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Résumé

Le glucose est une biomolécule très importante du point de vue clinique. C’est pourquoi les
biocapteurs mesurant le taux de glucose sont un enjeu majeur pour le diagnostic et le contrôle
du diabète. Les capteurs usuels enzymatiques utilisent principalement la glucose oxydase pour la
détection du glucose ce qui leur confère une bonne sélectivité. Toutefois, cette enzyme souffre d’un
problème de stabilité, ce qui rend son utilisation délicate pour les dispositifs implantables. L’oxy-
dation électrochimique non-enzymatique du glucose suscite de l’intérêt par rapport à la détection
enzymatique afin d’améliorer la stabilité et la sensibilité des électrodes. Le but de cette étude est
de développer de nouvelles électrodes biocompatibles pour les futures générations de biocapteurs
électrochimiques non-enzymatiques de glucose implantables. Ces capteurs pourraient permettre une
mesure continue de la glycémie facilitant grandement la vie des personnes diabétiques.

Lors de ce doctorat, notre attention s’est portée sur le développement et l’optimisation d’élec-
trodes nanostructurées constituées de plusieurs couches : le collecteur de courant, le support de
catalyseur et le catalyseur lui-même. Dans notre cas, le catalyseur se présente en général sous la
forme de couches ultrafines d’or. Ce matériau est déposé par ablation laser (PLD) en simple faisceau
sur papier carbone seul (réseau tridimensionnel de fibres de carbone), sur des oxydes métalliques tels
que des oxydes de cérium ou de tungstène ou encore sur des nanostructures de carbone (nanotubes
de carbone ou chaînes de nanosphères de carbone). Les structures de carbone sont synthétisées par
dépôt chimique en phase vapeur (CVD) directement sur le substrat collecteur de courant (papier
carbone). De plus, un autre type de synthèse est utilisé pour l’association de l’or avec l’oxyde de
cérium où les matériaux sont codéposés en utilisant l’ablation laser à flux croisés (CBPLD).

La formation des catalyseurs d’or et d’oxydes métalliques est étudiée en fonction des conditions
de dépôt par ablation laser telles que la pression au sein de la chambre de dépôt (sous vide, sous
pression d’hélium ou sous pression d’oxygène), le nombre de tirs ou encore la longueur d’onde
du laser (248 nm pour un laser à excimère KrF ou 193 nm pour un laser à excimère ArF). Ces
différents paramètres permettent de faire varier les morphologies des catalyseurs déposés allant de
nanoparticules distinctes de tailles contrôlées à la formation de films denses ou poreux.

Un des objectifs de cette étude est d’établir une relation entre les caractéristiques des nano-
structures et les propriétés d’électrooxydation du glucose. Pour cela, les électrodes synthétisées
sont étudiées par différents équipements de caractérisation physico-chimiques tels qu’un microscope
électronique à balayage (MEB) et un MEB équipé d’un canon à émission de champs (MEB-CEC),
un microscope électronique en transmission (MET) et un MET à haute résolution (MET-HR), un
spectroscope de photoélectrons induits par rayons X (SPX), un microspectroscope Raman et un
diffractomètre de rayons X (DRX). Des études d’électrooxydation du glucose permettent ensuite
d’indiquer la performance des électrodes pour leur utilisation potentielle dans le secteur des tech-
nologies des biocapteurs électrochimiques. Les électrodes ont été analysées par plusieurs techniques
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électrochimiques : cyclovoltammétrie, chronoampérométrie et voltammétrie à vague carrée. Le bon
choix des matériaux et de leurs paramètres de dépôt combiné à l’optimisation des paramètres de
mesures électrochimiques sont la clé pour avoir une détection de glucose optimale. En effet, lors de
cette thèse, les relations entre les mécanismes de formation des dépôts, les caractérisations physico-
chimiques et les résultats électrochimiques ont été étudiées et plus particulièrement les tendances
observées au niveau électrochimique en fonction des paramètres de dépôts par PLD. Un processus
permanent d’optimisation de toutes ces conditions a été employé afin d’améliorer les performances
électrochimiques des électrodes vis-à-vis du glucose.

Mots-clés Capteur, non-enzymatique, glucose, diabète, or, nanotubes de carbone, oxyde de
cérium, oxyde de tungstène
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Abstract

Glucose is a very important biomolecule from a clinical point of view. Indeed, biosensors for
the diagnosis and control of diabetes are based on the glucose oxidation reaction. Usual glucose
sensors use an enzyme called glucose oxidase for the glucose detection. This enzyme has a problem
of stability and so it can not be used for implantable device despite their good selectivity. The non-
enzymatic electrochemical glucose oxidation is an interesting alternative to improve the stability and
the electrochemical activity. The purpose of this study is to develop new biocompatible electrodes for
future generations of implantable non-enzymatic electrochemical glucose biosensors. These sensors
could measure continuously the glycaemia and greatly simplify life for people with diabetes.

This research project focuses on the development and the optimization of nanostructured elec-
trodes made of multiple layers : the current collector, the catalyst support and the catalyst itself.
Gold is the catalyst used and is made of ultrafine layers. Gold is deposited by means of pulsed laser
deposition (PLD) on carbon paper (three-dimensional network of carbon fibers), on metal oxides
such as cerium and tungsten oxides, or on carbon nanostructures (carbon nanotubes or chains of
carbon nanospheres). These carbon structures are synthesized by chemical vapor deposition (CVD)
directly on the current collector substrate (carbon paper). Moreover, another type of synthesis is
also studied for gold with ceria. These materials are codeposited using the cross beam pulsed laser
deposition (CBPLD).

The formation of the metal oxides and the gold catalysts was studied as a function of the laser
deposition parameters such as the pressure in the deposition chamber (vacuum, pressure of helium
or pressure of oxygen), the number of pulses or the laser wavelength (248 nm for the KrF excimer
laser and 193 nm for the ArF excimer laser). By changing these parameters, it is possible to vary
the deposited catalyst morphologies and to obtain nanoparticles of controlled sizes, smooth films or
porous films.

An objective of this study is to establish a relationship between the nanostructure characteristics
and the properties of glucose electrooxidation. For this purpose, the synthesized electrodes are stu-
died by different physicochemical characterization techniques such as scanning electron microscopy
(SEM) and field emission gun SEM (FEG-SEM), transmission electron microscopy (TEM) and high
resolution TEM (HR-TEM), X-ray photoelectron spectroscopy (XPS), micro-Raman spectroscopy
and X-ray diffraction (XRD). Electrooxidation studies of glucose indicate the performance of elec-
trodes for their potential utilization as electrochemical biosensors. The properties of the electrodes
are analyzed by several electrochemical techniques : cyclic voltammetry, chronoamperometry and
square wave voltammetry. In order to obtain a high glucose detection, it is necessary to optimize
the deposition parameters of the materials used as well as the parameters of the electrochemical
measurements. In this work, the relationship between the mechanisms of deposit formation, the phy-
sicochemical characterizations and the electrochemical performances is studied and especially the
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behaviour of the electrochemical properties as a function of the deposition parameters by PLD. An
ongoing optimization process of all these conditions has been used to improve the electrochemical
performances of the electrodes towards glucose.

Keywords Sensor, non-enzymatic, glucose, diabetes, gold, carbon nanotubes, cerium oxide,
tungsten oxide
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Introduction

Introduction générale

Le diabète est une maladie connue depuis déjà très longtemps, les égyptiens sous le règne

d’Aménhotep III avaient découvert cette maladie plus de 1500 ans avant notre ère. Le diabète sucré

est par définition un dysfonctionnement du système de régulation de la glycémie (concentration de

glucose dans le sang) dans lequel l’insuline joue un rôle central. Il existe deux principaux types de

diabète. Le premier, le diabète de type 1, également appelé diabète juvénile, est insulino-dépendant.

Le corps ne produit plus ou plus assez d’insuline pour réguler la glycémie. Ceci est dû à la des-

truction des cellules bêta des îlots de Langerhans du pancréas sécrétant l’insuline. Les personnes

atteintes de ce type de diabète ont besoin de s’injecter de l’insuline pour que les cellules puissent

utiliser le glucose disponible dans le sang comme « carburant ». Le second, le diabète de type 2

ou diabète de la maturité est insulino-résistant et représente 90 % de la maladie. Les récepteurs

d’insuline des cellules deviennent défaillants et les cellules n’arrivent plus à utiliser correctement

l’insuline pour convertir le glucose en source d’énergie. Les mécanismes en cause pour le diabète de

type 2 ne sont pas encore complètement élucidés mais il est certain que le mode de vie et l’alimen-

tation constituent des facteurs de risque pour développer cette maladie. En effet, une prédisposition

génétique, un surplus de poids, une alimentation riche en sucre et en gras, l’âge, la sédentarité et

le manque d’activité physique peuvent contribuer à l’apparition progressive de ce type de diabète.

La figure 1 montre la différence de régulation de glycémie entre des personnes diabétique et non

diabétique.
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Figure 1 – Différences de régulation de la glycémie entre sujets non diabétique (a) et diabétique (b)

Il est possible de voir sur la figure 1a que chez un individu non diabétique, l’insuline sécrétée

par le pancréas permet aux cellules d’utiliser le glucose. En effet, l’insuline se lie à un récepteur

spécifique de la cellule (1) qui va activer une protéine de surface ayant pour rôle de transporter

le glucose vers l’intérieur. Le glucose pénètre dans la cellule grâce au transporteur activé où il est

converti en énergie (2). Ainsi, la glycémie reste contrôlée et stable (3). Pour une personne diabétique

(figure 1b), soit l’insuline n’est pas produite en quantité suffisante (diabète de type 1) ou alors elle

ne peut pas se lier à son récepteur (diabète de type 2) ce qui laisse le transporteur inactif (1’). Le

glucose ne pénètre alors pas dans la cellule, il reste dans la circulation sanguine et la glycémie n’est

pas régulée (2’). Dans les deux cas de diabète, la conséquence est un dérèglement de la glycémie et

il est alors nécessaire de mesurer et de contrôler le taux de glucose dans le sang.

Il y a de plus en plus de diabétiques sur la planète. En 1985, le nombre de diabétiques dans

le monde était estimé à 30 millions selon l’Organisation Mondiale de la Santé (2010). En 1995, ce

nombre était passé à 135 millions et à 177 millions en 2000, soit 2.8 % de la population mondiale. Il

est de nos jours estimé à plus de 382 millions d’adultes, soit environ 8.3 % de la population mondiale

d’adultes sachant que près de la moitié de ces personnes n’en ont pas connaissance (46 %). La

répartition du nombre de personnes diabétiques en fonction de la zone géographique dans le monde

est présentée sur la figure 2 tirée de l’atlas du diabète de la Fédération Internationale du Diabète

(2013).
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Figure 2 – Répartition dans le monde du nombre de personnes diabétiques

En 2011, 760000 personnes étaient atteintes de diabète au Québec dont 200000 personnes qui

n’en avaient pas connaissance (Diabète Québec, 2011). Cette maladie est donc un réel problème de

santé publique et si la tendance se maintient, en 2035, il y aura 592 millions de diabétiques dans le

monde. Le nombre de décès attribués au diabète est estimé à 5.1 millions pour l’année 2013, soit 9 %

de la mortalité mondiale (Fédération Internationale du Diabète, 2013). De plus, le diabète est très

coûteux, tant pour l’individu que pour la société. Il perturbe la vie de famille, le travail, diminue

la qualité de vie et l’espérance de vie. Les conséquences du diabète peuvent être lourdes pour la

santé. Il est un important facteur de risque pour de nombreuses pathologies, maladies coronariennes

(infarctus, insuffisance cardiaque), maladies vasculaires périphériques (artérite), maladies cérébro-

vasculaires (accident vasculaire cérébral), neuropathie, néphropathie (insuffisance rénale chronique)

ou encore de rétinopathie pouvant conduire à la cécité. Les principales pathologies pouvant être liées

au diabète sont représentées sur le schéma de la figure 3 tirée de l’atlas du diabète de la Fédération

Internationale du Diabète (2013).
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Figure 3 – Principales complications du diabète

Dans la province du Québec, les coûts des soins directs et indirects imputés au diabète sont

estimés à trois milliards de dollars canadiens par an (Diabète Québec, 2011). Il faut donc favoriser

la prévention et le diagnostic rapide de cette maladie afin de mieux la contrôler et d’en diminuer les

conséquences. Le développement de dispositifs de mesure de glycémie pratiques et à bas coût est

donc un réel enjeu de société.
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Problématique et présentation du sujet de recherche

La réaction d’oxydation du glucose

La mesure électrochimique de la glycémie repose sur la réaction d’électrooxydation du glucose.

Lors de cette réaction d’oxydation, le glucose (plus souvent présent sous la forme β-D-glucopyranose)

s’oxyde pour donner la gluconolactone. La gluconolactone est ensuite elle-même oxydée et conduit

à l’acide gluconique en présence d’eau selon la réaction de la figure 4.

Figure 4 – Réaction chimique de l’oxydation du glucose

Cette réaction d’électrooxydation du glucose est très importante et très étudiée dans divers

domaines d’applications : pour les piles à combustible implantables (Heller, 2006), pour déterminer

la concentration de glucose avec des applications cliniques telles que les biocapteurs dédiés aux

personnes diabétiques (Sljukić et al., 2006; Luo et al., 2009; Toghill & Compton, 2010; Monošík

et al., 2012a; Hou et al., 2012; Monošík et al., 2012c) ou dans l’industrie agro-alimentaire lors

de la fermentation et la transformation alimentaire (Monošík et al., 2013). Il existe par exemple

des capteurs spécifiques pour déterminer la quantité de sucre dans des boissons et des produits

alimentaires (Monošík et al., 2012b).

Les capteurs de glucose

Les capteurs de glucose ont beaucoup évolué depuis leur origine jusqu’à ceux disponibles de

nos jours sur le marché. Le premier capteur de glucose a été réalisé par Clark Jr & Lyons (1962).

L’oxydation catalytique du glucose se faisait en présence d’oxygène et c’était la consommation

d’oxygène qui était mesurée. Cependant, la quantité d’oxygène présente dans le sang est variable.

Ceci a posé des problèmes de fiabilité et a conduit à un développement de ce type de capteur par
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suivi d’oxygène par Updike & Hicks (1967) qui tenait compte de l’oxygène présent naturellement

dans le sang. Le premier capteur de glucose par mesure de courant (ampérométrique) a été développé

par Guilbault & Lubrano (1973). Initialement et jusqu’à maintenant, c’est une enzyme, la glucose

oxydase (GOx) qui est le principal composé catalytique utilisé pour les biocapteurs enzymatiques de

glucose. Cette enzyme est le plus souvent extraite d’un champignon, l’Aspergillus niger. L’enzyme

catalyse la réaction d’oxydation du glucose avec l’oxygène pour produire de la gluconolactone et

du peroxyde d’hydrogène (H2O2). Les premiers capteurs de glucose enzymatiques mesuraient la

diminution d’oxygène tandis que le capteur de Guilbault & Lubrano (1973) déterminait la glycémie

avec la production de peroxyde d’hydrogène à l’anode. La glucose oxydase a été décrite comme

l’enzyme idéale pour l’oxydation du glucose dans la revue de Wilson & Turner (1992) en raison de

sa haute sélectivité, sensibilité et stabilité comparativement aux autres enzymes.

Pour la majorité des capteurs de glucose disponibles sur le marché, les diabétiques doivent suivre

une procédure spécifique pour mesurer leur glycémie. En effet, une piqûre sur l’extrémité d’un doigt

à l’aide d’une aiguille leur permet de récolter une goutte de sang qu’il faut alors déposer sur une

bandelette pour que l’appareil puisse déterminer la glycémie (figure 5 tirée de Lanfrey (2010)).

