptamère/MCH sur les 

performances des aptacapteurs à base d’électrodes d’or [255]–[257]. Dans l’optique d’évaluer 

l’impact de ce paramètre sur les performances de notre biocapteur, plusieurs rapports de 

concentration aptamère/MCH ont été testés en modifiant les concentrations d’aptamère 

comme de MCH. Cette optimisation est faite en immobilisant l’aptamère anti-AVP et le MCH 

avec la technique de « backfilling». 

    A cet effet, différentes concentrations de D-AVP ont été ajoutées à la surface d’électrodes 

fonctionnalisées avec différents rapports de concentration aptamère/MCH : 1:10, 

1:2000, 1:4000 , 0,5:1000 , 0,5:2000, 2:2000, 2:4000 et 2:8000 µmol.L-1 et l’impédance a été 

mesurée.  

    La Figure 102 regroupe les huit diagrammes de Nyquist des spectres d’impédance obtenus 

pour ces différentes expériences. 
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Figure 102 : Diagrammes de Nyquist des spectres obtenus pour le biocapteur à base d’une 

monocouche aptamère/MCH déposée par « backfilling » sur la surface d’une électrode d’or SPE (Φ = 

4 mm) aux concentrations de : a) 0 mol.L-1 b) 3,2.10-14 mol.L-1 ; c) 9,6.10-14 mol.L-1 ; d) 3,2.10-13 mol.L-

1 ;e) 1,28.10-12 mol.L-1 ; f) 3,2.10-12 mol.L-1 , g) 6,4.10-12  mol.L-1 , h) 3,2.10-11  mol.L-1 et i) 3,2.10-10  

mol.L-1 en D-AVP avec des rapports de concentration aptamère/MCH de 1:10 (A), 1:2000 (B), 1:4000 

(C), 0,5:1000 (D), 0,5:2000 (E), 2:2000 (F), 2:4000 (G) et 2:8000 (H). Mesures effectuées à l’OCP 

dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 mol.L-1 , pH =7,4; les 

points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 

    Dans un premier temps, la concentration en aptamère a été maintenue à 1µmol.L-1 et celle 

du MCH diminuée à 10 µmol.L-1, soit un rapport de concentration de 1:10. On peut voir que 

l’impédance initiale de l’aptacapteur est faible. De plus, contrairement au précédent rapport 

de concentration de 1:1000, un rapport de concentration de 1:10 a conduit à une diminution 

importante de l’impédance après ajout de concentrations croissantes en D-AVP, dû à un 

transfert d’électrons facilité par la présence de D-AVP (Figure 102A). Ces résultats semblent 
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confirmer les travaux de Herne et al. [253] sur la technique de « backfilling » avec le MCH. 

En effet, on peut supposer que la faible concentration en MCH n’est pas suffisante pour 

donner une bonne orientation aux molécules d’aptamère et favoriser la reconnaissance avec la 

cible. Ils pourraient s’expliquer par une réorganisation en présence de la D-AVP des 

aptamères qui au départ sont adsorbés à l’aide des fonctions NH2 ; cette réorganisation 

conduit au redressement de l’aptamère, ce qui libèrerait la surface de l’électrode et 

favoriserait le transfert d’électrons à la surface de l’électrode. Un test de spécificité réalisé 

pour cet aptacateur a montré qu’il était non spécifique pour la détection de la D-AVP, l’ajout 

de l’énantiomère L aboutit aux mêmes résultats.  

    Les Figure 102 B et C correspondent aux diagrammes de Nyquist de réponse après ajout de 

la D-AVP à la surface des aptacapteurs de rapport de concentration 1 :2000 et 1 :4000 

respectivement. On peut remarquer que l‘augmentation de la concentration en MCH à 2000 et 

4000 µmol.L-1 rétablit le sens de variation du signal d’impédance (augmentation) après l’ajout 

de D-AVP. En termes d’intensité du signal, une nette augmentation a été observée entre les 

nouveaux rapports de concentration et celui de 1:1000 (cf. Tableau 27). Pour une 

concentration en D-AVP de 3,2.10-11 mol.L-1, le paramètre ∆Z vaut 3300 ± 400 Ω et 3600 ± 

800 Ω pour respectivement les rapports de concentration de 1:2000 µmol.L-1 et 1:4000 

µmol.L-1 contre 800 ± 300 Ω pour un rapport de concentration de 1:1000 µmol.L-1, soit une 

multiplication par 4 du signal. Il peut être noté également une nette amélioration des 

incertitudes de la réponse des différentes électrodes, avec des maximas de 24 et 25 % pour les 

rapports de concentration de 1:2000 µmol.L-1 et 1:4000 µmol.L-1 respectivement (contre 57% 

pour un rapport de concentration de 1:1000 µmol.L-1). En termes d’intensité de signal, on 

n’observe pas de différence significative entre les rapports de concentration de 1:2000 

µmol.L-1 et 1:4000 µmol.L-1. 
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Tableau 27: Valeurs de ∆Z obtenues à une fréquence de 2,38 Hz après ajout de différentes 

concentrations de D-AVP dans le tampon phosphate à la surface d’électrodes fonctionnalisées à la 

monocouche aptamère/MCH à différents rapports de concentration par technique de « backfilling ». n 

représente le nombre d’électrodes. Les conditions expérimentales sont identiques à celles de la figure 

24. 

 Concentration en D-AVP (mol.L
-1

) 

Ratio 3,2.10
-14

 9,6.10
-14

 3,2.10
-13

 1,28.10
-12

 3,2.10
-12

 6,4.10
-12

 3,2.10
-11

 3,2.10
-10

 