Figure 5 – Mesure de la glycémie à l’aide d’une goutte de sang et d’un capteur de glucose

Les diabétiques peuvent ensuite adapter la quantité d’insuline à injecter en fonction de la glycé-

mie mesurée, de l’heure de la mesure et en fonction des repas. Les capteurs de glucose sont devenus

au fil des années de plus en plus compacts et précis et la quantité de sang requise a fortement

diminuée. Ces capteurs constituent un domaine de recherche très actif et ils compteraient pour

environ 85 % de l’industrie des biocapteurs (Wang, 2008). Une revue de Chen et al. (2013a) montre
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l’avancement dans le domaine des biocapteurs de glucose non-enzymatiques et enzymatiques ainsi

que la méthode de fabrication des biocapteurs.

Les capteurs de glucose en continu

Des solutions doivent être trouvées afin de diminuer la pénibilité et la douleur engendrées par

la mesure de la glycémie. Une solution consiste à implanter un biocapteur afin que la mesure de

glycémie soit faite in vivo. Ceci présente l’avantage d’éviter aux personnes diabétiques de répéter

plusieurs fois quotidiennement la procédure pour mesurer leur glycémie et d’avoir des mesures

quasi-continues de glycémie et non ponctuellement dans la journée. De plus, un tel capteur peut

être couplé à une pompe à insuline pour fonctionner en circuit fermé. Le biocapteur peut mesurer

la glycémie, et en fonction de la glycémie, la pompe régule la quantité d’insuline à injecter dans le

sang. Ce dispositif avec une pompe à insuline joue ainsi le rôle d’un pancréas artificiel et possède en

plus l’avantage de retarder le développement des complications chroniques liées au diabète (Diabète

Québec, 2010). Une photographie d’un tel dispositif se trouve sur la figure 6 (modifiée de Hanaire

(2010)).

Figure 6 – Le pancréas artificiel : un système de régulation de glycémie par un capteur de glucose
couplé à une pompe à insuline

D’autres techniques non invasives pour mesurer la glycémie ont été développées ou sont encore

en cours d’élaboration. Le groupe de Steiner et al. (2011) a recensé les méthodes optiques utilisées

pour la mesure du glucose. Il est notamment possible de mesurer la concentration de glucose par
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fluorescence (Saxl et al., 2011; Wu et al., 2012), par spectroscopie infra-rouge (Yu et al., 2013) ou

encore en utilisant l’indice de réfraction (Binu et al., 2009). Des dispositifs intégrés à des lentilles

de contact peuvent mesurer par fluorescence la concentration de glucose dans le liquide lacrymal

(Badugu et al., 2003; Chu et al., 2011). De plus, il est possible de mesurer le taux de glucose dans

la lymphe (dispositifs sous-cutanés). Cependant, les valeurs mesurées dans la lymphe peuvent être

différées d’un laps de temps par rapport au taux de glucose dans le sang ou être fortement diminuées

(Rebrin et al., 1999).

Les caractéristiques du matériau

Les matériaux constituant les capteurs de glucose implantables doivent répondre à un cahier des

charges bien précis.

• Tout d’abord, la sensibilité du catalyseur doit être maximale envers le glucose. Les maté-

riaux les plus électroactifs envers le glucose ont un signal de réponse (en général un courant)

supérieur aux autres.

• La réponse des capteurs doit être quantitative, c’est-à-dire que le signal mesuré doit être pro-

portionnel à la concentration de glucose et doit pouvoir permettre de déterminer la concen-

tration de glucose selon une courbe d’étalonnage.

• La mesure doit être stable dans le temps, le courant mesuré par le capteur doit correspondre

à une même glycémie quel que soit le moment de la mesure (initialement et après des années

d’utilisation).

• L’électrode et donc le matériau ne doit pas subir d’empoisonnement (notamment par les ions

chlorures) qui pourrait diminuer la réponse au fur et à mesure du temps d’utilisation.

• La synthèse du matériau doit être reproductible : avec les mêmes conditions de synthèse, le

matériau doit avoir les mêmes caractéristiques.

• Le matériau doit être biocompatible : il ne se dégrade pas, n’interfère pas avec le milieu

biologique et n’est pas rejeté par le corps humain.

• L’électrode doit être résistante : l’introduction du capteur doit se faire sans qu’il se brise,

il ne doit pas s’altérer au cours du temps et il doit résister aux contraintes imposées par le

milieu physiologique.
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• L’électrode doit pouvoir permettre une mesure du taux de glucose dans un état stationnaire

mais également dans un état dynamique (avec le débit sanguin).

• Enfin, la mesure de glucose doit être sélective et doit donc être insensible (ou très peu sensible)

aux interférences telles que l’acide urique et l’acide ascorbique.

Notons que pour un individu sain, le taux de glucose dans le sang est de manière générale proche

de 5 à 6 mM. En dessous de 4 mM, l’individu se trouve en hypoglycémie tandis qu’au-dessus de

7 mM, la personne est en hyperglycémie (à jeun). L’acide ascorbique et l’acide urique sont présents

dans le corps humain à de faibles concentrations, respectivement de 0.02 à 0.08 mM et de 0.18 à

0.42 mM (Toghill & Compton, 2010) mais ils peuvent cependant biaiser la mesure du glucose.

Les capteurs de glucose non-enzymatiques

L’implantabilité d’un capteur pour la mesure de la glycémie ajoute de nouvelles contraintes dont

la stabilité (longévité) et la biocompatibilité. Celles-ci s’ajoutent aux exigences des capteurs com-

mercialisés actuellement tels que la sensibilité, la reproductibilité, la sélectivité et l’absence d’empoi-

sonnement. Comme il l’a été préalablement mentionné, les capteurs de glucose in vitro disponibles

sur le marché sont essentiellement des capteurs enzymatiques utilisant la glucose oxydase comme

catalyseur. L’avantage majeur de ces capteurs est leur grande sélectivité grâce aux sites réactionnels

spécifiques de la glucose oxydase. Cependant, l’immobilisation de cette enzyme sur l’électrode peut

souvent se révéler délicate. En effet, la glucose oxydase n’est pas fixée chimiquement au substrat

(elle peut être par exemple liée par adsorption électrostatique). De plus, cette enzyme n’est pas

stable sur de longues périodes, elle est plutôt instable du point de vue chimique, les conditions

d’utilisation (comme le pH ou la température) ne sont pas toujours optimales et le coût de produc-

tion des électrodes enzymatiques peut se montrer élevé (Rahman et al., 2010). Les contraintes liées

à l’implantabilité sont donc difficile à satisfaire avec les capteurs enzymatiques conventionnels. C’est

pourquoi, il faut innover en se tournant vers d’autres matériaux non-enzymatiques pour allonger

la durée de vie des électrodes et si possible, élaborer ces électrodes à faible coût. Les principaux

avantages des capteurs non-enzymatiques par rapport à leurs homologues enzymatiques sont la sen-

sibilité et la stabilité. Ces capteurs sont en effet très sensibles avec des densités de courant pouvant

dépasser les mA cm−2 mM−1 (Toghill & Compton, 2010).
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De nombreux matériaux ont été testés pour la réalisation de capteurs non-enzymatiques de

glucose. Toghill & Compton (2010) et Park et al. (2006) ont recensé une pléthore de matériaux

dont notamment l’oxyde de cobalt (Hou et al., 2012), les nanoparticules de palladium associées

à du graphène modifié (Lu et al., 2011), les nanoparticules de palladium ou d’oxyde de cuivre

(CuO) sur des nanotubes de carbone fonctionnalisés (Chen et al., 2010; Jiang & Zhang, 2010),

les nanofibres d’oxyde de cuivre dopées au palladium (IV) (Wang et al., 2009), les nanostructures

tubulaires de palladium (Bai et al., 2010), les nanotubes de diamant dopés au bore (Toghill et al.,

2010), les nanoparticules de cuivre fonctionnalisées (Xu et al., 2006), les nanoclusters de cuivre avec

des nanotubes de carbone multi-parois (Kang et al., 2007), les composites de nanotubes de Ti/TiO2

et de nickel (Wang et al., 2010) ou encore les nanoparticules de nickel incorporées dans un film de

carbone de type graphite (You et al., 2003). Tous ces matériaux sont d’excellents électrocatalyseurs

non-enzymatiques pour la détection de glucose dans des milieux basiques.

Le platine et l’or ont eux aussi beaucoup été utilisés comme catalyseurs non-enzymatiques pour

l’électrooxydation du glucose en raison de leur stabilité et de leur biocompatibilité. Le platine est

bien connu comme catalyseur notamment pour les piles à combustible mais il a également été

étudié en tant que catalyseur pour l’électrooxydation du glucose sous diverses formes avec par

exemple des nanoparticules de Pt dispersées sur des nanotubes de carbone (Rong et al., 2007), du

platine macroporeux (Song et al., 2005) ou encore des nanocubes de platine (Ren et al., 2012a).

De plus, des études pour connaître les intermédiaires de réaction de l’électrooxydation du glucose

ont été effectuées par spectroscopie infra-rouge pour le platine (Beden et al., 1996). Cependant,

ce métal précieux se révèle être non-sélectif et il est sensible à l’empoisonnement, ce qui inhibe

son électroactivité en raison de nombreux composés présents dans le sang et dans d’autres milieux

physiologiques. Des résultats intéressants en terme de sélectivité ont tout de même été obtenus en

réalisant un nanocomposite de platine et de palladium (Bo et al., 2011).

Les capteurs de glucose non-enzymatiques à base d’or

L’or est un matériau intéressant pour son utilisation en tant que catalyseur d’électrooxydation

du glucose (Pasta et al., 2010). En effet, l’or a une meilleure sélectivité que le platine vis-à-vis

du glucose (Toghill & Compton, 2010) et il possède l’avantage d’avoir un potentiel d’oxydation

dans des conditions neutres (physiologiques) et alcalines plus négatif comparé à d’autres matériaux.
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Les catalyseurs sont de manière générale des matériaux onéreux et la quantité utilisée doit être la

plus faible possible pour que les capteurs soient produits à un prix abordable. L’once d’or (environ

31.1 g) s’achète plus de 1200 dollars américains (en septembre 2014) et les prix vont probablement

augmenter sur le long terme. Il est donc nécessaire d’optimiser les propriétés du catalyseur utilisé en

variant par exemple les conditions de dépôt. De plus, il est important de choisir le meilleur support

de catalyseur pour tirer au maximum profit de ce catalyseur. Ceci a pour but d’obtenir des capteurs

plus performants et de réduire les quantités d’or déposées. La stratégie adoptée est donc d’avoir

une surface massique électroactive d’or la plus grande possible avec des substrats nanostructurés.

En effet, il a été montré que l’augmentation de la surface du support de catalyseur avec la même

quantité de catalyseur améliore les propriétés électrocatalytiques de celui-ci (Qiao & Li, 2011).

Objectif de la thèse

L’objectif de cette thèse est de développer de nouveaux capteurs électrochimiques de glucose

non-enzymatiques à base de couches minces d’or nanostructurées pour la gestion du diabète. L’or

est un très bon catalyseur pour l’oxydation du glucose mais il est très onéreux. C’est pourquoi

dans un premier temps, l’objectif a été d’optimiser les propriétés du catalyseur utilisé. Pour cela,

nous avons fait varier différents paramètres lors de la synthèse des électrodes. Nous avons étudié les

propriétés directement reliées à l’or en s’intéressant à l’influence de la morphologie et de l’épaisseur

des couches d’or sur ses propriétés électrocatalytiques envers le glucose. Puis, nous nous sommes

intéressés à l’influence du substrat sur les propriétés électrocatalytiques de l’or. La morphologie

mais également la nature du substrat (porosité, propriétés électroniques) a une grande influence

sur le catalyseur lui-même. Cette thèse a également pour but de proposer de nouvelles perspectives

pour la fabrication d’électrodes par ablation laser et d’étudier le potentiel de cette technique de

synthèse pour l’élaboration de capteurs de glucose. En effet, l’usage du dépôt par ablation laser

pour la fabrication de capteurs de glucose non-enzymatiques n’est pas reporté dans la littérature.

Cette technique de dépôt a donc été utilisée pour déposer de l’or qui est un matériau déjà connu

pour ses propriétés électrocatalytiques vis-à-vis du glucose. La suite de ce projet est de développer

des matériaux novateurs (FeOx), beaucoup moins onéreux que l’or.



14

Plan de la thèse

Dans cette première partie, nous allons décrire les matériaux et les méthodes utilisés au cours de

cette thèse. Tout d’abord, les méthodes de synthèse des électrodes (dépôt par ablation laser, dépôt

chimique en phase vapeur) ainsi que les matériaux utilisés pour fabriquer les électrodes seront passés

en revue dans le chapitre 1 avec les supports de catalyseur (nanotubes de carbone, oxyde de cérium

et oxyde de tungstène) et les catalyseurs (or et oxyde de fer). Puis, les méthodes de caractérisation

physico-chimiques seront détaillées dans le chapitre 2 avec notamment la microscopie électronique à

balayage, la microscopie électronique en transmission, la microspectroscopie Raman, la spectroscopie

de photoélectrons induits par rayons X et la diffraction des rayons X. Le chapitre 3 aura pour but

de décrire le dispositif électrochimique (cellule, solution), les techniques électrochimiques utilisées

(voltammétrie cyclique, chronoampérométrie et voltammétrie à vague carrée) ainsi que la procédure

pour effectuer les analyses électrochimiques (activation puis mesure dans des solutions contenant du

glucose). Ensuite, les électrodes synthétisées et les principaux résultats obtenus au cours de cette

thèse seront regroupés dans le chapitre 4. Enfin, une discussion ainsi que les perspectives de ce

travail seront développées en conclusion de ce manuscrit.

Dans une seconde partie, les résultats seront présentés sous forme d’articles. Ces résultats ont

été obtenus avec différents substrats pour réaliser les dépôts d’or, nanotubes de carbones sur papier

carbone, oxyde de cérium (CeO2) sur papier carbone et oxyde de tungstène (WOx) sur papier

carbone. Les conditions de dépôt par ablation laser (nombre de tirs et pression au sein de la chambre

de dépôt) ainsi que le type de dépôt (simple faisceau ou double faisceaux à flux croisés) avec toutes

les caractérisations et les résultats électrochimiques sont détaillés dans chacun des articles.



Chapitre 1

Synthèse et structure des électrodes

1.1 Méthodes de synthèse des électrodes

1.1.1 Dépôt par ablation laser

Il existe une multitude de méthodes tant physiques que chimiques afin de déposer des matériaux.

Le dépôt par ablation laser est mieux connu sous son acronyme anglais PLD (pour Pulsed Laser

Deposition) et a la particularité d’utiliser un laser pulsé afin d’ablater une cible pour déposer le

matériau voulu sur un substrat. Le montage expérimental de la PLD est détaillé sur la figure 1.1.

Figure 1.1 – Montage expérimental du dépôt par ablation laser
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Principe du dépôt par ablation laser

Cette technique est conceptuellement simple puisqu’elle consiste à utiliser un laser pour irradier

une cible placée dans une enceinte à vide. Pour chaque impulsion laser, il y a formation d’un plasma

si l’énergie est suffisante et les espèces éjectées se déposent sur un substrat placé en face de la cible.

Ce procédé se déroule en trois étapes :

• Interaction laser-matière : Premièrement, l’énergie des photons est absorbée par le ma-

tériau de la cible ce qui induit une élévation rapide de la température au point d’impact. Une

couche mince de matière liquéfiée se forme, appelée couche de Knudsen. Ensuite, si le taux

d’élévation de la température est très grand par rapport à la capacité du matériau de la cible

à diffuser cette énergie, il y a vaporisation quasi-simultanée de la couche de Knudsen. Le seuil

d’ablation du matériau est alors atteint.

• Formation du plasma et dynamique d’expansion de la cible vers le substrat : La

vaporisation de la couche de Knudsen crée une onde de choc qui se propage dans la cible.

L’association de la réabsorption du faisceau laser par la vapeur avec le fort taux de collisions

au voisinage de la cible entraîne la formation d’un plasma. Au sein du plasma, il est possible

d’observer la formation d’atomes puis de molécules et enfin d’agrégats. La densité des espèces

composant le plasma décroît rapidement, éliminant presque entièrement les interactions entre

ions, atomes, électrons et agrégats.

• Croissance des films minces et nanoparticules : Les particules provenant de la cible

forment une région très dense où les collisions peuvent induire la condensation. Cette conden-

sation peut aussi avoir lieu sur le substrat dans le cas d’un dépôt sous vide. Lorsque le taux

de condensation est assez grand, la croissance du film peut commencer. L’ablation laser se

distingue des autres techniques de dépôt pour deux raisons : le dépôt se fait de manière

discontinue (laser pulsé) et le taux de dépôt par impulsion est élevé.

Paramètres des dépôts par ablation laser

Certains paramètres de dépôt par ablation laser sont fixes dans la mesure où ils dépendent

directement des propriétés intrinsèques des matériaux et du montage. De manière générale, il est

possible de déposer tous types de matériaux par ablation laser. Le matériau de la cible est déposé

différemment selon ses propriétés notamment thermiques et optiques. Plus le taux d’absorption
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du matériau est élevé à la longueur d’onde du laser et plus le taux de dépôt est important. De

plus, il est plus facile d’ablater un matériau qui conduit peu la chaleur (réfractaire). Le laser joue

un rôle primordial dans la formation du plasma. Sa longueur d’onde et la durée d’impulsion sont

notamment deux paramètres importants. Dans notre cas, nous utilisons un laser à excimère KrF de

longueur d’onde de 248 nm et d’une durée d’impulsion de 17 ns 1. Le faisceau laser est rectangulaire

et l’énergie est répartie de façon homogène sur toute la surface.

D’autres paramètres de dépôt peuvent être modifiés. Il est possible de faire varier des paramètres

tels que la fluence, l’atmosphère au sein de la chambre de dépôt, la température du substrat ou la

distance entre la cible et le substrat.

• La fluence correspond à l’énergie délivrée par unité de surface (en J cm−2). Afin de créer un

plasma, la fluence doit être supérieure à la fluence du seuil d’ablation du matériau de la cible.

La variation de la fluence a plus d’influence sur le taux d’ablation lorsque celle-ci est proche

du seuil d’ablation.

• Il est possible de modifier et contrôler l’atmosphère à l’intérieur de l’enceinte et de réaliser

des dépôts sous vide, avec atmosphère neutre (ex : He ou Ar) ou sous atmosphère oxydante

(ex : O2). Afin de modifier la morphologie du dépôt, la pression du gaz à l’intérieur de la

chambre de dépôt peut être ajustée. Lorsque la pression de gaz augmente, le plasma est plus

confiné, les particules ont moins d’énergie cinétique lorsqu’elles arrivent sur la surface, il y a

donc moins de diffusion de celles-ci sur la surface ce qui entraine la formation d’un film plus

poreux. Le confinement du plasma est relié à la masse moléculaire du gaz ambiant.

• La température du substrat peut être modifiée à l’aide d’un chauffe-substrat pour déposer

le matériau à haute température et modifier la cristallinité du dépôt. Cependant, tout au long

de cette thèse, les dépôts ont été effectués à température ambiante.

• La distance entre la cible et le substrat peut être ajustée afin de modifier le taux de

dépôt et la cristallinité. Plus le substrat est proche de la cible et plus le taux de dépôt est

important. La distance cible-substrat a été fixée pour tous les dépôts à 5 cm.

Notons qu’il est également possible d’effectuer des traitements post-dépôts tel qu’un recuit afin

de modifier la cristallinité du matériau déposé.

1. Certains échantillons ont été réalisés à l’ILM (Institut Lumière Matière à l’Université Claude Bernard Lyon 1)
à l’aide d’un laser à excimère ArF de longueur d’onde de 193 nm et d’une durée d’impulsion de 25 ns. Pour simplifier
l’écriture de ce manuscrit, lorsque le type de laser n’est pas précisé, il s’agira du laser à excimère KrF. Une mention
ArF sera ajoutée pour les échantillons réalisés avec le laser à excimère ArF.
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Les principaux avantages de l’ablation laser sont la possibilité d’obtenir des films de haute

densité à une stœchiométrie et une épaisseur contrôlées, de manière relativement simple (par rapport

à d’autres techniques de dépôt sous vide) et sans contamination extérieure (comparativement à

des techniques chimiques). Même si son développement industriel reste limité, c’est une technique

intéressante pour la synthèse et l’étude de nouveaux matériaux et de nanostructures fonctionnelles.

1.1.2 Dépôt par ablation laser à flux croisés

Le dépôt par ablation laser à flux croisés (ou CBPLD pour l’anglais Cross Beam Pulsed Laser

Deposition) repose sur le même concept que le dépôt par ablation laser en simple faisceau. Le

montage expérimental est détaillé sur la figure 1.2.

Figure 1.2 – Montage expérimental du dépôt par ablation laser à flux croisés

Les mécanismes physiques de cette technique de dépôt ont été étudiés par Tselev et al. (2001).

Le faisceau est divisé par une lame séparatrice, ce qui permet d’obtenir deux faisceaux pouvant

ablater deux cibles différentes. Cette méthode de dépôt est utilisée pour déposer deux matériaux

simultanément afin de réaliser des matériaux composites ou des alliages. Certains alliages de métaux

sont très difficiles à réaliser par d’autres méthodes de synthèse. Par exemple, des alliages d’or et

de platine ont pu être réalisés par CBPLD (Irissou et al., 2010). Ces alliages métastables possèdent
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une seule structure cubique à faces centrées (CFC) et après recuit ils passent à deux structures CFC

distinctes des deux métaux présents dans l’alliage, à savoir l’or et le platine.

1.1.3 Dépôt chimique en phase vapeur

Le dépôt chimique en phase vapeur connu sous l’acronyme CVD (pour l’anglais Chemical Vapor

Deposition) est une technique couramment utilisée pour la croissance de nanotubes de carbone

(NTC). Cette technique est relativement simple et peu coûteuse par rapport à d’autres techniques de

fabrication de NTC. Le principe est basé sur une réaction chimique des précurseurs pour synthétiser

un matériau solide. Le produit de synthèse peut prendre la forme de poudre, de film continu ou

dans notre cas de nanotubes de carbone sur la surface de notre substrat.

De nombreux paramètres influencent la nature des espèces carbonées produites par dépôt chi-

mique en phase vapeur. La durée de la synthèse, la température, la composition et le débit du

mélange gazeux vont jouer un rôle. Les espèces carbonées produites sont différentes en fonction

de ces conditions de synthèse. Il est possible de synthétiser du carbone amorphe, des particules de

carbone encapsulant ou non des particules métalliques, des nanotubes, des fibres, des chaines de

sphères de carbone ou diverses structures fibreuses. Sur le schéma de la figure 1.3 et la photographie

de la figure 1.4, il est possible de distinguer les différents éléments composant le montage expéri-

mental de dépôt chimique en phase vapeur. Le four que nous utilisons est un four programmable

Lindberg Blue M de la marque ThermoScientific.

Figure 1.3 – Schéma du montage expérimental
de dépôt chimique en phase vapeur

Figure 1.4 – Photographie du montage expé-
rimental de dépôt chimique en phase vapeur

Il existe différentes sources de carbone afin de synthétiser des NTC. Ces sources peuvent être

liquides (à température ambiante) telles que le toluène ou le benzène ou elles peuvent être gazeuses,
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ce qui est le cas pour le méthane ou encore l’acétylène que nous utilisons. L’acétylène de formule

C2H2 est le plus simple des alcynes, il est constitué de deux atomes de carbone reliés par une

triple liaison et de deux atomes d’hydrogène répartis sur chacun des deux atomes de carbone. Cette

molécule linéaire a un rapport entre nombre d’atomes de carbone et d’hydrogène de 1, ce qui est

très élevé et est bien supérieur à celui du méthane (un atome de carbone pour quatre atomes

d’hydrogène).

1.2 Concept d’électrodes autoportantes et papier carbone

De manière générale, lors de cette thèse, les électrodes sont constituées de trois matériaux

différents : le papier carbone (PC), un matériau intermédiaire servant de support de catalyseur et

enfin le catalyseur lui-même (l’or). Pour la synthèse de ces électrodes, il faut passer par plusieurs

étapes. Nous avons toujours utilisé le papier carbone comme substrat de départ. Le PC est un réseau

de fibres de carbone enchevêtrées de diamètre moyen d’environ 8 µm comme le montrent les images

MEB de la figure 1.5.

Figure 1.5 – Images MEB de papier carbone seul à plusieurs grossisements : (a) ×1000, (b) ×10000 et
(c) ×50000

La particularité de ce substrat est qu’il est conducteur, il peut donc servir de collecteur de

courant. Les matériaux carbonés servent de support pour une multitude de capteurs, notamment

le carbone vitreux (Lu et al., 2009), le graphène (Shan et al., 2010b; Liao et al., 2013; Liu et al.,

2013), les nanotubes de carbone (Rong et al., 2007; Shamsipur et al., 2010; Arvinte et al., 2011;

Nie et al., 2011; Zhao et al., 2013), le carbone Vulcan XC-72R (Abdel Hameed, 2013), la pâte de

carbone (Ojani et al., 2008; Mu et al., 2011) ou le diamant (Toghill et al., 2010).
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Les matériaux étudiés comme support de catalyseur (situés entre le papier carbone et le cataly-

seur lui-même) dans ce travail sont les NTC et les oxydes de cérium et de tungstène. Le catalyseur

peut ensuite être déposé par ablation laser sur ce support. Les électrodes ainsi fabriquées n’ont pas

besoin de liant entre le support et le catalyseur, elles sont dites autoportantes.

1.3 Support de catalyseur

Le support de catalyseur est présent dans l’architecture de nos électrodes pour améliorer les

propriétés du catalyseur. Il peut permettre d’une part d’accroître la surface électroactive du cata-

lyseur en augmentant la surface sur laquelle il peut être déposé. D’autre part, il peut être actif et

jouer directement un rôle sur les propriétés électrochimiques du catalyseur. La section qui suit a

pour but de détailler les propriétés et les raisons du choix des différents supports de catalyseur à

savoir, les nanotubes de carbone, l’oxyde de cérium et l’oxyde de tungstène.

1.3.1 Nanotubes de carbone

Découverte

En 1991, le microscopiste Sumio Iijima, du laboratoire de l’entreprise NEC au Japon a observé

au microscope électronique en transmission des sous-produits d’une synthèse de fullerènes par arc

électrique, en particulier la partie centrale du dépôt fixée à la cathode (Iijima, 1991). Ce dépôt

noirâtre contenait des fibres creuses de carbone moléculaire qu’il a identifiées comme étant des

objets tubulaires composés de carbone graphitique. Ces tubes issus de la sublimation de graphite

pur étaient constitués de plusieurs cylindres imbriqués les uns dans les autres et ayant quelques

nanomètres de diamètre. Bien que d’autres scientifiques avaient déjà observé de telles structures,

cette découverte a été attribuée à S. Iijima car il les a nommé nanotubes de carbone (Banks &

Compton, 2006). Ces premiers nanotubes de carbone étaient décrits comme multi-parois (NTCMP).

Il faudra attendre deux ans (en 1993) pour que les nanotubes de carbone à simple paroi (NTCSP)

soient découverts simultanément par deux équipes (celle de D.S. Bethune et ses collaborateurs

au centre de recherche d’IBM aux États-Unis (Bethune et al., 1993) et celle de S. Iijima et T.

Ichihashi au sein de l’entreprise NEC au Japon (Iijima & Ichihashi, 1993)). Les NTCSP possèdent
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un seul feuillet d’atomes de carbone entouré sur lui-même et ont été synthétisés en dopant l’une

des électrodes de graphite de l’arc électrique par un métal de transition (fer ou cobalt). Suite à la

découverte des NTC, il y a eu un vif intérêt de la communauté scientifique pour ces structures en

raison de leurs propriétés, aussi variées qu’attractives, et la perspective de nombreuses applications

commerciales.

Structure

Le graphène est un cristal bidimensionnel (monoplan) de carbone dont l’empilement constitue

le graphite. Les atomes de carbone sont hybridés sp2 et chaque atome de carbone est lié à trois

atomes de carbone voisins, ce qui confère au graphène des conductivités électrique et thermique et

une résistance mécanique remarquables. Les nanotubes de carbone à simple paroi sont constitués

d’un seul feuillet de graphène enroulé sur lui-même pour former un cylindre. Les nanotubes de

carbone multi-parois sont quant à eux constitués de plusieurs cylindres de feuillets de graphène

concentriques. La figure 1.6 montre la différence de structure entre le graphène (a), les nanotubes

de carbone à simple paroi (b) et les nanotubes de carbone multi-parois (c).

Figure 1.6 – Structures du graphène (a), d’un nanotube de carbone à simple paroi (b) et d’un nanotube
de carbone multi-parois (c)

Les NTC sont fermés à leurs extrémités par des calottes de forme hémisphérique d’atomes de

carbone. Le diamètre des NTCMP peut aller de moins de 1 nm à plus de 100 nm. Leur longueur est

en général de l’ordre du micromètre, mais peut atteindre plusieurs millimètres (Pan et al., 1998).
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Propriétés

• Propriétés électriques : Selon la direction dans laquelle le feuillet de graphène est en-

roulé sur lui-même pour former le cylindre (hélicité), les nanotubes de carbone à simple paroi

peuvent avoir un comportement métallique ou semi-conducteur. Les propriétés électroniques

d’un nanotube de carbone multi-parois parfait sont proches de celles d’un NTCSP, en raison

du faible couplage entre les différents cylindres. Le courant passe principalement dans le cy-

lindre extérieur. Les nanotubes de carbone peuvent supporter des densités de courant pouvant

atteindre 4 109 A cm−2 ce qui est plus de 1000 fois supérieur à ce que peut supporter le cuivre

(Hong & Myung, 2007).

• Propriétés thermiques : Dans la direction axiale, les nanotubes de carbone ont une conduc-

tivité thermique très élevée qui peut dans certains cas s’approcher voire dépasser celle du

diamant (20 W cm−1 K−1) (Pop et al., 2006).

• Propriétés mécaniques : Les nanotubes de carbone possèdent d’excellentes propriétés

mécaniques. En effet, l’énergie de dissociation de la double liaison C=C est une des plus

élevées (612 kJ mol−1). Ceci confère aux NTC un module d’Young très élevé pouvant être

supérieur à 1 TPa (Terrones, 2003).

Les nanotubes de carbone conjuguent donc des propriétés électriques, thermiques et mécaniques

associées à une faible densité et une structure unidimensionnelle. De plus, ils ont un grand rapport

hauteur/largeur. Ainsi, la communauté scientifique porte un grand intérêt aux nanotubes de carbone

grâce à leurs propriétés exceptionnelles et aux nombreuses applications possibles, notamment en tant

que support de catalyseur pour les dispositifs électrochimiques. Dans cette optique, nous voulons

tirer profit de toutes ces propriétés pour créer un substrat résistant, électriquement conducteur

et avec une grande surface spécifique. Le catalyseur pourrait donc en théorie être déposé sur une

grande surface ce qui augmenterait conséquemment le nombre de sites électroactifs. Les nanotubes

de carbone ont déjà été utilisés pour la réalisation de capteurs de glucose et plus particulièrement

pour des capteurs de glucose non-enzymatiques (Sljukić et al., 2006; Kang et al., 2007).

Synthèse des nanotubes de carbone

Pour notre synthèse des nanotubes de carbone, il y a deux étapes différentes. La première consiste

à déposer par ablation laser le catalyseur de croissance des nanotubes de carbone. Le catalyseur de
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croissance des NTC utilisé dans ce travail est du nickel, il est déposé sous vide sur du papier carbone

pour obtenir un film continu de Ni. Les conditions de dépôt par ablation laser sont les suivantes :

fluence de 4 J cm−2, dépôt sous vide, le nombre de tirs est fixé à 5000, la fréquence est de 50 Hz et

la distance cible-substrat est de 5 cm.