1:10  

n = 2 
80 ± 300 

100 ± 

100 

-330 ± 

10 

-500 ± 

200 

-500 ± 

100 

-500 ± 

300 
- - 

1:2000   
 n = 2 

430 ± 40 570 ± 80 
740 ± 

80 
1000 ± 

100 
1530 ± 

70 
2300 ± 

400 
2800 ± 

700 
3300 ± 

400 

1:4000   

n = 3 
370 ±10 550 ± 40 

760 ± 

10 

1000 ± 

200 

1600 ± 

400 

2500 ± 

400 

3200 ± 

200 

3600 ± 

800 

0,5:1000   
n = 2 

400 ± 
100 

600 ± 
200 

600 ± 
200 

860 ± 60 
1200 ± 

200 
1700 ± 

200 
2100 
±700 

2300 ± 
800 

0,5:2000  
n = 2 

530 ± 30 780 ± 10 
880 ± 

50 

1000 ± 

100 

1600 ± 

40 

2400 ± 

200 

3000 ± 

200 

3280 ± 

70 

2:2000   
n = 2 

700 ± 
400 

800 ± 
600 

1100 ± 
800 

1400 ± 
1000 

1600 ± 
1000 

1600 ± 
700 

1700 ± 
700 

1700 ± 
500 

2:4000  
n = 2 

400 ± 

100 

600 ± 

100 

760 ± 

20 

1090 ± 

80 

1700 ± 

300 

2400 ± 

300 

3400 ± 

1300 

3800 ± 

1600 

2:8000   
n = 2 

200 ± 
200 

340 ± 60 
470 ± 

50 
650 ± 80 

1200 ± 
200 

2030 ± 
60 

3000 ± 
500 

3500 ± 
700 

 

    Une autre approche dans ces étapes d’optimisation est la modification de la concentration 

en aptamère déposé à la surface des électrodes. Dans cette optique, la concentration en 

aptamère a été diminuée à 0,5 µmol.L-1 avec des concentrations en MCH de 1 et 2000 

µmol.L-1 (soient des rapports de concentration de 0,5:1000 µmol.L-1 et à 0,5:2000 µmol.L-1). 

Les diagrammes de Nyquist correspondant à la réponse du capteur pour ces rapports de 

concentration sont représentés par les Figure 102 D et E pour les rapports de concentration de 

0,5:1000 µmol.L-1 et à 0,5:2000 µmol.L-1 respectivement. Ils montrent une augmentation de 

l’impédance après ajout de D-AVP comme ce fut le cas pour les rapports de concentration 

1:2000 µmol.L-1 et 1:4000 µmol.L-1. Les performances sont néanmoins moins bonnes pour un 

rapport de concentration de aptamère/MCH de 0,5:1000 µmol.L-1 (en termes d’intensité de 

signal et de dispersion) par rapport à un rapport de concentration de 0,5:2000 et par rapport à 

aux rapports de concentration de 1:2000 µmol.L-1 et 1:4000 µmol.L-1. D’autre part, aucune 

différence significative n’est notée entre ces deux derniers et le rapport de concentration de 

0,5:2000 µmol.L-1. 

   En termes de dispersion de la réponse entre les électrodes, l’aptacapteur assemblé avec un 

rapport de concentration de 0,5 :2000 est le plus performant, avec un coefficient de variation 

maximal de 8% (Tableau 27). On peut supposer à partir de ces observations qu’une légère 
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diminution de la concentration en aptamère ne semble pas impacter les performances de 

l’aptacapteur si on maintient une concentration relativement importante en MCH. 

     Une dernière approche d’optimisation des performances a été l’augmentation de la 

concentration en aptamère. A cet effet, les électrodes sont fonctionnalisées avec 2 µmol.L-1 

d’aptamère anti-AVP. Différentes concentrations en MCH sont ensuite ajoutées après 

greffage de l’aptamère ; ces concentrations sont de 2, 4 et 8 mmol.L-1, soient des rapports de 

concentration de 2:2000 µmol.L-1, 2:4000 µmol.L-1 et 2:8000 µmol.L-1 respectivement. Les 

diagrammes de Nyquist obtenus montrent pour les aptacapteurs assemblés avec ces rapports 

de concentration (Figure 102 F, G et H pour 2 :2000 µmol.L-1, 2:4000 µmol.L-1 et 2:8000 

µmol.L-1 respectivement) également une augmentation de signal. Toutefois, ce signal pour les 

électrodes fonctionnalisées au rapport de concentration de 2:2000 µmol.L-1 est d’un ordre de 

grandeur proche de celui obtenu pour l’aptacapteur assemblé avec le rapport de concentration 

de 0,5 :1000 µmol.L-1, avec des dispersions plus importantes. Enfin, pour les électrodes 

préparées aux rapports de concentration de 2:4000 et 2:8000 µmol.L-1, les variations de signal 

sont très proches de celles obtenues avec les électrodes préparées aux rapports de 

concentration de 0,5:2000, 1:2000 et 1:4000 µmol.L-1. 

    En somme, des huit aptacapteurs ainsi nouvellement assemblés, cinq ont produit des 

réponses très similaires en termes d’intensité de signal qui sont meilleures que celles de 

l’aptacapteur assemblé avec un rapport de concentration aptamère/MCH de 1:1000 µmol.L-1. 

    Les courbes d’étalonnage pour ces cinq aptacapteurs sont présentées sur la Figure 103. Il 

s’agit des aptacapteurs dont les électrodes ont été préparées avec des rapports de 

concentration aptamère/MCH de 0,5:2000 (Figure 103.b), 1:2000 (Figure 103.c), 1:4000 

(Figure 103.d), 2:4000 (Figure 103.e) et 2:8000 (Figure 103.f).Ces courbes montrent un signal 

de réponse 4 fois plus important que celui généré par l’aptacapteur mis au point avec un 

rapport de concentration de 1:1000 (Figure 103.a). 
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Figure 103: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z en fonction du logarithme 

de la concentration en D-AVP pour des électrodes fonctionnalisées avec une monocouche 

aptamère/MCH par « backfilling » pour des rapports de concentration de 1:1000 (a) , 0,5:2000 (b) , 

1:2000 (c), 1:4000 (d), 2:4000 (e) et 2:8000 (f) avec la sonde Fe (CN)6
3-/4- dans le tampon phosphate 

0 ,1 mol.L-1, pH =7,4. 

   Ces résultats montrent une influence importante de la concentration en MCH sur les 

performances des aptacapteurs assemblés à partir d’électrode d’or et d’une monocouche 

aptamère/MCH. Ils viennent confirmer ceux de nombreux autres travaux sur le sujet [255] 

[256] [257]. Toutefois, un rapport de concentration aptamère/MCH particulier ne pourrait être 

généralisé comme optimal pour tous les aptacapteurs ; il conviendrait plutôt pour chaque 

couple aptamère/cible de trouver le rapport de concentration aptamère/MCH optimal.  