Une fois que le catalyseur de croissance des NTC a été déposé, le dépôt chimique en phase

vapeur peut être utilisé pour synthétiser les nanotubes de carbone. Le procédé de croissance des

NTC débute par une décomposition thermique de la source de carbone pour libérer des atomes et

des molécules de carbone. La formation des nanotubes de carbone suit le mécanisme de croissance

vapeur-liquide-solide en trois étapes :

• Diffusion et absorption : Les molécules sont diffusées vers le substrat chauffé et recouvert

de catalyseur. Les espèces carbonées sont absorbées et forment un alliage avec le catalyseur.

• Saturation : Lorsque la concentration en éléments carbonés est supérieure à la solubilité du

catalyseur, il y a saturation.

• Extrusion : Chaque particule de catalyseur peut alors commencer à s’extruder pour former

des nanotubes de carbone. Il existe deux possibilités concernant l’extrusion : soit le nanotube

croît avec la particule de catalyseur au sommet, soit celle-ci reste à la base du nanotube et le

NTC croît seul.

Les étapes de la croissance des NTC par dépôt chimique en phase vapeur sont schématisées sur la

figure 1.7.

Figure 1.7 – Étapes lors de la croissance des nanotubes de carbone par dépôt chimique en phase vapeur

Pour obtenir des nanotubes de carbone par dépôt chimique en phase vapeur, le mélange gazeux

et la température sont fixés et contrôlés. Dans un premier temps, une rampe de température de

30 min est programmée pour atteindre une température 700 °C avec un débit de 70 cm3 min−1

d’hydrogène ce qui permet la coalescence et la formation des nanoparticules de Ni à partir du film
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continu de nickel. Le diamètre de ces nanoparticules influence le diamètre des NTC. Lorsque la

température au sein du four atteint 700 °C, le mélange gazeux est modifié et devient pour une

durée de 35 min, 140 cm3 min−1 d’argon, 100 cm3 min−1 d’hydrogène et 20 cm3 min−1 d’acétylène

(source de carbone). L’acétylène permet la croissance des nanotubes de carbone. Pour finir, les

débits d’argon et d’acétylène sont arrêtés pour laisser un débit de 60 cm3 min−1 d’hydrogène pour

le refroidissement. Lorsque la température du four descend au-dessous de 100 °C, il n’y a alors plus

aucun débit de gaz. Les NTC ainsi synthétisés sont multi-parois, ils sont conducteurs et forment

une « forêt » comme le montrent les images MEB de la figure 1.8.

Figure 1.8 – Images MEB de papier carbone recouvert de nanotubes de carbone : (a) ×1000 et (b)
×20000

1.3.2 Oxyde de cérium

Structure

Le cérium est l’élément le plus abondant dans la famille des terres rares et il est également plus

abondant dans la croûte terrestre que le cuivre ou l’étain (Lawrence et al., 2011). La cristallisation

de la cérine (CeO2) se fait selon la structure cristalline de la fluorite depuis la température ambiante

jusqu’au point de fusion. La structure de la fluorite se compose d’une maille élémentaire cubique

à faces centrées de cations avec des anions occupant les sites octaédriques interstitiels. Dans cette

structure, chaque cation de cérium est coordonné par huit anions d’oxygène voisins, tandis que

chaque anion d’oxygène est coordonné par quatre cations de cérium voisins (Schwarz, 2006). La

couleur du CeO2 est jaune pâle, tandis que le CeO2−x non-stœchiométrique (0 < x < 0.5) est bleu
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et peut virer presque au noir (Mogensen et al., 2000). Lorsque l’oxyde de cérium est réduit au

maximum, il devient un sesquioxyde (Ce2O3) hexagonal.

Propriétés

Les propriétés de l’oxyde de cérium sont intimement liées à sa stœchiométrie et à sa morpholo-

gie. Le CeO2 possède des lacunes ou des défauts d’oxygène dans sa structure cristalline par perte

d’oxygène et/ou de ses électrons. La structure de valence et de défauts du CeO2 est dynamique et

peut changer spontanément ou en réponse à des paramètres physiques tels que la température, la

pression partielle d’oxygène, un champ électrique (Gao et al., 2010) ou une contrainte en surface

(Sheldon & Shenoy, 2011). Aussi, il est possible d’augmenter la déficience en oxygène par dopage en

substituant des atomes de cérium du sous-réseau cationique avec des éléments de valence inférieure

(Herman, 1999; Mamontov et al., 2000).

Le cérium peut adopter deux degrés d’oxydation : Ce4+ ([Xe] 4f0) et Ce3+([Xe] 4f1). La fraction

de Ce3+, soit le rapport entre la quantité de Ce3+ et la quantité de cérium totale (Ce3+ + Ce4+),

permet de décrire l’état de valence du cérium. L’oxygène a un nombre d’oxydation de -2 dans le

CeO2 stœchiométrique. Donc si l’oxyde de cérium a une densité plus élevée en lacunes d’oxygène,

alors il y aura une augmentation de la fraction de Ce3+ afin de maintenir l’électroneutralité dans

le matériau (Land, 1973; Lawrence et al., 2011). Les atomes de cérium peuvent facilement changer

leur état d’oxydation en partie grâce à la proximité énergétique des états électroniques 4f et 5d (Sun

et al., 2012). Cette capacité du cérium à changer d’état d’oxydation et la grande mobilité des ions

O2− font de l’oxyde de cérium un excellent tampon d’oxygène avec une grande capacité de stockage

d’oxygène.

Applications

L’oxyde de cérium est un des oxydes métalliques les plus étudiés et il est largement utilisé dans

diverses applications. Les lacunes d’oxygène jouent par exemple un rôle important dans la réactivité

de surface de l’oxyde de cérium pour l’oxydation catalytique du monoxyde de carbone (Campbell

& Peden, 2005; Zhang et al., 2009). La substitution des atomes de cérium est utilisée pour les
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électrolytes dans les piles à combustible à oxydes solides (Hibino, 2000; Steele, 2000; Gao et al.,

2014).

Parmi les autres applications, nous pouvons citer : l’énergie propre, la protection environne-

mentale, l’assainissement, l’élimination de gaz toxiques des fumées d’échappement, la conversion

catalytique de l’eau en gaz à basse température, la réduction solaire thermochimique de CO2, le

reformage de la biomasse ainsi que la biotechnologie, la chimie environnementale et la médecine. La

plupart de ces applications sont possibles grâce à la formation et à l’élimination rapide des lacunes

d’oxygène dans le CeO2 et à sa grande capacité de stockage d’oxygène (Sun et al., 2012).

La cérine est également connue comme support actif pour métaux nobles améliorant leur activité

et leur dispersion (Bernal et al., 1999) et pour l’or en particulier (Schubert et al., 2001; Lai et al.,

2006). Les lacunes d’oxygène sont cruciales pour la liaison entre le catalyseur et la cérine. Il est

donc important de contrôler à la fois la densité et la nature de ces lacunes (Esch et al., 2005). Le

rôle du degré d’oxydation du cérium concernant la réactivité des catalyseurs ayant comme support

la cérine a été étudié (Zhang et al., 2011) mais il n’est pas encore totalement compris.

Le CeO2 nanostructuré peut se révéler être un excellent matériau pour électrode de capteur

non-enzymatique. Il est non toxique, chimiquement inerte, biocompatible et il possède une grande

densité de surface comme d’autres matériaux nanostructurés (Rahman et al., 2010; Ball et al.,

2014). De plus, l’oxyde de cérium est potentiellement un antioxydant envers presque toutes les

espèces intracellulaires nuisibles réactives à l’oxygène. Les nanoparticules d’oxyde de cérium sont

même apparues comme étant un matériau intéressant dans les domaines biologiques tels que la

bioanalyse, la biomédecine, l’administration de médicaments et les biostructures (Xu & Qu, 2014).

L’association du CeO2 avec de l’or a déjà été étudiée pour la réaction d’oxydation de l’isobutane

(Ying et al., 2010). L’oxyde de cérium a déjà été associé à de l’or et de la glucose oxydase pour réaliser

un capteur de glucose enzymatique sans médiateur (Ansari et al., 2008). Par contre, l’association d’or

et d’oxyde de cérium n’a pas été étudiée pour la détection non-enzymatique de glucose. Cependant,

des structures de CeO2-Al203 en forme de monolithe avec de l’or ont été élaborées et testées dans

des microréacteurs pour mesurer leur activité catalytique avec la réaction d’oxydation du glucose

(Gaweł et al., 2012).
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Conditions de synthèse

Lors de cette thèse, des structures couche par couche de CeO2 et d’or sur PC (CeO2/Au) ont

été réalisées. Des codépôts de CeO2 et d’or (CeO2+Au) ont aussi été effectués sur PC. Pour ces

deux architectures différentes, le CeO2 doit permettre d’améliorer les propriétés électrocatalytiques

de l’or envers le glucose (comparé à de l’or déposé directement sur du PC). Pour cela, il faut mieux

comprendre les propriétés du CeO2 qui influencent l’électrochimie de l’or (structure, morphologie et

stœchiométrie du CeO2). Ces paramètres dépendent de la technique d’élaboration et peuvent être

modifiés en faisant varier les paramètres expérimentaux (Zheng et al., 2011).

Les dépôts de CeO2 ont été réalisés par ablation laser. Les conditions de dépôt de l’oxyde de

cérium par ablation laser vont changer et influencer les propriétés de ce matériau. Une atmosphère

oxydante permet de conserver plus facilement la stœchiométrie du CeO2. Cela dit, des lacunes sont

créées lorsque sa stœchiométrie n’est pas respectée, ce qui peut faciliter le transfert de charge par

les ions O2−.

Les conditions fixées pour les dépôts de CeO2 seul et les codépôts de CeO2 avec l’or (CeO2+Au)

étaient les suivantes : la fluence utilisée était de 4 J cm−2, la distance cible-substrat était de 5 cm,

la fréquence était fixée à 50 Hz et le nombre de tirs était de 20000. La cible utilisée lors des dépôts

était une cible de CeO2 pure à 99.99 % (Kurt J. Lesker Co.). Le paramètre qui a varié pour les

dépôts de CeO2 et les codépôts de CeO2+Au est la pression au sein de l’enceinte. Les dépôts de

CeO2 seul ont été effectués sous vide, sous 0.5 et 2 Torr d’hélium et sous 10 mTorr d’oxygène. Les

pressions utilisées pour les codépôts de CeO2+Au étaient : sous vide, sous hélium (0.1, 0.5, 1 et

2 Torr) et sous oxygène(10, 50 et 200 mTorr).

1.3.3 Oxyde de tungstène

Structure

Le trioxyde de tungstène (WO3) montre une structure de type perovskite cubique basée sur le

partage des coins de l’octaèdre régulier WO6 (Granqvist, 1993). Dans le cas de WO3, le centre de

la maille élémentaire est inoccupée en raison de la valence de l’atome de tungstène (valence 6) et

de son orbitale 5d vide. Le réseau cristallin de WO3 peut également être perçu comme le résultat



Chapitre 1. Synthèse et structure des électrodes 29

de la superposition alternée de plans de WO2 et d’atomes d’oxygène. L’oxyde de tungstène WO3

a plusieurs transitions de phase qui dépendent de la température. Il peut adopter au moins cinq

structures cristallographiques distinctes de 900 à -180 °C en changeant les conditions de refroidisse-

ment. Il passe de la structure quadratique (α-WO3) à orthorhombique (β-WO3) puis à monoclinique

(γ-WO3) ensuite à triclinique (δ-WO3) et à monoclinique (ǫ-WO3). Le WO3 stœchiométrique est

de couleur jaune pâle (Zheng et al., 2011).

La structure de l’oxyde de tungstène comporte plusieurs types de défauts. Comme dans la plupart

des oxydes métalliques et l’oxyde de cérium, les principaux défauts sont des lacunes en oxygène.

Ainsi, le WO3 peut aisément former des composés sous-stœchiométriques WOx (avec x < 3) qui

sont de couleur bleue (Granqvist, 1995). Comme nous l’avons déjà évoqué, la maille élémentaire de

WO3 sous forme pérovskite a un centre vacant. Ceci lui permet de pouvoir intégrer dans sa structure

des métaux alcalins, des ions ammonium ou de l’hydrogène et il peut alors former des bronzes de

tungstène tels que le NaxWO3.

Propriétés

L’oxyde de tungstène (WO3) a de nombreuses propriétés intéressantes dans les domaines de

l’optique et de l’électronique grâce à sa structure et à ses défauts au sein de sa structure. L’intérêt

porté à ce matériau remonte à 1837 lorsque Wohler a observé pour la première fois un intense éclat

métallique avec du LiWO3. Il pensait que cet éclat était dû à la formation d’un alliage métallique, et il

a alors utilisé le terme « bronze de tungstène » pour décrire ce matériau. Ce n’est que bien plus tard,

dans les années 1950 et 1960, que Mott et Sienko ont effectué une quantité importante de travaux

expérimentaux et théoriques sur des monocristaux de sodium associés à des bronzes de tungstène

pour leurs propriétés électriques singulières telles que des transitions de phase métal-isolant et la

supraconductivité à très basse température. Des études effectuées au milieu des années 1960 sur des

films minces de WO3 et de MoO3 ont permis la découverte d’un matériau inorganique à coloration

et décoloration réversibles par effet de photochromisme (Deb, 2008). Le photochromisme est la

capacité d’un matériau à modifier ses propriétés optiques par une transformation réversible d’une

espèce chimique après absorption d’un rayonnement électromagnétique. Suite à cette découverte, des

couches minces hautement désordonnées de ces mêmes matériaux (WO3 et MoO3) ont été étudiées

et ont montré un effet d’électrochromisme (la modification réversible des propriétés optiques du
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matériau se fait par application d’un courant électrique). La revue de Bange (1999) détaille les

propriétés électrochrome et photochrome de l’oxyde de tungstène.

Applications

Le WO3 est un matériau très utilisé pour ses propriétés chromogènes. La première « fenêtre

intelligente » (qui régule la chaleur solaire) électrochromique disponible dans le commerce a été

réalisée avec ce matériau et ceci montre un grand potentiel pour diminuer notre consommation

d’énergie. Nous retrouvons également le WO3 dans de nombreuses autres applications dont il est

possible de voir un aperçu dans l’article de Deb (2008). En effet, l’oxyde de tungstène peut être

utilisé pour réaliser des dispositifs optiques, des capteurs d’humidité ou de gaz comme CO et H2

(Annanouch et al., 2012) ou de NO2 (Zhang et al., 2012), des photocatalyseurs (Granqvist, 2000; Qu

&Wlodarski, 2000; Santato et al., 2001; Solis et al., 2001; Baeck et al., 2003), des supports électroca-

talytiques pour piles à combustibles à membranes échangeuses d’ions, des anodes pour les batteries

lithium-ion (Yoon et al., 2011a) ou en tant que matériau pour électrodes de supercondensateurs

(Yoon et al., 2011b).

Au-delà du développement de la technologie, beaucoup de travaux de recherche ont été effectués

sur les propriétés physiques et chimiques de WO3. Des études théoriques (en utilisant la théorie de

la fonctionnelle de la densité connue sous son acronyme anglais DFT) ont été menées pour améliorer

la compréhension des effets catalytique et photocatalytique de WO3 (Di Valentin et al., 2013).

L’oxyde de tungstène WO3 a déjà été utilisé avec du platine pour l’oxydation du glucose (Zhang

et al., 1997). Cependant, l’oxyde de tungstène n’avait pas encore été associé à l’or pour l’étude de

l’oxydation du glucose.

Conditions de synthèse

Dans la revue de Zheng et al. (2011) les propriétés et les applications possibles de WO3 sont

détaillées. De plus, les techniques de synthèse de ce matériau sont également décrites. Nous pouvons

citer entre autres le dépôt par pulvérisation cathodique, l’évaporation thermique, le procédé sol-

gel ou encore l’électrodéposition. Les propriétés de WO3 dépendent beaucoup de la technique de

synthèse utilisée.
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Dans notre étude, nous avons déposé l’oxyde de tungstène par ablation laser en utilisant une

cible de tungstène métallique pur à 99.95 % (Kurt J. Lesker Co.) sous une atmosphère d’oxygène.

L’atmosphère oxydante est utilisée afin de réaliser un oxyde de tungstène que nous appellerons

WOx. Les conditions fixées pour les dépôts de WOx étaient les suivantes ; fluence de 4 J cm−2,

distance cible-substrat de 5 cm, fréquence de 50 Hz, 20000 tirs et la pression au sein de l’enceinte

était de 10 mTorr d’oxygène.

1.4 Catalyseur

1.4.1 Or

Propriétés

L’or est un métal noble non-magnétique de couleur jaune brillant, il adopte préférentiellement

une structure cubique à faces centrées (CFC), il a une température de fusion de 1063 °C et une

densité de 19.32 g cm−3 (Siegel et al., 2011). Cependant, les propriétés de l’or comme celles de

beaucoup de matériaux, peuvent dépendre de la taille des particules. En effet, des particules d’or

avec une taille de 10 nm absorbent la lumière verte et apparaissent rouge. De plus, une diminution

de la taille des particules d’or engendre une diminution de la température de fusion (Sun, 2007).

Les nanoparticules d’or sont les nanoparticules métalliques les plus stables et elles présentent

des aspects très intéressants pour la science des matériaux, grâce à leurs propriétés électroniques,

magnétiques et optiques. De nos jours, l’or est utilisé dans une vaste gamme d’applications telles que

les capteurs, la biologie, la catalyse (Daniel & Astruc, 2004) ou les dispositifs de diffusion Raman

de surface exaltée (Lal et al., 2008).

Oxydation du glucose

L’or a grandement été étudié pour la réalisation de capteurs de glucose non-enzymatiques. Il peut

être présent sur les électrodes sous différentes formes et notamment de l’or nanoporeux (Li et al.,

2007; Yin et al., 2008; Bai et al., 2008; Huang, 2009), des nanofils d’or (Liu et al., 2008), des alliages

d’or avec de l’argent (Tominaga et al., 2006, 2008a; Liu et al., 2009), avec du cuivre (Tominaga
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et al., 2008b) ou avec de l’oxyde de nickel (NiO) (Ding et al., 2011). De plus, plusieurs études ont

été menées sur la compréhension du mécanisme impliqué lors de la réaction d’oxydation du glucose

par une électrode d’or dont notamment l’étude de Pasta et al. (2010). Même si le mécanisme

d’oxydation du glucose par une électrode d’or n’est pas totalement élucidé, l’hydroxyde d’or AuOH

est considéré comme l’une des principales composantes catalytiques lors de cette réaction.

Figure 1.9 – Étapes du mécanisme d’oxydation du glucose sur une électrode d’or : (1) dissociation de
l’eau, (2) adsorption d’un ion hydroxyde à la surface de l’or, (3) rupture de la liaison entre l’hydrogène
et le carbone hémiacétalique et création d’une espèce adsorbée, (4) réaction de l’espèce adsorbée avec
l’hydroxyde d’or, (5) hydrolyse de la gluconolactone en acide gluconique

L’hydroxyde d’or est formé par la chimisorption d’anions hydroxyde à la surface de l’or (réaction

2 de la figure 1.9), cette réaction est plus prononcée à des pH élevés. Les ions hydroxyde chimisorbés

participent à l’oxydation du glucose, comme le montre le mécanisme réactionnel le plus probable

représenté sur la figure 1.9. Ce mécanisme expliquerait la dépendance au pH de la réaction cata-

lytique (Toghill & Compton, 2010). En effet, le pH influence le courant d’oxydation et pour une

même concentration de glucose, un pH plus élevé induit un courant plus élevé (Pasta et al., 2010).



Chapitre 1. Synthèse et structure des électrodes 33

De plus, l’augmentation du nombre de sites électroactifs tels que les joints de grain ou les défauts

cristallins permettent de diminuer le potentiel d’oxydation de la surface d’or et donc l’électrooxy-

dation du glucose pourrait se faire à plus faible potentiel (Toghill & Compton, 2010). Une étude

a également été réalisée sur l’oxydation du glucose en fonction des plans cristallins de l’or (Adzic

et al., 1989). Cette étude révèle que les plans (111) et (100) sont plus actifs pour l’oxydation du

glucose que le plan (110).

Synthèse

De même que le nickel et les oxydes de cérium et de tungstène, l’or a été déposé par ablation

laser. Certaines conditions ont été fixées telles que la fluence de 4 J cm−2, la distance cible-substrat

de 5 cm, la fréquence de 50 Hz et ceci pour tous les dépôts sur les différents substrats (NTC, oxyde

de cérium et oxyde de tungstène). Cependant, en fonction des substrats, d’autres conditions de

dépôt ont été modifiées afin d’influencer la morphologie des dépôts et les propriétés de l’or.

Dépôts d’or sur nanotubes de carbone Pour les dépôts effectués sur nanotubes de carbone,

nous avons fait varier le nombre de tirs ainsi que la pression au sein de la chambre de dépôt.

Ainsi, nous avons travaillé avec deux nombres de tirs, 10000 et 50000 tirs. Pour ces deux nombres

de tirs, des dépôts ont été réalisés sous 5 atmosphères différentes : sous vide (SV), sous 0.5 Torr

d’hélium, sous 2 Torr d’hélium, sous 10 mTorr d’oxygène et sous 50 mTorr d’oxygène. Les étapes

pour l’élaboration des électrodes avec des dépôts d’or sur NTC sont schématisées sur la figure 1.10.

Figure 1.10 – Étapes de fabrication des électrodes ayant des NTC comme support de catalyseur : (a)
papier carbone seul, (b) papier carbone recouvert de Ni par PLD, (c) formation des NTC par CVD
et (d) dépôt des nanostructures d’or par PLD sur les NTC
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Dépôts d’or sur oxyde de cérium Quatre dépôts d’oxyde de cérium (20000 tirs) effectués

sous vide, sous 0.5 Torr d’hélium, sous 2 Torr d’hélium et sous 10 mTorr d’oxygène ont servi de

support pour l’or. L’or a été déposé sur ces substrats avec 50000 tirs sous trois atmosphères de

dépôt différentes : sous vide, sous 0.5 Torr d’hélium et sous 2 Torr d’hélium. Ce qui fait en totalité

12 dépôts différents d’oxyde de cérium et d’or couche sur couche. Les étapes d’élaboration de ces

électrodes sont schématisées sur la figure 1.11.

Figure 1.11 – Étapes de fabrication des électrodes d’or avec l’oxyde de cérium comme support de
catalyseur : (a) papier carbone seul, (b) papier carbone recouvert d’oxyde de cérium par PLD et (c)
dépôt des nanostructures d’or par PLD sur l’oxyde de cérium

Codépôts d’or et d’oxyde de cérium Les codépôts d’or et d’oxyde de cérium (20000 tirs) ont

été réalisés par CBPLD directement sur le papier carbone et sous les atmosphères suivantes : sous

vide, 0.1 Torr d’hélium, 0.5 Torr d’hélium, 1 Torr d’hélium, 2 Torr d’hélium, 10 mTorr d’oxygène,

50 mTorr d’oxygène et 200 mTorr d’oxygène.

Dépôts d’or sur oxyde de tungstène Pour les dépôts d’or sur l’oxyde de tungstène, les étapes

sont les mêmes que pour le dépôt d’or sur l’oxyde de cérium en couche sur couche (figure 1.11).

Cependant, nous avons un seul substrat d’oxyde de tungstène (WOx) de 20000 tirs effectué sous

10 mTorr d’oxygène. Comme pour les substrats d’oxyde de cérium, l’or a été déposé sur ce substrat

de WOx avec 50000 tirs sous trois pressions différentes : sous vide, sous 0.5 Torr d’hélium et sous

2 Torr d’hélium.

1.4.2 Oxyde de fer

Pour la commercialisation d’un produit fini, il est bien sûr très important de considérer le coût

de fabrication. A l’instar du platine pour les piles à combustible, les catalyseurs utilisés pour les
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capteurs sont souvent des métaux nobles afin d’avoir une bonne activité catalytique et une bonne

stabilité. L’utilisation de ce type de matériau accroît considérablement le coût de fabrication du

dispositif. C’est pourquoi il est important de se tourner vers des matériaux non nobles. Cao &

Wang (2011) ont développé un capteur de glucose non-enzymatique à partir de nanofils de Fe2O3.

Ce capteur a une sensibilité de 726.9 µA mM−1 cm−1 et est linéaire sur la gamme allant de 0.015 à

8 mM. Nous avons donc voulu tenter de réaliser ce type de capteur à partir de notre substrat et de

nos méthodes de synthèse. Ainsi, nous avons réalisé une électrode à partir de papier carbone et en

déposant par ablation laser du fer sous une atmosphère oxydante afin de synthétiser un oxyde de fer

(FeOx). Les conditions de dépôt étaient les suivantes : fluence de 4 J cm−2, distance cible-substrat

de 5 cm, fréquence de 50 Hz et nombre de tirs de 1000, 10000 ou 50000. La pression au sein de

l’enceinte pour les dépôts de FeOx était de 10 mTorr d’oxygène. La cible utilisée est une cible de

fer métallique pur à 99.99 % (Kurt J. Lesker Co.).





Chapitre 2

Méthodes de caractérisation

2.1 Microscopie électronique à balayage

Le microscope électronique à balayage (MEB) est un outil de caractérisation très utilisé pour

observer la morphologie des structures (films, nanoparticules) et étudier leur rugosité. Lors de

l’analyse, un faisceau d’électrons balaye la surface de l’échantillon à étudier. L’interaction entre

le faisceau et l’échantillon génère des rayons X et arrache des électrons de différents types dont

des électrons secondaires. Un schéma des interactions entre le faisceau d’électrons primaires et

l’échantillon à analyser se trouve sur la figure 2.1.

Figure 2.1 – Interactions entre le faisceau d’électrons du MEB et l’échantillon à analyser
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Les électrons secondaires de basse énergie sont accélérés vers un détecteur d’électrons qui mesure

un signal électrique. Plusieurs facteurs influencent l’intensité de ce signal dont la topographie de

l’échantillon au point d’impact ainsi que la nature de l’échantillon qui détermine le rendement en

électrons secondaires. Une cartographie de la zone étudiée peut alors être obtenue en balayant le

faisceau sur la surface de l’échantillon. Le schéma de la figure 2.2 montre les éléments qui constituent

un MEB. Plusieurs MEB ont été utilisés lors de cette thèse. Le premier MEB est un MEB JEOL-

JSM-6300F de l’INRS, une photographie de ce MEB se trouve sur la figure 2.3. Le second se situe

également à l’INRS et il s’agit d’un MEB équipé d’un canon à émission de champs (MEB-CEC)

de type JEOL-JSM-7401F. Le dernier est un MEB-CEC de l’école Polytechnique de Montréal de

modèle JEOL-JSM-7600F.

Figure 2.2 – Fonctionnement d’un microscope
électronique à balayage

Figure 2.3 – Microscope électronique à ba-
layage de modèle JEOL-JSM-6300F

2.2 Microscopie électronique en transmission

Le microscope électronique en transmission (MET) est un outil de caractérisation permettant

d’explorer la matière à l’échelle atomique notamment pour analyser la répartition de nanoparticules

en fonction de leur nature et de leur morphologie. Ainsi, il est possible de mesurer la taille de ces na-
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noparticules mais également de faire de la diffraction d’électrons pour identifier leur structure. Il est

d’autre part possible de distinguer les plans cristallins des nanoparticules observées. Le microscope

électronique en transmission utilise un faisceau d’électrons rapides (dans notre cas 200 keV) dont la

longueur d’onde est de l’ordre du picomètre pour former l’image d’un échantillon mince (épaisseur

inférieure à 500 nm) par transmission. Un schéma de l’interaction entre le faisceau d’électrons du

MET et le matériau analysé se trouve sur la figure 2.4.

Figure 2.4 – Interactions entre le faisceau d’électrons du MET et l’échantillon à analyser

Pour la microscopie électronique en transmission, une partie des électrons est diffusée ou trans-

mise à travers le matériau. Ce sont ces électrons qui sont utilisés pour former une image dans

le plan image de la lentille objectif. Un schéma regroupant les différents éléments constituant un

microscope électronique en transmission se trouve sur la figure 2.5. Ce type de microscope peut

permettre d’obtenir des images à très fort grossissement pour les modèles à très haute résolution

(MET-HR pour microscope électronique en transmission à haute résolution). Le MET-HR utilisé

lors de cette thèse se situe à l’école Polytechnique de Montréal. Une photographie de ce microscope

de modèle JEOL-JEM-2100F se trouve sur la figure 2.6.
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Figure 2.5 – Éléments constituant un micro-
scope électronique en transmission

Figure 2.6 – Microscope électronique en trans-
mission de modèle JEOL-JEM-2100F

2.3 Microspectroscopie Raman

Un spectre Raman permet d’obtenir des informations qualitatives du matériau analysé et de

déterminer la composition de l’échantillon grâce à la position des pics sur le spectre Raman. D’autres

paramètres peuvent également donner des indications sur les défauts ou la structure du matériau

(élargissement des pics par exemple). La spectroscopie Raman présente comme avantage la rapidité

de mesure, l’absence de préparation de l’échantillon et le caractère non destructif de la mesure.

La spectroscopie Raman consiste à envoyer une lumière monochromatique sur un échantillon et

à analyser la lumière diffusée. Elle repose sur le principe de la diffusion inélastique de la lumière par

le matériau étudié. Le schéma de la figure 2.7 montre le principe des diffusions Rayleigh et Raman.
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Figure 2.7 – Principe des diffusions Rayleigh et Raman

Lorsqu’un échantillon est soumis à une source excitatrice monochromatique de type laser, la

grande majorité des photons incidents n’interagissent pas avec le matériau. Ces photons conservent

la même fréquence et la diffusion est dite élastique ou Rayleigh. Cependant, une très faible proportion

de photons incidents échange de l’énergie avec le matériau analysé (de l’ordre de un pour un million).

Ainsi, une partie de la lumière diffusée change de fréquence par rapport à la lumière incidente, cette

diffusion est appelée inélastique ou Raman. Il existe deux types de diffusion Raman. La diffusion

Raman est dite Stokes lorsque l’état vibrationnel final de la molécule est plus énergétique que l’état

initial, le photon émis a donc une fréquence plus faible que le photon incident. Le déplacement

Raman qui est égal à la différence d’énergie entre celle du photon incident et celle du photon émis

est alors positif. Au contraire, si l’état vibrationnel final de la molécule est moins énergétique que

l’état initial alors le photon émis a une fréquence plus grande que le photon incident, le déplacement

Raman est positif et est nommé anti-Stokes. Généralement, seule la diffusion Stokes est considérée

car son intensité est nettement supérieure à celle de la diffusion anti-Stokes. Le principe de mesure

lors d’une acquisition d’un spectre Raman se trouve sur la figure 2.8.

La microspectroscopie Raman repose sur le même principe mais le faisceau laser est focalisé

sur une petite surface de l’échantillon (proche du µm2). Le microspectroscope Raman utilisé est un

modèle Renishaw inVia Raman Microscope (figure 2.9) avec un laser à ions Ar+ de longueur d’onde

de 514.5 nm (2.41 eV) et une polarisation circulaire.
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Figure 2.8 – Principe de fonctionnement d’un mi-
croscope Raman

Figure 2.9 – Microspectroscope Raman
de modèle Renishaw inVia Raman Mi-
croscope

2.4 Spectroscopie photoélectronique de rayons X

Les analyses de spectroscopie de photoélectrons induits par rayons X (SPX) permettent d’ob-

tenir des informations sur la composition à la surface des échantillons (sur une profondeur de 10

nanomètres environ). Le principe de l’analyse repose sur la mesure de l’énergie cinétique des élec-

trons émis par un solide sous l’irradiation de rayons X monochromatiques d’énergie hν représenté

sur la figure 2.10.

Figure 2.10 – Principe d’émission d’un photoélectron après interaction d’un rayon X
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Tout électron de cœur ou de valence ayant une énergie de liaison inférieure à hν peut être éjecté.