   De tous les capteurs que nous avons conçus, celui assemblé avec un rapport de 

concentration de 0,5:2000 aptamère/MCH peut être considéré, à ce stade, comme le plus 

performant. Il présente en effet une bonne sensibilité mais aussi la dispersion de réponse la 

moins importante entre les électrodes (coefficient de variation maximal de 8%,Figure 103). 

    Pour cet aptacapteur, nous avons mené des expériences supplémentaires afin d’en évaluer 

la spécificité. A cet effet, différentes électrodes ont été préparées avec des monocouches 

aptamère anti-AVP/MCH et « scramble »/MCH de sorte à obtenir un rapport de concentration 
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final de 0,5:2000 µmol.L-1. La L-AVP a ensuite été ajoutée à la surface des électrodes 

fonctionnalisées par l’aptamère anti-AVP et la D-AVP à celle des électrodes fonctionnalisées 

au « scramble ». La Figure 104  montre les trois diagrammes de Nyquist obtenus pour : la 

détection de la D-AVP à différentes concentrations sur l’aptacapteur à base d’aptamère anti-

D-AVP/MCH (Figure 104A) ; l’interférence de la L-AVP à différentes concentrations sur 

l’aptacapteur à base d’aptamère anti-D-AVP/MCH (Figure 104B); l’interaction entre la D-

AVP à différentes concentrations et l’aptacapteur à base du « scramble »/MCH (Figure 

104C).  

 

Figure 104: Diagrammes de Nyquist des spectres obtenus pour le biocapteur à base d’une 

monocouche aptamère/MCH (0,5:2000 µmol.L-1) déposée par « backfilling » sur la surface d’une 

électrode d’or SPE (Φ = 4 mm) aux concentrations de : a) 0 mol.L-1 b) 3,2.10-14 mol.L-1 ; c) 9,6.10-14 

mol.L-1 ; d) 3,2.10-13 mol.L-1 ;e) 1,28.10-12 mol.L-1 ; f) 3,2.10-12 mol.L-1
, g) 6,4.10-12  mol.L-1 , h) 3,2.10-11  

mol.L-1 et i) 3,2.10-10  mol.L-1 en D-AVP (A),  L-AVP pour l’aptamère anti-AVP/MCH (B) et en D-AVP 

pour le « scramble »/MCH (C) au rapport de concentration de 0,5.2000 µmol.L-1. Les données 

expérimentales sont représentées par des points et les données ajustées par des lignes. Mesures 

effectuées à l’OCP dans une solution de Fe(CN)6
3-/4- (2.10-3 mol.L-1) dans un tampon phosphate 0,1 

mol.L-1 , pH =7,4; les points d’isofréquence sont représentés par une sphère marron. 
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  On peut ainsi visualiser que la variation d’impédance en fonction de la concentration est la 

plus forte pour la détection de la D-AVP ; une plus faible augmentation de l’impédance est 

obtenue sur toute la gamme de concentration de L-AVP pour l’aptacapteur anti-D-

AVP/MCH ; et enfin, une augmentation encore plus faible est obtenue pour la D-AVP avec 

l’aptacapteur « scramble »/MCH. 

  L’ajustement des spectres d’impédance de Figure 104A a été réalisé avec le circuit de 

Randles et les valeurs des paramètres obtenus ont été regroupées dans le Tableau 28. 

L’évolution de ces paramètres avec la concentration en D-AVP est aussi visible sur la Figure 

105. Ainsi, on peut voir que le comportement, à première vue, est similaire à celui obtenu 

avec l’aptacapteur anti-D-AVP/MCH de rapport de concentration 1:1000 µmol.L-1 (Figure 

89) avec toutefois un meilleur résultat à basse concentration. En effet, même pour les 

concentrations inférieures à 10-12 mol.L-1, on a une croissance de la résistance de transfert de 

charge et une diminution de la fréquence. Ceci indique que l’aptacapteur de rapport de 

concentration 0,5:2000 µmol.L-1 est plus sensible que le précédent aux faibles concentrations. 

Cependant, l’évolution n’est pas monotone. On distingue toujours deux domaines : un premier 

pour des concentrations inférieures à 10-12 mol.L-1, un second pour des concentrations 

supérieures à 10-12 mol.L-1. Pour la capacité de double couche, on n’a pas d’évolution ; la 

valeur reste constante comme pour le précédent aptacapteur. Et enfin, la valeur de n varie très 

légèrement alors qu’elle était restée constante dans le précédent capteur. 

Tableau 28: Valeurs de Rct, Cdc et n obtenues après ajout de D-AVP à la surface d’électrodes 

fonctionnalisées par une monocouche aptamère anti-D-AVP/MCH (ratio 0.5 :2000 µmol.L-1). Les 

conditions expérimentales sont identiques à celles de la Figure 104. 

[D-AVP] (mol.L-1) avec 

l’aptamère anti-AVP 

Rct (Ω) Cdc (μF) f°(Hz) n 

0 1180 ± 20 3,84 ± 0,08 35,3 0,973 

3,2.10-14 1810 ± 40 3,87 ± 0,08 22,7 0,959 

9,6.10-14 2150 ± 40 3,87 ± 0,08 19,2 0,951 

3,2.10-13 2350 ± 50 3,87 ± 0,08 17,5 0,947 

1,28.10-12 2600 ± 50 3,87 ± 0,08 15,8 0,945 

3,2.10-12 3100 ± 60 3,87 ± 0,08 13,3 0,944 

6,4.10-12 3880 ± 80 3,87 ± 0,08 10,6 0,941 

3,2.10-11 4570 ± 90 3,87 ± 0,08 9,0 0,940 

3,2.10-10 5300 ± 100 3,87 ± 0,08 7,8 0,941 
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Figure 105 : Courbes montrant les variations de Rtc(A), Cdc (B), f° (C) et n (D) en fonction de la 

concentration de D-AVP à la surface d’une électrode d’or SPE fonctionnalisée avec une monocouche 

aptamère/MCH (0,5 :2000 µmol.L-1), obtenues après ajustement des diagrammes de Nyquist de la 

Figure 104. 