L’énergie permettant d’éjecter un électron suite à l’interaction du rayon X avec l’atome correspond

à l’énergie de liaison (Eliaison) de l’électron. Le reste de l’énergie du rayon X est transféré à ce

même électron sous forme d’énergie cinétique (Ecinétique). L’énergie de liaison est caractéristique

d’un niveau énergétique atomique d’un élément constituant l’échantillon analysé et il est possible

de la retrouver avec la relation d’Einstein-Planck et la loi de conservation de l’énergie :

Eliaison = hν − (Ecinétique + φ) (1)

où : h est la constante de Planck (6.63 × 10−34 J s)

ν est la fréquence de radiation (s−1)

φ est une constante correspondant à la fonction de travail du spectromètre (J)

Les énergies des électrons de cœur sont caractéristiques des atomes et les pics du spectre obtenu

permettent de déterminer les éléments de l’échantillon étudié. Des analyses quantitatives de la

composition chimique de la surface du matériau peuvent être extraites des spectres en intégrant les

pics et en pondérant les aires par des facteurs de sensibilité (1 pour le pic de C 1s). L’environnement

chimique de l’atome joue un rôle sur l’énergie de liaison des niveaux de cœur. Ainsi, des changements

d’états électroniques, de degrés d’oxydation ou de nature des liaisons chimiques se traduisent par des

variations d’énergie de liaison. Ce déplacement chimique peut aller du dixième d’eV à quelques eV.

Dans certains cas, il est possible de déconvoluer les pics d’un spectre pour mesurer les proportions

de chaque espèce oxydée d’un élément chimique. Les analyses de SPX ont été réalisées avec un

appareil VG Escalab 220i-XL et une source Al Kα (1486.6 eV) que nous pouvons observer sur la

figure 2.11.



44

Figure 2.11 – Spectrophotomètre à photoélectrons induits par rayons X de modèle VG Escalab 220i-XL
et chambre d’analyse (en insert)

Pour l’ensemble des mesures, l’anode fonctionnait à 10 kV et 20 mA et l’énergie de passage de

l’analyseur était fixée à 20 eV. La tâche focale était de 250 × 1000 µm. Pour tous les échantillons,

un spectre de survol a été enregistré en premier et des spectres de plus hautes résolutions ont été

effectués ensuite (O 1s et C 1s pour tous les échantillons et Au 4f, Ce 3d, W 4f et/ou Fe 2p en

fonction de l’échantillon). La quantification des éléments a été réalisée à l’aide du logiciel CasaXPS

(Casa Software Ltd.).

2.5 Diffractométrie des rayons X

La diffractométrie des rayons X (DRX) est une technique de caractérisation non destructive

permettant de déterminer la composition (sans connaître les proportions) et la structure cristalline

d’un échantillon ainsi que la taille de ses cristallites. Un cristal est une répétition périodique tri-

dimensionnelle d’éléments (atomes ou molécules) schématisés sur la figure (figure 2.12). La DRX

consiste à irradier l’échantillon cristallin avec un faisceau de rayons X monochromatiques et paral-

lèles et à mesurer l’intensité de rayons X qui est diffusée selon l’orientation dans l’espace grâce à

un détecteur (figure 2.13). En effet, lorsque l’échantillon est irradié par un faisceau de rayons X, les

éléments du cristal diffusent des ondes, celles-ci se propagent dans toutes les directions et interfèrent

entre elles.
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Figure 2.12 – Diffraction des rayons X par une
famille de plans réticulaires espacés d’une dis-
tance d

Figure 2.13 – Principe de fonctionnement d’un
diffractomètre de rayons X

L’intensité des rayons X détectés est tracée en fonction de l’angle de déviation 2θ du faisceau

ce qui permet d’obtenir un diffractogramme. De plus, deux rayons lumineux particuliers interfèrent

de manière constructive lorsque la différence de chemin optique est égale à un nombre entier n de

longueur d’onde. Grâce à la loi de Bragg et à une banque de données de spectres, il est possible

d’identifier les pics obtenus et de les relier à la phase cristalline de l’échantillon analysé (orientation

et distance inter-planaire). La loi de Bragg relie l’angle de déviation du faisceau à la distance inter-

planaire et s’écrit :

2dsinθ = nλ (2)

où : d est la distance inter-planaire (nm)

θ est l’angle de Bragg (°)

n est l’ordre de diffraction (sans unité)

λ est la longueur d’onde des rayons X (nm)

L’angle de Bragg θ est l’angle d’incidence du faisceau parallèle de rayons X sur les plans réticu-

laires de l’échantillon analysé et est égal à la moitié de l’angle de déviation du faisceau.

De plus, la diffractométrie des rayons X peut être utilisée pour l’estimation de la taille des

cristallites τ (diamètre pour des particules sphériques) d’un échantillon grâce à la relation de Debye-
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Scherrer. Cette relation s’applique à un pic donné du diffractogramme et peut s’écrire de la façon

suivante :

τ =
K × λ

(H − S) × cos(θ)
(3)

où : τ est la taille moyenne des cristallites (nm)

K est une constante (sans unité)

λ est la longueur d’onde des rayons X (nm)

H est la largeur à mi-hauteur du pic (radian)

S est une constante due à l’appareil de mesure (radian)

θ est l’angle de Bragg (°)

Le diffractomètre utilisé est un modèle Bruker D8 Advance équipé d’une source Cu Kα que nous

pouvons voir sur la figure 2.14.

Figure 2.14 – Diffractomètre de rayons X de modèle Bruker D8 Advance

Pour nos mesures, le diffractomètre fonctionnait à 40 kV et 40 mA. Les diffractogrammes ont

été obtenus en incidence rasante avec un angle d’incidence de 2°, un pas angulaire 2θ de 0.05° et un

temps d’acquisition de 5 s par pas.



Chapitre 3

Électrochimie

3.1 Introduction

3.1.1 Électrodes

Lors d’une réaction électrochimique, deux demi-réactions se produisent à deux électrodes diffé-

rentes. La demi-réaction d’oxydation a lieu à l’anode tandis que la demi-réaction de réduction se

produit à la cathode. En chimie électroanalytique, une électrode alterne souvent en étant l’anode

puis la cathode. Ainsi, les termes « anode » et « cathode » sont des appellations peu usitées. En

effet, il y a une électrode où les espèces chimiques qui nous intéressent (analytes) réagissent, qui est

nommée l’électrode de travail. De plus, comme il n’est pas possible de mesurer le potentiel électrique

d’une seule électrode, une seconde électrode est utilisée pour mesurer la tension (différence de po-

tentiels) entre l’électrode de travail et cette électrode. Cette seconde électrode est appelée électrode

de référence. L’électrode de référence est une demi-cellule d’un système dont le potentiel doit être

connu et constant. Le potentiel d’une électrode particulière (demi-cellule) a été assigné arbitraire-

ment à une valeur de zéro volt à toutes températures. Cette électrode est l’électrode standard à

hydrogène (ESH). Il n’est cependant pas pratique de l’utiliser comme électrode de référence et deux

autres électrodes sont couramment usitées, l’électrode au calomel saturé (ECS) et l’électrode d’ar-

gent/chlorure d’argent (Ag/AgCl). Ces deux électrodes utilisent des solides et des solutions ioniques

(généralement saturées). L’électrode au calomel saturée est constituée de mercure liquide dans une

solution saturée de chlorure de mercure (I) (calomel) et de chlorure de potassium et elle est connec-
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tée à la solution à analyser par un pont salin. Cette électrode a été largement utilisée parce qu’elle

est facile à préparer et disponible dans le commerce. Toutefois, cette électrode est de moins en

moins usitée en raison des problèmes de toxicité du mercure. L’électrode d’argent/chlorure d’argent

se compose d’un fil d’argent recouvert de chlorure d’argent et immergé dans une solution saturée

de chlorure de potassium. L’électrode est reliée à la solution étudiée par un pont salin. Le potentiel

de cette électrode est de +0.210 V par rapport à ESH (avec une solution 3M de KCl). L’électrode

de référence utilisée lors des expériences au cours de cette thèse est une électrode Ag/AgCl. Ainsi

afin d’alléger l’écriture, les potentiels pourront être mentionnés en volts (V) au lieu de volts versus

Ag/AgCl (V vs. Ag/AgCl).

3.1.2 Grandeurs caractéristiques

Potentiel En électrochimie, le potentiel reflète la force à laquelle les électrons se déplacent entre

les électrodes et il est lié à l’énergie libre de la réaction globale. Le potentiel dépend pour une réaction

spécifique, des concentrations (ou plus précisément des activités) des produits et des réactifs et de

la température selon l’équation de Nernst :

E = E0 +
RT

nF
ln

aox

ared
(4)

où : E est le potentiel expérimental mesuré (V)

E0 est le potentiel standard de la réaction (V)

R est la constante des gaz parfaits (8.31 J mol−1 K−1)

T est la température (K)

n est le nombre d’électrons transférés lors de la réaction (sans unité)

F est la constante de Faraday (96485 C mol−1)

aox est l’activité de la forme oxydée de l’analyte (sans unité)

ared est l’activité de la forme réduite de l’analyte (sans unité)

Si d’autres espèces (telles que les ions H+) participent à la réaction, leurs activités doivent

également être inclues dans l’équation pour le calcul du potentiel.
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La modification du potentiel peut forcer des réactions non spontanées à se produire et augmenter

la vitesse d’une réaction. Une augmentation du potentiel va induire ou accélérer une oxydation tandis

qu’une diminution du potentiel va induire ou accélérer une réduction.

Charge La charge correspond à une mesure du nombre d’électrons. La constante de Faraday

(en coulombs par mole, C mol−1), représente la charge électrique par mole d’électrons et vaut

F = 96485 C mol−1.

Courant Le courant reflète la vitesse à laquelle se déplacent les électrons, il est exprimé en am-

pères (A) ou en coulombs par seconde (C s−1). Le courant est proportionnel à la vitesse instantanée

de la réaction électrochimique. Il existe de nombreux facteurs qui influent sur la vitesse de réac-

tion et notamment la surface électroactive (SEA) de l’électrode, la concentration des réactifs, la

température, la viscosité de la solution et le potentiel appliqué.

Le courant mesuré lors d’une mesure électrochimique peut provenir de la réaction d’oxydoréduc-

tion (courant faradique) et/ou d’un courant de fond. Ce courant de fond peut être dû à l’électrolyse

des impuretés, à l’électrolyse du solvant, à l’électrolyse du matériau à la surface de l’électrode et

au courant capacitif. L’électrolyse du solvant et l’électrolyse de l’électrode peuvent être minimisées

ou éliminées en travaillant uniquement à des potentiels dans lesquels ces réactions ne se produisent

pas de façon significative. Cette gamme de potentiels est appelée la fenêtre de potentiel. Le courant

capacitif est quant à lui dû à l’interface électrode-solution qui se comporte comme un condensateur

électrique en stockant une charge. La solution utilisée a donc une importance lors d’une mesure

électrochimique.

3.1.3 Solution

Afin de minimiser le courant capacitif, la solution utilisée lors de la réaction électrochimique

doit être ioniquement conductrice de sorte qu’un excès de charge ne s’accumule pas au niveau des

électrodes. L’eau pure n’est pas suffisamment conductrice et les analytes lorsqu’ils sont ioniques sont

souvent à des concentrations trop faibles pour être suffisamment conducteurs. La solution est donc

habituellement conductrice grâce à l’addition d’ions en solution qui n’affectent pas la mesure (appe-

lés électrolytes). La concentration de l’électrolyte est généralement supérieure à celle de l’analyte et
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elle est de l’ordre de 0.1 M. Une concentration élevée de l’électrolyte permet également de maintenir

une force ionique élevée et constante de la solution malgré de petites variations de concentration

en analyte lors de la réaction électrochimique. L’activité de l’analyte est ainsi proportionnelle à la

concentration pour que le potentiel dépende directement de la concentration. Il est important de

choisir un électrolyte qui n’interfère pas avec la mesure. Dans notre cas, nous avons fait les mesures

dans une solution de tampon phosphate salin PBS (pour l’anglais phosphate buffered saline) de

pH = 7.2 (pH physiologique). Le pouvoir tampon de cette solution repose sur le couple dihydro-

génophosphate/hydrogénophosphate (HPO4
2− + H+ = H2PO4

−) et la concentration du tampon

phosphate est de 100 mM.

3.1.4 Modes de transport

L’analyte doit se rendre à la surface de l’électrode pour qu’il puisse réagir. Il y a trois modes de

transport de masse pour que cela puisse se produire : la migration, la convection et la diffusion. La

migration correspond au mouvement d’une espèce chargée sous l’influence d’un champ électrique.

La grande concentration en électrolyte rend ce mode de transport peu important. La convection se

réfère à une agitation ou à un transport hydrodynamique. Il est difficile de déterminer le taux de

convection ou de le maintenir constant. Ainsi, la majorité des techniques électrochimiques néces-

sitent une solution au repos. La diffusion provient du mouvement d’une espèce dans un gradient de

concentration. La plupart des mesures électrochimiques sont basées sur l’hypothèse d’un contrôle

du système par diffusion. Dans certains cas, la substance à analyser est fortement attirée vers l’élec-

trode et elle s’adsorbe à la surface de l’électrode. Les molécules adsorbées ne montrent pas d’effet

de transport de masse. De nombreux analytes peuvent à la fois diffuser et adsorber.

3.1.5 Thermodynamique et cinétique

Le potentiel est lié à la fois à la concentration et à l’énergie potentielle intrinsèque des réactifs et

des produits, sa mesure rend compte principalement d’un aspect thermodynamique. En revanche, le

courant mesure le taux instantané de réaction et représente donc une mesure cinétique. Comme le

taux de réaction dépend de la concentration des espèces, le courant peut être utilisé pour déterminer

la concentration des espèces en solution. Ceci à condition que les autres facteurs affectant le taux de

réaction soient maintenus constants. Ces facteurs sont par exemple la température ou le mécanisme
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réactionnel mais ils peuvent également être d’origine électrochimique. En effet, toutes les réactions

électrochimiques se produisent à la surface de l’électrode donc le taux de réaction est fonction de

la surface spécifique de l’électrode. En augmentant la surface, il peut y avoir plus d’analyte qui

réagit à un instant donné et le courant augmente alors proportionnellement. En outre, la substance

à analyser doit atteindre la surface de l’électrode donc le taux de réaction (ou le courant) dépend

de la vitesse à laquelle l’analyte peut atteindre la surface de l’électrode. Une réaction qui est chi-

miquement rapide et pour laquelle le mode de transport est l’étape limitante est appelée réversible.

Au contraire, lorsque l’étape limitante est une étape dans le mécanisme réactionnel (telle que le

transfert d’électrons), alors la réaction est irréversible. La réversibilité électrochimique se réfère à

la cinétique du processus et ne doit pas être confondue avec la réversibilité thermodynamique ou

chimique qui fait référence à la capacité des produits à redevenir des réactifs.

3.1.6 Cellule électrochimique

D’après la loi d’Ohm (E = R × i), les variations de courant affectent le potentiel. Ainsi, les

techniques pour lesquelles il y a une variation de courant nécessitent une configuration à trois

électrodes. Les trois électrodes sont l’électrode de travail, l’électrode de référence et la contre-

électrode (ou électrode auxiliaire). Un schéma et une photographie du montage et de la cellule

électrochimique utilisés pour effectuer les mesures électrochimiques sont présentés sur la figure 3.1.

Figure 3.1 – Schéma (à gauche) et photographie (à droite) du montage électrochimique avec la cellule
à trois compartiments et les trois électrodes : électrode de travail, électrode de référence (Ag/AgCl)
et contre-électrode. Le potentiel est fixé entre l’électrode de travail et l’électrode de référence. Le
courant issu de la réaction électrochimique est quant à lui mesuré entre l’électrode de travail et la
contre-électrode.
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L’électrode de travail est l’électrode où les analytes réagissent et la demi-réaction d’intérêt se

produit. Le transfert d’électron dû à la réaction se déroule à la surface de l’électrode de travail.