   

 Le Tableau 29 regroupe les valeurs de ∆Z2,38 Hz pour les différentes combinaisons 

aptamère/scramble/cible pour des aptacpteurs assemblés avec une SAMs de rapport de 

concentration 0,5:2000 µmol.L-1.  
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Tableau 29: Valeurs de ∆Z obtenues à une fréquence de 2,38 Hz après ajout de différentes de D-AVP, 

L-AVP à la surface d’électrodes fonctionnalisées à la monocouche aptamère/MCH ou 

« scramble »/MCH avec un rapport de concentration de 0,5 :2000 par technique de « backfilling ». 

Les conditions expérimentales sont identiques à celles de la Figure 104. 

 ∆Z2,38 Hz 

Concentration en cible 

(mol.L-1) 

D-AVP avec D-

aptamère  

L-AVP avec D-

aptamère  

D-AVP avec 

« scramble » 

3,2.10-14 530 ± 30 420 ± 80 440 ± 60 

9,6.10-14 780 ± 10 580 ± 60 740 ± 60 

3,2.10-13 880 ± 50 690 ± 60 780 ± 40 

1,28.10-12 1000 ± 100 860 ± 20 800 ± 100 

3,2.10-12 1600 ± 40 960 ± 30 840 ± 60 

6,4.10-12 2400 ± 200 1100 ± 100 880 ± 20 

3,2.10-11 3000 ± 200 1300 ± 200 940 ± 30 

3,2.10-10 3280 ± 70 1300 ± 200 1050 ± 60 

 

  Contrairement au rapport de concentration de 1 :1000 µmol.L-1, les signaux de réponse de la 

L-AVP avec l’aptamère anti-AVP et de la D-AVP avec le « scramble » (contrôles de 

spécificité) sont relativement importants. Ceci pourrait s’expliquer par une adsorption non 

spécifique plus importante de ces molécules à la surface de l’électrode. Ces expériences 

devraient être reprises avec les autres rapports de concentration aptamère/MCH afin d’étudier 

l’importance de cette adsorption en fonction de la composition de la SAM. Il serait également 

intéressant de déterminer la quantité d’aptamère réellement immobilisée à la surface 

(concentration surfacique) pour les différents rapports de concentration testés.  

   La Figure 106 montre des courbes d’étalonnage obtenues à partir du Tableau 29. 

L’aptacapteur présente une zone de linéarité relativement étroite comprise entre 1,28.10-12 

mol.L-1 et 3,2.10-11 mol.L-1, avec R2 = 0,95 (Figure 106.a). Un tel capteur nécessiterait une 

mise au point plus poussée. Cependant ces résultats sont très positifs notamment en termes de 

reproductibilité. 
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Figure 106: Courbes d’étalonnage montrant la variation du paramètre ∆Z en fonction de la 

concentration en D-AVP (a) (n=2), de L-AVP (b) (n=3)pour des électrodes fonctionnalisées par une 

monocouche aptamère/MCH et de D-AVP (c) (n=3)par pour des électrodes fonctionnalisées avec une 

monocouche « scramble »/MCH. Le rapport de concentration utilisé est 0,5:2000. Mesures faites avec 

la sonde Fe (CN)6
3-/4- dans le tampon phosphate 0 ,1 mol.L-1, pH =7,4. 

    Des expériences sur la détection de la D-AVP dans les urines n’ont malheureusement pas 

pu être menées, faute de matériel. En effet, n’ayant plus l’aptamère anti-AVP en stock, nous 

avons recommandé celui-ci. Les nouveaux lots d’aptamères anti-AVP (2 nouveaux 

échantillons) commandés auprès du même fournisseur n’ont pas pu être fonctionnalisés pour 

des raisons encore inconnues. Nous soupçonnons, un greffage inefficace des fonctions thiols 

sur les molécules d’aptamère pour ces nouveaux lots. L’obtention d’un lot d’aptamères anti-

AVP à nouveau immobilisables sur la surface des électrodes d’or serait nécessaire pour 

approfondir nos travaux. 
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Conclusion  

   Ce chapitre a été consacré à la mise au point d’aptacapteurs à base de monocouches 

autoassemblées (SAMs) aptamère/MCH à la surface d’électrodes d’or. Une solution de 

Fe(CN)6
3-/4- à 2.10-3 mol/L-1 dans le tampon phosphate 0,1 mol.L-1, pH = 7,4 a été utilisée 

comme sondé électrochimique pour les mesures d’impédance. L’ajustement des données des 

spectres d’impédance à partir du circuit de Randles pour différents aptacpateurs a permis de 

mieux cerner les différents phénomènes mis en jeu à l’interface SAM/solution.  

     Dans un premier temps, nous avons élaboré un aptacapteur pour la détection de 

l’adénosine afin de pouvoir le comparer à celui élaboré à partir d’un film de polypyrrole NTA 

électrogénéré. Les résultats montrent pour l’aptacapteur assemblé à base d’une SAM 

aptamère/MCH (1 :1000 µmol.L-1) déposée par co-immobilisation sur une électrode d’or 

polycristallin de bien meilleures performances avec une bonne linéarité (R2 = 0,982) comprise 

entre 10-14 et 10-7 mol.L-1 et une bonne spécificité, ce qui n’était pas le cas pour l’aptacapteur 

à base de polypyrrole NTA dont le signal de réponse n’était ni linéaire ni spécifique.  

   Ces résultats positifs ont permis de recourir à l’utilisation de cette technique 

d’immobilisation pour l’élaboration d’un aptacapteur à D-AVP. Une première difficulté, liée 

notamment au process de nettoyage des électrodes polycristallin ont été rencontrées. Les 

premiers aptacapteurs mis au point avec le nettoyage à l’alumine et à une solution de H2SO4 

n’ont pas été fonctionnels. C’est la méthode de nettoyage par un polissage à la pâte de 

diamant suivi d’un nettoyage chimique dans un mélange KOH 50 mmol.L-1 + H2O2 à 25% qui 

a permis d’obtenir de premiers résultats probants pour la détection de la D-AVP. Nous avons 

également montré que la technique de dépôt de la SAM aptamère/MCH par technique de 

« backfilling » offrait de meilleurs résultats que celle du dépôt par co-immobilisation. 

Néanmoins la dispersion de la réponse entre les différentes électrodes était toujours 

importante. Afin de réduire cette importante dispersion et de nous affranchir du process de 

nettoyage fastidieux des électrodes d’or polycristallin, ces dernières ont été remplacées par 

des électrodes d’or SPE qui sont à usage unique. Avec ces électrodes SPE, pour un même 

rapport de concentration aptamère/MCH de 1 :1000 µmol.L-1, l’aptacapteur mis au point a 

montré des performances très intéressantes avec une bonne linéarité dans la gamme du 

picomolaire, une bonne spécificité et une meilleure reproductibilité. Le signal obtenu reste de 

même intensité que celui obtenu avec les électrodes d’or polycristallin. Utilisé pour le dosage 

de la D-AVP dans des urines à 5% dans le tampon phosphate, le capteur assemblé dans ces 
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conditions s’est montré également très performant en gardant la même intensité de signal que 

dans le tampon phosphate dépourvu d’urines, ce qui en fait un outil très intéressant pour le 

dosage de l’AVP dans les fluides biologiques. Une optimisation de ce capteur a cependant été 

effectuée en changeant la composition de la monocouche aptamère/MCH via un jeu de 

combinaisons de concentrations différentes d’aptamère et de MCH. Cette optimisation a 

permis de mettre en évidence plusieurs rapports de concentration aptamère/MCH dont les 

signaux de réponse obtenus sont quatre fois plus importants que celui de l’aptacapteur 

assemblé avec un rapport de concentration de 1 :1000 µmol.L-1. Parmi les capteurs assemblés 

avec ces différents rapports, celui avec des concentrations aptamère/MCH de 0,5 :2000 

µmol.L-1 a particulièrement retenu notre attention pour sa bonne sensibilité, sa bonne 

reproductibilité et également sa spécificité vis-à-vis de la D-AVP. N'ayant plus d’aptamère 

anti D-AVP en stock, nous n’avons malheureusement pas pu tester cet aptacapteur sur des 

échantillons d’urines ; ces expériences constitueront les prochaines étapes et permettront de 

compléter ces travaux. 
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Conclusion générale 
 

  La présente thèse a été une exploration approfondie de certaines techniques d'immobilisation 

de l'aptamère en vue de la conception d'un aptacapteur électrochimique destiné à la détection 

de l'arginine vasopressine. Ce travail de recherche a permis de mettre en lumière l'importance 

cruciale de la sélection de la méthode d'ancrage appropriée dans la performance globale du 

biocapteur. Au cours de cette étude, nous avons examiné diverses stratégies d'immobilisation, 

par la modification de surfaces avec des matériaux support et par la covalence. Chacune de 

ces approches a été évaluée en termes de sensibilité, de spécificité et de reproductibilité. 

    Avant la réalisation effective de ces travaux de recherche, une étude bibliographique a été 

menée et est présentée au premier chapitre. Cette étude relate les différentes techniques de 

dosage de l’arginine vasopressine, avec une mise en avant particulière des biocapteurs. Les 

différents éléments de reconnaissance moléculaire, leurs techniques d’immobilisation ainsi 

que les techniques de transduction du signal ont été détaillés dans ce chapitre. L’attention 

s’est ensuite portée particulièrement sur les performances des biocapteurs utilisant les 

aptamères afin de les comparer en fonction des techniques de transduction du signal. Il est 

ressorti de ce comparatif que, pour la détection de l’arginine vasopressine, les biocapteurs 

électrochimiques étaient les outils les plus efficients car ils offraient la meilleure sensibilité 

tout en mobilisant très peu de ressources. Toutefois, peu parmi ces capteurs ont subi des 

contrôles de spécificité du signal. 

    Le deuxième chapitre a quant à lui porté sur l’élaboration de différents aptacapteurs 

impédancemétriques à partir d’une technique innovante qui est la modification de la surface 

des électrodes via des polymères organiques électrogénérés par chronoampérométrie.  

   Le premier polymère testé à cet effet est le polypyrrole NHS qui a permis l’immobilisation 

de l’aptamère anti-D-AVP grâce à un couplage amide entre la fonction NHS du polymère et la 

NH2-terminale greffée à l’extrémité 5’ de l’aptamère. Une diminution du signal a été observée 

après ajout de la D-AVP ; elle provient des interactions électrostatiques entre l’AVP, 

l’aptamère et la sonde Fe(CN)6
3-/4- utilisée pour réaliser les mesures d’impédance 

L’aptacapteur ainsi assemblé s’est montré très sensible avec un seuil de détection de 3,2.10-14 

mol.L-1 et également spécifique vis-à-vis de la D-AVP avec une nette différence entre le 

signal généré par la D-AVP et celui généré par son énantiomère L. Néanmoins, le manque de 
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linéarité de cet aptacapteur, probablement dû à une faible concentration surfacique 

d’aptamère, ne pouvait pas en faire un capteur fiable.   

    Le polypyrrole adamantane, offrant d’intéressantes propriétés en termes de régénération de 

la surface des électrodes, a été utilisé comme alternative au polypyrrole NHS. Grâce aux 

interactions entre les cavités de β-cyclodextrine avec l’adamantane et avec la biotine, des 

nanoparticules d’or modifiées à la β-cyclodextrine ont pu servir comme intermédiaire 

d’attachement pour les aptamères portant une fonction biotine à la surface des électrodes. Ce 

système d’immobilisation a conduit à un capteur non-spécifique envers la D-AVP, l’ajout de 

l’énantiomère L-AVP produisait des augmentations du signal impédancemétrique de même 

intensité. La capacité des cavités de β-cyclodextrine à inclure des acides aminés pourrait être à 

l’origine ce phénomène. Un tel aptacapteur nécessite des travaux supplémentaires pour 

trouver le moyen de bloquer ces interactions non spécifiques. 

   La dernière partie de ce chapitre a été consacrée à l’élaboration d’aptacapteur à partir d’un 

film de polypyrrole NTA. Les complexes polypryrrole NTA/Cu2+/biotine ou histidine ont été 

plusieurs fois utilisés avec succès au sein de l’équipe pour le développement d’aptacapteurs. 