L’électrode de référence permet d’appliquer un potentiel connu à l’électrode de travail. La seconde

demi-réaction se produit à la contre-électrode et le courant issu de la réaction globale est mesuré

entre l’électrode de travail et la contre-électrode. La réaction qui se produit à la contre-électrode ne

doit pas être déterminante, elle ne doit pas régir le courant global. Ainsi, la contre-électrode doit

avoir une grande surface (de sorte que le courant ne soit pas limité par sa surface) et elle doit être

suffisamment éloignée de l’électrode de travail pour que la réaction à la contre-électrode n’interfère

pas avec la réaction se produisant à l’électrode de travail. Habituellement, un fil de platine est utilisé

en tant que contre-électrode.

3.2 Techniques électrochimiques

3.2.1 Voltammétrie à balayage linéaire

La voltammétrie ou voltampérométrie est un ensemble de techniques pour lesquelles le potentiel

est contrôlé et le courant est mesuré. Lors d’une voltammétrie à balayage linéaire, le courant est

mesuré pendant que le potentiel appliqué est varié à vitesse constante. La vitesse à laquelle le poten-

tiel change est appelée vitesse de balayage (v) et elle est généralement comprise entre 1 mV s−1 et

1 V s−1. La courbe de la variation du courant en fonction du potentiel est appelée voltammogramme.

Les voltammogrammes sont tracés avec des valeurs positives de potentiel sur la droite de l’axe des

abscisses. Les courants sont quant à eux représentés graphiquement sur l’axe des ordonnées avec des

valeurs positives pour les courants dus à l’oxydation et des valeurs négatives pour les courants dus

à la réduction. Le balayage est initialisé à un potentiel auquel il n’y a aucune réaction (potentiel de

circuit ouvert). Ce potentiel de circuit ouvert peut être mesuré grâce au potentiostat utilisé lors de

nos mesures.

La voltammétrie à balayage linéaire est utilisée pour mesurer le courant de pic ip (le courant

maximum), le potentiel de pic Ep correspondant au potentiel du courant de pic et le potentiel

de demi-pic E1/2 qui est le potentiel auquel le courant est égal à la moitié du courant de pic. Le

potentiel de pic est caractéristique de la réaction d’oxydoréduction et du système étudié. La valeur

du courant de pic dépend de plusieurs facteurs, y compris la concentration de l’analyte, la cinétique
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de transfert d’électrons et le transport de masse de l’analyte. Dans un système où la diffusion est

le seul mode de transport de masse (diffusion contrôlée) et la cinétique de transfert d’électrons est

rapide (réaction réversible), l’équation de Randles-Sevcik permet de calculer le courant de pic :

ip = 0.4463 × nFAC∗

(

nFvD

RT

)
1

2

(5)

où : ip est le courant de pic (A)

n est le nombre d’électrons transférés lors de la réaction (sans unité)

F est la constante de Faraday (9.65.104 C mol−1)

A est la surface de l’électrode (cm2)

C∗ est la concentration de l’analyte dans la solution (mol cm−3)

v est la vitesse de balayage (V s−1)

D est le coefficient de diffusion (cm2 s−1)

R est la constante des gaz parfaits (8.31 J mol−1 K−1)

T est la température (K)

Et si la solution est à température ambiante (25 °C) alors la relation peut s’écrire :

ip = 2.69 × 105
× n3/2AD1/2v1/2C∗ (6)

Notons que le courant est dépendant de la concentration de l’analyte au sein de la solution et

non de la concentration à la surface de l’électrode ce qui permet de pouvoir utiliser le courant de

pic pour des mesures quantitatives de l’analyte en solution.

3.2.2 Cyclovoltammétrie

La technique de mesure électroanalytique la plus utilisée est la cyclovoltammétrie ou voltammé-

trie cyclique. Cette technique repose sur le même principe que la voltammétrie à balayage linéaire

mais avec plusieurs cycles de mesure. Pour cela, il y a tout d’abord un premier balayage de po-

tentiel (aller) puis ensuite la direction du balayage de potentiel est inversée (retour). Les produits
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du balayage aller peuvent réagir lors du balayage retour. Un aller-retour de balayage de potentiel

constitue un cycle et plusieurs cycles peuvent se succéder. Sur la figure 3.2, il est possible de voir

comment varie le potentiel en fonction du temps lors d’une cyclovoltammétrie. Sur cet exemple,

l’amplitude est de 0.8 V (potentiels des bornes de -0.15 et 0.65 V) et la durée d’un cycle est de 32 s

(la vitesse de balayage est de 1.6 V en 32 s soit 0.05 V s−1 ou 50 mV s−1).

Les paramètres principaux qu’il est possible de faire varier pour la cyclovoltammétrie sont la

vitesse de balayage v et les potentiels de bornes. Le courant est tracé en fonction du potentiel

afin d’obtenir un cyclovoltammogramme (CV) où i = f(E). Les potentiels et les courants de pics

sont mesurés et désignés Epa (potentiel du pic anodique) et ipa (courant de pic anodique) pour les

balayages de potentiels croissants lors de l’oxydation de l’analyte et Epc (potentiel du pic cathodique)

et ipc (courant de pic cathodique) pour les balayages de potentiels décroissants lors de la réduction

de l’analyte. Un exemple de CV se trouve sur la figure 3.3.
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Figure 3.3 – Réponse en courant en fonction
du potentiel : CV d’oxydoréduction du couple
ferricyanure/ferrocyanure

Le cyclovoltammogramme de la figure 3.3 est typique d’une réaction rapide et thermodynamique-

ment réversible. L’équation de cette réaction d’oxydoréduction entre les ions du couple ferricyanure

(Fe(CN)6
3−) et ferrocyanure (Fe(CN)6

4−) s’écrit :

Fe(CN)6
3− + e−

⇔ Fe(CN)6
4− (7)
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Sur le CV de la figure 3.3, nous pouvons voir qu’il y a une légère augmentation du courant de fond

au début du balayage de potentiel. Lorsque le potentiel se rapproche d’une valeur où la demi-réaction

de l’analyte commence à se produire, le courant va sensiblement augmenter. Le potentiel continue

alors d’augmenter pour arriver à un moment où tout l’analyte à la surface de l’électrode a réagi.

L’analyte doit donc diffuser vers l’électrode pour qu’il puisse réagir. La concentration d’analyte à la

surface diminue légèrement ainsi que le courant issu de la réaction. Lorsque l’analyte est épuisé tout

autour de l’électrode, la concentration de l’analyte qui réagit dépend uniquement de la diffusion et

le courant atteint une valeur constante.

La cyclovoltammétrie est donc une technique permettant d’obtenir des informations sur les

procédés électrochimiques de la réaction d’oxydoréduction tel que le mode de transport des espèces

du système. Pour que les espèces puissent réagir à l’électrode, soit elles doivent diffusées pour se

rendre jusqu’à l’électrode, soit elles sont adsorbées à l’électrode. Dans un système contrôlé par

l’adsorption, l’analyte ne se déplace pas à l’électrode. Ainsi, lorsque le potentiel requis pour la

réaction est atteint, le courant augmente et diminue beaucoup plus rapidement que lorsque l’analyte

doit atteindre la surface de l’électrode (diffusion). Le résultat est un pic étroit avec un courant élevé

(tout l’analyte peut réagir en même temps). Cette rapidité de réaction fait que les pics anodique et

cathodique sont plus proches l’un de l’autre que dans un système contrôlé par la diffusion.

Une autre méthode peut être utilisée pour déterminer le type de transport en faisant varier

la vitesse de balayage v. Pour les réactions contrôlées par la diffusion, le courant de pic ip est

proportionnel à v1/2 selon l’équation de Randles-Sevcik. Pour une réaction contrôlée par l’adsorption,

ip est proportionnel à v selon l’équation :

ip =
n2F 2

4RT
vAG∗ (8)

où : G∗ est le nombre de moles d’analyte adsorbées sur l’électrode (mol cm−2)

Si le courant de pic est tracé en fonction de la vitesse de balayage et que le courant est propor-

tionnel à la vitesse de balayage, la réaction est contrôlée par l’adsorption. Au contraire, si la pente

de la droite est proportionnelle à v1/2 alors la réaction est contrôlée par la diffusion.
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La cyclovoltammétrie peut fournir des informations sur la cinétique du système en calculant

∆Ep = Epa − Epc. ∆Ep est utilisé pour évaluer la vitesse de réaction de la manière suivante. Si les

réactions dans les sens direct et inverse sont réversibles (rapides) et contrôlées par l’adsorption alors

Epa = Epc et donc ∆Ep = 0. Pour les réactions réversibles contrôlées par la diffusion, les espèces

doivent se rendre à l’électrode pour réagir. La réponse du courant est donc plus lente. Ainsi, le

potentiel de pic anodique est supérieur au potentiel de pic cathodique. Si la diffusion régit la vitesse

de la réaction alors ∆Ep = 59/n mV, où n est le nombre d’électrons transférés lors de la réaction et

cette valeur de ∆Ep est indépendante de la vitesse de balayage. Si la réaction est lente, le potentiel

lors du balayage va continuer d’augmenter avant que le maximum de la vitesse de réaction ne soit

atteint. Dans ce cas, plus la vitesse de balayage est grande et plus la valeur de ∆Ep augmente.

Par conséquent, pour toute réaction pour laquelle ∆Ep augmente avec la vitesse de balayage et

∆Ep > 59/n mV alors l’étape limitante pour la vitesse de réaction est le transfert d’électrons plutôt

que la diffusion de l’analyte. Les systèmes pour lesquels ∆Ep > 200 mV par électron transféré sont

des systèmes irréversibles. Lorsque ∆Ep est compris entre 60 et 200 mV, les réactions sont dites

quasi-réversibles.

L’allure du CV de la réaction d’électrooxydation du glucose est différente de celle présentée sur

la figure 3.3. La figure 3.4 montre un CV typique de l’oxydation du glucose par une électrode d’or.
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Figure 3.4 – CV d’oxydation du glucose avec une électrode d’or

La réaction d’oxydation du glucose du CV de la figure 3.4 a été effectuée dans une solution de

PBS avec une concentration de 100 mM de glucose et l’électrode utilisée est une électrode de papier
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carbone recouvert d’un dépôt d’or de 10000 tirs effectué par ablation laser sous vide. Ce CV montre

une oxydation à la place d’une réduction lors du balayage retour. En effet, le glucose peut être de

nouveau oxydé et réadsorbé, générant ainsi le pic d’oxydation lors du balayage retour. La réaction

d’oxydation du glucose est une réaction lente et elle est irréversible au sens chimique, les espèces

oxydées ne sont pas réduites.

3.2.3 Voltammétrie à vague carrée

La voltammétrie à vague carrée (ou SWV pour l’anglais square wave voltammetry) utilise des

impulsions rectangulaires de potentiel d’amplitude constante et de durée égale à la moitié de la

période de la « vague ». La hauteur de l’impulsion de la vague ou amplitude est notée A. La hauteur

du pas de potentiel qui correspond à la différence de hauteur entre deux impulsions consécutives

s’écrit ∆E. Le courant est mesuré à la fin de l’impulsion (I1) et avant l’impulsion suivante (I2).

Sur la figure 3.5, nous pouvons voir comment varie le potentiel en fonction du temps lors d’une

voltammétrie à vague carrée. De manière générale, la différence ∆I = I1 − I2 est tracée en fonction

de E + A/2, où E est le potentiel du début de la vague. Un exemple se trouve sur la figure 3.6.
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Figure 3.5 – Variation du potentiel au cours du
temps lors d’une voltammétrie à vague carrée
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Figure 3.6 – Réponse en courant en fonction
du potentiel lors d’une voltammétrie à vague
carrée

Il est possible de faire varier plusieurs paramètres pour une mesure de voltammétrie à vague

carrée. Tout d’abord, il faut fixer les potentiels de bornes comme pour la cyclovoltammétrie. Ensuite,

il faut optimiser les paramètres de vague, l’amplitude A, le pas de potentiel ∆E et la fréquence de
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la vague f . L’exemple de réponse en courant de la figure 3.6 a été réalisé avec une électrode de

papier carbone recouvert de nanotubes de carbone et d’un dépôt d’or par ablation laser (dépôt de

10000 tirs sous vide). Les paramètres d’échantillonnage lors de la voltammétrie à vague carrée sont

une amplitude de 20 mV, un pas de potentiel de 1 mV et une fréquence de 20 Hz.

Pour la voltammétrie à vague carrée, c’est la différence entre I1 et I2 qui est tracée en fonction

du potentiel afin de s’affranchir du courant capacitif dû à la double couche électrode-solution. De

plus, la voltammétrie à vague carrée est une technique électrochimique qui peut être utilisée dans

le cas où des espèces chimiques possèdent des potentiels d’oxydation proches. Les pics d’oxydation

peuvent être séparés et il est alors possible de mesurer les concentrations de chaque espèce. Cette

méthode possède donc l’avantage de séparer les pics d’oxydation et d’être relativement rapide par

rapport à la cyclovoltammétrie classique mais il peut être assez long et difficile d’optimiser les

paramètres de mesure pour obtenir un bon signal.

3.2.4 Chronoampérométrie

Pour la chronoampérométrie, un saut de potentiel est appliqué entre deux valeurs E1 et E2 et

l’évolution du courant issu de la réaction électrochimique est suivi en fonction du temps à partir

de ce saut de potentiel. Le potentiel E1 est choisi tel qu’à ce potentiel le courant faradique soit nul

(potentiel de circuit ouvert). Au potentiel E1, seul un courant de fond peut être mesuré et la réaction

électrochimique a lieu à partir du moment où il y a le saut de potentiel au temps t1. La mesure du

courant est effectuée jusqu’à la fin du saut de potentiel (t2). Un exemple de saut de potentiel est

représenté sur la figure 3.7. Pour cet exemple, le saut de potentiel est de 0.3 V vs Ag/AgCl (avec

E1 = 0 V vs Ag/AgCl et E2 = 0.3 V vs Ag/AgCl) et le temps de mesure est de 60 s. La réponse

en courant d’une électrode de papier carbone avec des nanotudes de carbone recouverts d’un dépôt

d’or par ablation laser de 10000 tirs sous vide se trouve sur la figure 3.8.
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Figure 3.7 – Variation du potentiel au cours
du temps lors d’une mesure de chronoampé-
rométrie
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Figure 3.8 – Réponse en courant au cours du
temps lors d’une mesure de chronoampéromé-
trie

Sur la figure 3.8, il est possible de voir que le courant dû à la réaction atteint sa valeur maximale

dès le début de la mesure. Le courant tend ensuite à diminuer de façon exponentielle avec la diminu-

tion de la quantité d’analyte à la surface de l’électrode. Dans le cas d’une réaction d’oxydoréduction

réversible régit par la diffusion, la relation entre le courant et le temps est exprimée selon l’équation

de Cottrell :

i = nFAC∗

(

D

πt

)
1

2

(9)

où : i est le courant (A)

n est le nombre d’électrons transférés lors de la réaction (sans unité)

F est la constante de Faraday (C mol−1)

A est la surface de l’électrode (cm2)

C∗ est la concentration de l’analyte dans la solution (mol cm−3)

D est le coefficient de diffusion (cm2 s−1)

t est le temps à partir du début du saut de potentiel (s)

Notons que le courant mesuré en chronoampérométrie augmente avec l’amplitude du saut de

potentiel et décroît exponentiellement avec le temps. La chronoampérométrie permet de voir si le
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courant est stable et si l’électrode ne se détériore pas au cours du temps. Cette technique peut donc

permettre d’analyser la stabilité de l’électrode sur des périodes relativement longues. Cependant,

la chronoampérométrie peut également être employée pour de la détection lorsqu’elle est utilisée à

des temps courts (dans notre cas 1 min).