Dans un premier temps, afin de limiter le plus possible les répulsions électrostatiques entre les 

charges négatives des carboxylates du polymère, celles de groupements phosphate de 

l’aptamère et celles de la sonde Fe(CN)6
3-/4-, la sonde QH2 a été utilisée. Pour la détection de 

la D-AVP, cette méthode s’est montrée peu sensible mais spécifique. Pour la L-Tym, le 

capteur obtenu est sensible mais nécessite d’être également testé avec l’énantiomère D de la 

tyrosinamide afin de s’assurer de sa spécificité. Le capteur à adénosine, quant à lui, a produit 

des réponses totalement aléatoires. Il ressort de ces différentes expériences que la mise au 

point d’un aptacapteur pour chaque couple aptamère/cible nécessite une mise au point 

particulière. 

   D’autre part, comme l’on pouvait s’y attendre, l’utilisation de la sonde Fe(CN)6
3-/4- avec le 

complexe polypryrrole NTA/Cu2+/aptamère anti-D-AVP a entrainé de fortes répulsions 

électrostatiques avec les charges négatives de la surface de l’électrode. Néanmoins, c’est avec 

cette combinaison que les meilleures performances ont été obtenues pour la détection de la D-

AVP. En effet, ce capteur a un seuil de détection de 3,2.10-14 mol.L-1 , une bonne linéarité 

(R2= 0,999 entre 3,2.10-14 et 3,2.10-8 mol.L-1), une bonne sensibilité de -7700 ± 1150 Ω par 

unité logarithmique et une bonne spécificité vis-à-vis de la D-AVP. Comme ce fut le cas avec 

le polypyrrole NHS, on peut supposer que la réponse du capteur résulte de répulsions 

électrostatiques auxquelles contribuent, dans le cas présent, le polypyrrole NTA, le couple 
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aptamère/AVP et la sonde Fe(CN)6
3-/4-. Si un premier contrôle a permis d’exclure toute 

contribution d’interactions entre l’AVP et le polypyrrole NTA à cette réponse, les autres 

contrôles (utilisation d’agents bloquants, stabilité du signal sans la cible) n’ont pas suffi à 

apporter des éléments d’éclaircissements par rapport à ces phénomènes observés. 

L’expérience devrait être reconduite et de nouveaux contrôles devraient être effectués. 

    Enfin, le denier chapitre a été consacré à l’élaboration d’aptacapteurs à base de 

monocouches autoassemblées (aptamère/MCH) à la surface d’électrodes d’or pour la 

détection de l’adénosine et de la D-AVP. Pour la détection de l’adénosine, l’aptacapteur mis 

au point s’est montré bien meilleur que celui élaboré à partir du film de polypyrrole NTA 

électrogénéré, avec une large gamme de linéarité (R2 = 0,982) comprise entre 10-14 et 10-7 

mol.L-1 et une bonne spécificité. Quant à la détection de la D-AVP, un premier type 

d’aptacapteur assemblé avec un rapport de concentration aptamère/MCH de 1 :1000 µmol.L-1 

par « backfilling » s’est montré performant sur les électrodes d’or polycristallin comme sur 

les électrodes d’or SPE. Néanmoins, les résultats obtenus avec les électrodes d’or SPE ont 

montré une meilleure reproductibilité et l’aptacapteur en résultant a pu être testé avec succès 

sur des urines à 5% sans perte significative du signal ; on pourrait donc envisager l’utilisation 

de cet aptacapteur pour la détection de l’AVP dans des fluides biologiques. Pour pousser les 

performances encore plus loin, l’aptacapteur a été optimisé en modifiant notamment le rapport 

de concentration aptamère/MCH. Au total, neuf rapports de concentration différents ont été 

étudiés. Avec un rapport de concentration aptamère/MCH de 0,5:2000 µmol.L-1 déposé par 

« backfilling », nous avons pu obtenir un aptacapteur avec un signal quatre fois plus 

important, une bonne spécificité vis-à-vis de la D-AVP et surtout une bonne reproductibilité. 

Un tel outil pourra être testé sur des matrices biologiques telles que les urines et le plasma. 

  En somme, les différentes approches utilisées au cours de ces travaux pour l’élaboration 

d’un biocapteur électrochimique pour la détection de l’AVP ont montré des performances très 

prometteuses. Bien que la technique de dépôt de l’aptamère via SAM sur des électrodes se 

soit montrée la plus performante, celle à base de films de polymère électrogénérés n’en est 

pas moins intéressante mais nécessite une mise au point plus poussée.  

   Enfin, en termes de performances, les aptacapteurs pour la détection de l’AVP élaborés lors 

de nos travaux ont montré des performances similaires et parfois meilleures que celles 

décrites dans la littérature, tant pour la sensibilité que pour la spécificité qui elle est rarement 

abordée. 
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Experimental Part 

I. Electrogenerated polymers based aptasensors 

1. Materials 

   Monobasic and dibasic phosphates, potassium hexacyanoferrate (III) and potassium 

hexacyanoferrate (II), potassium hydroxide, potassium chloride, magnesium chloride, sodium 

chloride, sodium acetate, perchloric acid (HClO4), sulfuric acid, (H2SO4), hexamine 

ruthenium (III) chloride, lithium perchlorate (LiClO4), hydroquinone, copper (II) chloride 

(CuCl2), bovine serum albumin (BSA), were purchased from Sigma. The β-Cyclodextrin-

functionalized gold nanoparticles (AuNps-β-CD) were obtained from collaboration with 

Professor Villalonga (Complutense University of Madrid, Spain). All chemicals were used as 

received unless it is mentioned. 1-(11-pyrrol-1-ylundecanoyl)pyrrolidine-2,5-dione (pyrrole 

NHS), adamantyl-11-pyrrolyl-1-undecyl carboxylic acid amide (pyrrole adamantane) and  2-

[bis(carboxymethyl)amino]-5-(11-pyrrol-1-ylundecanoylamino)pentanoic acid (pyrrole-NTA) 

were synthesized as described. All oligonucleotides were purchased from Eurogentec (Liège, 

Belgium).                                                            

2. Electrochemical measurements 

    Polymers films were electrodeposited by potentiostatic method with limited charge (2.5 mC 

cm-2) in organic media (CH3CN + 0.1 mol L-1 LiClO4) with an AgNO3/Ag 10-2 mol L-1 in 

CH3CN + 0.1 mol L-1 LiClO4 electrode used as reference electrode and a Pt wire, placed in a 

separate compartment, as counter electrode. Cyclic voltammetry was carried out with the 

same setup for the polymers layer’s characterization. 

   Electrochemical measurements were performed in a conventional three electrode cell, 

containing 0.1 mol L-1 saline phosphate buffer (NaCl 10-2 mol L-1, MgCl2 10-3 mol L-1, and 

KCl 5.10-3 mol L-1, pH 7.4) with an Autolab potentiostat (Vionic, Utrecht, The Netherlands) 

using its INTELLO software. A platinum wire was used as the counter electrode and an 

Ag/AgCl in saturated KCl electrode served as the reference. Impedance measurements in 

Fe(CN)6
3-/4- solution used as the redox probe were run by potentiostating the aptasensor at 

OCP versus Ag/AgCl in saturated KCl, at 25°C and impedance measurements in 

hydroquinone solution were run at a fixed potential from linear sweep voltammetry (LSV) 

curve.  Potentials given in organic and aqueous media are referred to Ag/AgNO3 and 

Ag/AgCl in saturated KCl, respectively. 
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3. Preparation of the sensor electrodes 

     The surface platinum electrodes (Pt) were polished with a 2 μm diamond paste 

purchased from Presi (France) and rinsed successively with water, acetone, and ethanol under 

sonication (5 min).  

3.1.Polypyrrole NHS based sensor 

    An electropolymerized layer of poly (pyrrole NHS) was generated on the electrodes by 

chronoamperometry. The monomer (2.10-3 mol L-1) was solubilized in CH3CN +LiClO4, 0.1 

mol L-1 (organic electrolyte) and electropolymerized at a fixed potential of 0.82 V. The 

formation of the electrogenerated film was then observed by cyclic voltammetry in CH3CN + 

LiClO4, 0.1 mol L-1 (monomer free electrolyte solution). The as formed film was used for the 

attachment of denatured anti-AVP aptamer (80°C for 5 minutes, then left on ice for 30 

minutes), via an amide bond between the NHS and the amine function at the 5' end of the 

aptamer (overnight incubation at 4°C).  The resulting electrodes were rinsed in saline PB 0.1 

mol L-1 before use. 

   A 2.10-3
 mol L-1

, K4[Fe(CN)6]
3-/K3[Fe(CN)6]

3-
 (1:1) solution was used as a redox probe in 

saline phosphate buffer solution was used for 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 0.01 V and at 

OCP vs Ag/AgCl in saturated KCl solution. 

3.2.Polypyrrole adamantane based sensor 

   An electropolymerized layer of poly (pyrrole adamantane) was generated on the electrodes 

by chronoamperometry (E = 0.8 V) from a 2.10-3 mol L-1 pyrrole adamantane solution in the 

CH3CN +LiClO4, 0.1 mol L-1 and characterized by cyclic voltammetry organic electrolyte as 

previously described. 

   A 0.5 mg/mL solution of AuNPs-β-CD was prepared in 0.1 mol L-1 saline phosphate buffer 

(10 mmol L-1 NaCl, 5 mmol L-1 KCl, mmol L-1 MgCl2, pH = 7.4) and 15 µL of this was 

deposited on the polypyrrole adamantane-functionalized electrodes during 1 h incubation.  

  Prior to deposition on the electrode 1 µmol L-1 of 5' biotin-TEG-aptamer solution prepared 

in saline phosphate buffer was denatured at 80°C for 5 minutes, then left on ice for 30 minutes 

to set the structure. After rinsing the AuNPs-CD-functionalized electrodes, 15 µL of the 
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aptamer solution was deposited on the electrodes for overnight incubation. The resulting 

electrodes were rinsed in saline PB 0.1 mol L-1 before use. 

 

3.3.Polypyrrole NTA based sensors 

   As with the other 2 polymers tested, polypyrrole NTA was generated by 

chronomaperometry (E = 0.85 V) from a 2.10-3 mol L-1 pyrrole adamantane solution in the 

CH3CN + LiClO4, 0.1 mol L-1 and characterized by cyclic voltammetry organic electrolyte as 

previously described. 

   The coordination of Cu2+ ions within the poly(pyrroleNTA) film was carried out by 

immersing the modified electrode for 20 min in a stirred acetate buffer solution (0.1 mol L-1, 

pH 4.8) containing CuCl2 (10-2 mol L-1). The resulting electrode was carefully washed with 

phosphate buffer. Before use, anti-AVP or anti-adenosine aptamer were heated at 80°C for 5 

min and then cooling by immersion into the ice bath to obtain a proper folding structure. Then 

15 µL of saline phosphate buffer solution containing heated–treated aptamer was dropped 

onto the poly(pyrrole-NTA)/Cu2+ film electrode.  

   To determine surface coverage of immobilized anti-AVP aptamer on the electrode surface, 

the electrode, once modified, was immersed in a solution containing [RuIII(NH3)6]
3+ at a 

concentration of 10−2 mol L−1 in a phosphate buffer with a pH of 7.4. Following several rinses 

of the modified electrode in a stirring phosphate buffer solution, a cyclic voltammogram was 

recorded within the potential range of 0.00 V to -0.50 V vs Ag/AgCl in saturated KCl 

solution.  The RuIII/RuII couple's electroactivity, was used to evaluate [RuIII(NH3)6]
3- and then 

aptamer surface coverage as [RuIII(NH3)6]
3+  forms a complex with the aptamer.  

   For AVP detection impedance measurements were run in both 2.10-3
 mol L-1 hydoquinone 

and K4[Fe(CN)6]
3-/K3[Fe(CN)6]

3-
 (1:1) in saline phosphate buffer solutions. The setpoint 

potentials for impedance measurement waere 0.14 V vs Ag/AgCl in saturated KCl solution for 

hydroquinone redox probe and OCP vs Ag/AgCl in saturated KCl solution for K4[Fe(CN)6]
3-

/K3[Fe(CN)6]
3- 

   For L-tyrosinamide and adenosine detection impedance measurements were run using the 

2.10-3
 mol L-1 hydroquinone in saline phosphate buffer solution as redox probe. 
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4. Target detection 

  For each target, increasing concentrations were prepared in phosphate buffer 0.1 mol L-1 (pH 

= 7,4). For each concentration, 15 µL of the target solution was deposited on the surface of 

the aptamer-functionalized electrodes for 30 minutes. The electrodes were then rinsed in 

phosphate buffer under agitation (2000 rpm) for 10 min. After rinsing, the electrodes are 

characterized by EIS or cyclic voltammetry. After each measurement, the electrodes were 

gently rinsed with phosphate buffer in a washbowl before adding the next increment in target. 

 

 

II. Impedimetric biosensors based on a self-assembled monolayer on gold 

electrodes. 

1. Materials 

   Alumina oxide powder suspension and diamond paste were purchased from Presi (France). 

Hydrogen peroxide and mercapto-1-hexanol were purchased from Sigma. C220AT gold SPEs 

were purchased from Metrohm DropSens. 

2. Electrochemical measurements 

   Polycristallin gold electrodes (Φ = 2 mm) and gold SPEs (Φ = 4 mm) were used as working 

electrodes for all the characterization. A platinum wire was used as the counter electrode. An 

Ag/AgCl vin saturated KCl solution was used as the reference electrode.  

3. Preparation of the sensor electrodes 

   Prior to any use, the surface of polycristallin gold electrodes were polished with a 3 µm 

alumina suspension or 2 µm diamond paste. When polished with alumina suspension, 

electrodes were cleaned electrochemically by running 10 cycles of cyclic voltammetry in a 

0.5 mol L-1 H2SO4 solution. While polished with diamond paste, the electrodes were 

chemically cleaned by immersing them in a 50 mmol L-1 KOH + H2O2 25% mixture for 10 

min and then by cyclic voltammetry in a 50 mmol L-1 KOH solution (10 cycles). Gold SPEs 

were cleaned only by immersion in 50 mmol L-1 KOH + H2O2 25% mixture for 10 min 

followed by cyclic voltammetry in a 50 mmol L-1 KOH solution (10 cycles). The as-cleaned 

electrodes were rinsed with milli-Q water and dried with N2. 
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   For aptamer/MCH SAM formation by co-immobilization, a mixture of aptamer and MCH 

was prepared in saline phosphate buffer at a fixed concentration ratio and after denaturation as 

previously described, 10 µL of the mixture was dropped at the electrode surface for an 

overnight incubation. For the SAM formation by backfilling, 10 µL denatured aptamer in 

saline phosphate buffer solution was dropped at the surface electrode for an overnight 

incubation. The electrodes were then rinsed and 10 µL of MCH in saline phosphate buffer 

were dropped on the as-prepared electrodes for 1h. The concentrations of aptamer and MCH 

were fixed according to the wanted ratio. Afterwards, the electrodes were rinsed in saline 

phosphate buffer before use.  

      A 2.10-3
 mol L-1

, K4 [Fe(CN)6]
3-/K3[Fe(CN)6]

3-
 (1:1) solution was used as a redox probe in 

saline phosphate buffer solution was used for the different EIS measurements. 

4. Preparation of the sensor electrodes 

  As for polymer-based aptasensors, for each target, increasing concentrations were prepared in 

phosphate buffer 0.1 mol L-1 (pH = 7,4). For each concentration, 15 µL of the target solution 

was deposited on the surface of the aptamer-functionalized electrodes for 30 minutes. The 

electrodes were then rinsed in phosphate buffer under agitation (2000 rpm) for 10 min. After 

rinsing, the electrodes are characterized by EIS or cyclic voltammetry. After each 

measurement, the electrodes were gently rinsed with phosphate buffer in a washbowl before 

adding the next increment in target. 
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Résumé 
 

    Outils très prometteurs dans le domaine de la détection et de la quantification de petites 

molécules, les biocapteurs électrochimiques font aujourd’hui l’objet d’un grand centre 

d’intérêt. En plus d’être très sensibles et spécifiques, ils présentent l’avantage d’être rapides, 

simples d’utilisations, relativement peu coûteux à développer et miniaturisables, ce qui les 

rend très attrayants pour des applications dans des domaines tels que la médecine, 

l’agroalimentaire, l’environnement et la sécurité alimentaire.  

   Dans ce contexte, les aptamères qui sont des oligonucléotides en série ARN ou ADN ayant 

une grande affinité et une grande spécificité pour des molécules cibles sont devenus très 

utilisés comme outils de reconnaissance moléculaire dans le développement de ces 

biocapteurs qui prennent alors le nom d’aptacapteurs. De nombreuses techniques 

d’immobilisation de ces aptamères à la surface des électrodes continuent d’émerger afin de 

mettre au point des aptacapteurs de plus en plus performants.  

    Ces travaux de thèse consistent à trouver la technique d’immobilisation ainsi que les 

conditions opérationnelles optimales de la mise au point d’un aptacapteur électrochimique 

sensible et spécifique dans la gamme du picomolaire pour la détection de l’arginine 

vasopressine qui est une petite molécule d’intérêt médical.  Deux principaux types 

d’immobilisation ont pu être testés : un premier type, innovant, basé sur l’utilisation de 

polymères organiques conducteurs électrogénérés et un deuxième plus conventionnel basé sur 

la réaction thiol-or. Des aptacapteurs capables de détecter de manière spécifique l’arginine 

vasopressine à des concentrations de l’ordre du picomolaire ont pu être mis au point. 
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Abstract 

 

   Electrochemical biosensors are highly promising tools for the detection and quantification 

of small molecules and are currently the focus of a great deal of interest. As well as being 

highly sensitive and specific, they have the advantage of being fast, easy to use, relatively 

inexpensive to develop and miniaturizable, making them highly attractive for applications in 

fields such as medicine, the environment, and food safety. 

    In this context, aptamers, which are serial RNA or DNA oligonucleotides with high affinity 

and specificity for target molecules, have become widely used as molecular recognition tools 

in the development of these biosensors, which are then called aptasensors. Numerous 

techniques for immobilizing these aptamers on electrode surfaces continue to emerge, with 

the aim of developing ever more effective aptamers.  

   The aim of this thesis was to find the immobilization technique and optimum operating 

conditions for the development of a sensitive and specific electrochemical sensor in the 

picomolar range for the detection of arginine vasopressin, a small molecule of medical 

interest.  Two main types of immobilizations were tested: a first, innovative type based on the 

use of electrogenerated conductive organic polymers, and a second, more conventional type 

based on the thiol-gold reaction. Specific aptasensors, capable of detecting arginine 

vasopressin at picomolar concentrations have been successfully developed. 
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