3.3 Procédure pour les mesures électrochimiques des électrodes

3.3.1 Électroactivation

Après avoir synthétisé les électrodes et avant d’effectuer les mesures dans une solution de glucose,

il est important de faire une électroactivation. Ce polissage électrochimique permet d’activer les

sites électroactifs. L’électroactivation est effectuée dans une solution d’acide sulfurique (H2SO4) de

concentration 0.5 M par cyclovoltammétrie avec une vitesse de balayage de 50 mV s−1 jusqu’à ce

que le dernier CV soit quasiment identique au précédent (une quinzaine de cycles). Un exemple de

cyclovoltammogramme d’électroactivation est présenté sur la figure 3.9.
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Figure 3.9 – Activation d’une électrode avec un dépôt d’or

Le CV de la figure 3.9 a été réalisé avec une électrode ayant comme substrat le papier carbone

recouvert de NTC et d’un dépôt d’or de 10000 tirs sous vide. Les pics entre 1.1 et 1.5 V vs Ag/AgCl

lors du balayage aller correspondent à la formation d’oxydes d’or et le pic lors du balayage retour

entre 1.1 et 0.8 V vs Ag/AgCl (pic hachuré en rouge) est dû à la réduction des oxydes d’or.
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La surface électroactive de l’électrode utilisée peut être calculée grâce à l’électroactivation. En

effet, en connaissant la vitesse de balayage, il est possible d’intégrer par rapport au temps le courant

dû à la réduction des oxydes d’or (surface hachurée en rouge) afin d’obtenir la charge nécessaire à

la réduction de ces oxydes. De plus, la surface d’or nécessaire à la réduction d’une couche d’oxydes

d’or requière 400 µC cm−2 selon Angerstein-Kozlowska et al. (1987). Par division, nous pouvons

donc obtenir la surface électroactive d’or de l’électrode. De plus, le facteur de rugosité de l’électrode

peut être calculé en divisant la surface électroactive par la surface géométrique de l’électrode. Ce

facteur rend compte de la quantité surfacique de sites électroactifs.

3.3.2 Oxydation du glucose

Test d’oxydation du glucose dans une solution de concentration 100 mM

Une fois l’étape d’électroactivation achevée, l’électrode est prête pour effectuer des mesures

dans une solution de glucose. Mais avant de faire les mesures électrochimiques dans une solution

de glucose, il faut réaliser un bullage de cette solution. Le but de ce bullage est d’enlever l’oxygène

de la solution en faisant passer un flux d’argon pendant environ 30 min afin d’éviter de possibles

interférences de l’oxygène pendant les mesures.

Les mesures électrochimiques sont effectuées après le bullage dans la solution contenant le glu-

cose. Une première série de mesures de cyclovoltammétrie permet de mesurer le courant (ou la

densité de courant) dû à l’oxydation du glucose. Ces mesures sont effectuées dans une solution de

PBS de pH 7.2 avec une concentration de 100 mM de glucose. Lors de cette étape, le but est d’ob-

tenir le matériau avec le plus grand courant d’oxydation possible (donc le plus électroactif vis-à-vis

du glucose) et avec le potentiel de pic d’oxydation le plus bas possible (cinétique de réaction plus

rapide). Toutes les électrodes ont été testées dans cette solution et cette première mesure permet

de réaliser une première sélection des échantillons réalisés.

Le glucose utilisé est du D-(+)-glucose de Sigma-Aldrich de qualité ACS (pour l’anglais American

Chemical Society) et la solution de PBS de pH 7.2 est fournie par Sigma-Aldrich également. Pour

commencer la série de mesures de cyclovoltammétrie, une première mesure d’essai est réalisée avec

une vitesse de balayage de 50 mV s−1 afin d’ajuster les bornes des potentiels de mesure. Puis, des

cyclovoltammogrammes sont réalisés à des vitesses de balayage de 2, 5, 10, 20, 50, 100 et 200 mV s−1.
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Des mesures de voltammétrie à vague carrée ont également été effectuées pour confirmer la

tendance des résultats obtenus en cyclovoltammétrie avec une amplitude de 20 mV, un pas de

potentiel de 1 mV et une fréquence de 20 Hz.

Enfin, deux mesures de chronoampérométrie d’une minute étaient effectuées avec un potentiel

de mesure de 0.25 V pour la première et de 0.3 V vs Ag/AgCl pour la seconde. Ces deux chro-

noampérométries sont courtes mais elles permettent néanmoins d’observer l’aptitude des électrodes

à oxyder le glucose.

Test de linéarité

Les tests de linéarité ont été réalisés avec les électrodes donnant les plus grands courants de pic

d’oxydation du glucose dans les solutions de concentration 100 mM. Les mesures effectuées sont tout

d’abord une cyclovoltammétrie à 50 mV s−1 pour tester l’électrode puis une cyclovoltammétrie à

2 mV s−1. Ensuite, une mesure de voltammétrie à vague carrée et deux mesures de chronoampéromé-

trie courtes ont été effectuées avec les mêmes paramètres de mesure que pour le test d’oxydation du

glucose (avec une concentration de 100 mM). Toutes ces mesures ont été réalisées dans des solutions

de PBS avec différentes concentrations de glucose, à savoir 0 mM (PBS seul), 0.01 mM, 0.1 mM,

0.2 mM, 0.5 mM, 1 mM, 2 mM, 3 mM, 4 mM, 5 mM, 7 mM, 10 mM, 15 mM, 20 mM, 30 mM,

50 mM et 100 mM. Les mesures des courants de pic d’oxydation de glucose peuvent être reportées

sur une courbe en fonction de la concentration de glucose. Nous pouvons alors déduire la zone de

linéarité de mesure et la sensibilité de l’électrode exprimée en µA mM−1 ou en µA cm−2 mM−1 (ou

des unités équivalentes).
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Électrodes synthétisées et principaux

résultats

4.1 Électrodes synthétisées

Les électrodes fabriquées au cours de cette thèse ont été réalisées sur plusieurs supports (papier

carbone seul, NTC, oxyde de cérium, oxyde de tungstène) avec différentes conditions de dépôt

pour l’or (différentes atmosphères lors des dépôts, différents nombres de tirs). L’or a également été

codéposé avec l’oxyde de cérium (CeO2+Au). Afin de remplacer l’or par d’autres catalyseurs, l’oxyde

de fer a été envisagé. Les conditions d’ablation laser pour chaque dépôt ainsi que les caractérisations

physico-chimiques et les mesures électrochimiques sont résumées dans le tableau 4.1. Rappelons que

tous les échantillons ont été synthétisés avec le papier carbone comme substrat de départ.
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Tableau 4.1 – Récapitulatif des conditions de dépôt, des caractérisations physico-chimiques et des
mesures électrochimiques pour chacune des électrodes

Série

d’électrodes

Nombre de

tirs laser

Atmosphère lors du

dépôt

Caractérisations

physico-chimiques

Électrochimie

PC/Au 10000 et

50000

SVa, 0.5 et 2Tb He DRX, SPX, MEB,

MET

CV, SWV

PC/NTC/Au 10000 et

50000

SV, 0.5 et 2T He, 10 et

50mT O2

DRX, SPX, MEB,

MET

CV, CAc,

SWV

PC/Au-ArF 10000 SV, 0.5 et 2T He, 10 et

50mT O2

DRX, SPX, MEB,

MET

CV, CA,

SWV

PC/NTC/Au-

ArF

10000 SV, 0.5 et 2T He, 10 et

50mT O2

DRX, SPX, MEB,

MET

CV, CA,

SWV

PC/CeO2 20000 SV, 0.5 et 2T He,

10mT O2

DRX, SPX, MEB,

MET, Raman

-

PC/CeO2/Au 50000 SV, 0.5 et 2T He DRX, SPX, MEB,

MET

CV, CA,

SWV

PC/CeO2+Au 20000 SV, 0.1, 0.5, 1 et 2T

He, 10, 50 et 200mT O2

DRX, SPX, MEB,

MET, Raman

CV, CA,

SWV

PC/NTC/

CeO2+Au

20000 SV, 0.1, 0.5, 1 et 2T

He, 10, 50 et 200mT O2

DRX, SPX, MEB,

Raman

CV

PC/WOx 20000 10mT O2 DRX, SPX, MEB,

MET, Raman

-

PC/WOx/Au 50000 SV, 0.5 et 2T He DRX, SPX, MEB,

MET

CV, CA,

SWV

PC/FeOx 1000, 10000

et 50000

10mT O2 DRX, SPX, MEB,

MET, Raman

CV, CA

PC/NTC/FeOx 1000, 10000

et 50000

10mT O2 DRX, SPX, MEB,

Raman

CV

aSV : sous vide; bT : Torr; cCA : chronoampérométrie
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Les caractérisations physico-chimiques ou les méthodes électrochimiques utilisées uniquement

pour les échantillons des séries avec les plus grandes densités de courant lors des tests d’oxydation du

glucose (à 100mM) figurent en italique dans le tableau 4.1. Toutes les électrodes ont été réalisées par

ablation laser avec un laser KrF à l’INRS sauf les électrodes des séries PC/Au-ArF et PC/NTC/Au-

ArF qui ont été réalisées par ablation laser avec un laser à excimère ArF à l’ILM (Université Claude

Bernard Lyon 1) de longueur d’onde 193 nm.

4.2 Principaux résultats

Les électrodes avec les meilleurs résultats et leurs conditions de dépôt ont été regroupées dans

le tableau 4.2. Pour chaque électrode, les sensibilités (S, en µA cm−2 mM−1), les gammes de li-

néarité (GL, en mM) et les limites de détection (LD, en µM) sont indiquées pour les techniques

électrochimiques correspondantes (cyclovoltammétrie, chronoampérométrie à 0.25 V vs Ag/AgCl et

voltammétrie à vague carrée).

Tableau 4.2 – Conditions de dépôt et résultats électrochimiques des meilleures électrodes de chaque
série

CV CA SWV

Meilleure électrode Sa GLb LDc S GL LD S GL LD

PC/Au-SV-10ktd 3.6 0.1-20 100 - - - - - -

PC/NTC/Au-SV-10kt 18.6 0.1-20 100 - - - 25.0 0.1-50 100

PC/NTC/Au-10mTO2-50kt 24.6 0.01-20 10 32.9 0.01-10 10 43.6 0.01-20 10

PC/NTC/Au-ArF-SV-10kt 32.5 0.1-20 100 25.0 0.01-10 10 56.2 0.1-20 100

PC/CeO2-10mTO2-20kt

/Au-SV-50kt

27.0 0.1-15 10 14.2 0.1-20 10 44.0 0.1-20 10

PC/CeO2+Au-10mTO2-20kt 26.7 0.1-10 10 25.2 0.1-10 10 57.5 0.1-10 10

PC/WOx-10mTO2-20kt

/Au-SV-50kt

30.8 0.01-15 10 24.5 0.01-10 10 65.7 0.01-10 10

aS : sensibilité / µA cm−2 mM−1 ; bGL : gamme de linéarité / mM ; cLD : limite de détection

/ µM ; dkt : kilotirs = 1000 tirs
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Les premiers résultats (que nous pouvons appeler de référence) ont été obtenus avec les dépôts

d’or de 10000 ou de 50000 tirs directement sur le papier carbone sous vide, sous 0.5 Torr d’hélium

ou sous 2 Torr d’hélium. Le but a été de systématiquement chercher à améliorer les propriétés

électrocatalytiques de ces échantillons de référence. En effet, il ne faut pas que l’ajout d’une étape

ou d’un matériau lors du procédé de fabrication de l’électrode révèle une dégradation des propriétés

électrochimiques des électrodes.

Une des stratégies pour améliorer les propriétés de l’or pour l’oxydation du glucose est d’augmen-

ter la surface spécifique de l’électrode et donc la surface de dépôt de l’or en ajoutant des nanotubes

de carbone comme support de catalyseur entre le papier carbone et l’or. Les résultats des dépôts

d’or effectués sous vide ou sous pression d’hélium sur les nanotubes de carbone sont présentés dans

l’article 1 (dépôts de 10000 ou de 50000 tirs sous vide, sous 0.5 ou 2 Torr d’hélium). Les caracté-

risations physico-chimiques des échantillons sont détaillés avec les images MEB, les images MET,

les diffractogrammes DRX et les spectres SPX. De plus, les CV d’activation des électrodes appa-

raissent dans l’article 1 avec le calcul des surfaces électroactives et des facteurs de rugosité. Les CV

de toutes les électrodes à 2 mV s−1 dans des solutions de 100 mM de glucose figurent également

dans cet article ainsi que les résultats de sensibilité de la meilleure électrode de la série, le dépôt

d’or de 10000 tirs sous vide avec les NTC comme support. Nous pouvons voir que le fait d’augmen-

ter la surface spécifique de l’électrode avant le dépôt d’or a grandement amélioré la sensibilité de

l’électrode envers le glucose. En effet, les résultats de cyclovoltammétrie montrent que l’ajout des

nanotubes de carbone en tant que support de catalyseur a permis une amélioration de la sensibilité

de 3.6 à 18.6 µA cm−2 mM−1 avec les mêmes gammes de linéarité (de 0.1 à 20 mM) et les mêmes

limites de détection (100 µM). De plus, des mesures par voltammétrie à vague carrée ont permis

d’obtenir une meilleure sensibilité (25.0 µA cm−2 mM−1) avec une linéarité jusqu’à 50 mM.

Comme nous l’avons préalablement mentionné, les oxydes d’or sont présents lors d’une étape clé

de la réaction d’oxydation du glucose. Nous avons donc voulu déposer de l’or sous une forme oxydée

(ou partiellement oxydée) pour améliorer les propriétés électrocatalytiques des dépôts vis-à-vis du

glucose. Les résultats des dépôts d’or effectués par ablation laser sous atmosphère oxygénée sur les

nanotubes de carbone sont présentés dans l’article 2 (dépôts de 10000 ou de 50000 tirs sous 10 ou

50 mTorr d’oxygène). La même stratégie que pour l’article 1 a été adoptée pour les résultats de

l’article 2. Ainsi, nous retrouvons dans l’article 2, les caractérisations physico-chimiques (images

MEB et MET, diffractogrammes DRX et spectres SPX), les CV d’activation des électrodes avec les
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calculs des surfaces électroactives et des facteurs de rugosité et les résultats d’oxydation du glucose.

Les sensibilités ont été améliorées par rapport au dépôt sous vide avec des valeurs par cyclovoltam-

métrie de 24.6 µA cm−2 mM−1 et par voltammétrie à vague carrée de 43.6 µA cm−2 mM−1. Nous

pouvons remarquer que la limite de détection est de 10 µM pour cette électrode au lieu de 100 µM

précédemment.

Les oxydes d’or sont restés au centre de notre attention et nous avons déposé l’or sur un matériau

actif pour faciliter la formation des oxydes d’or et donc les étapes d’oxydation du glucose. Nous

avons donc déposé l’or sur de l’oxyde de cérium pour que les oxydes d’or soient stabilisés avec les

lacunes d’oxygène du CeO2. Les images MEB et les diffractogrammes DRX des dépôts de CeO2

et des dépôts d’or sont présentés dans l’article 3 ainsi que les spectres SPX des dépôts d’or. Les

électrodes sélectionnées pour cet article ont été réalisées par ablation laser avec la même atmosphère

pour le dépôt d’or (sous vide) mais avec quatre atmosphères différentes de dépôt pour le CeO2

(sous vide, sous 0.5 et 2 Torr d’hélium et sous 10 mTorr d’oxygène). Comme pour les articles

précédents, les CV d’activation des électrodes sont reportés dans l’article 3 avec les calculs des

surfaces électroactives et des facteurs de rugosité. Les CV d’oxydation du glucose à 2 mV s−1 dans

une solution de concentration 100 mM et les courants de pic d’oxydation des quatre électrodes

permettent de repérer l’électrode la plus active envers le glucose. Le support de l’or le plus actif

s’est révélé être le dépôt de CeO2 sous 10 mTorr d’oxygène. La sensibilité de l’électrode avec les

dépôts successifs d’oxyde de cérium sous 10 mTorr d’oxygène et d’or sous vide a été mesurée à l’aide

de plusieurs techniques électrochimiques et les résultats par cyclovoltammétrie et voltammétrie à

vague carrée figurent dans l’article 3. La meilleure sensibilité a été obtenue par voltammétrie à

vague carrée avec une valeur de 44.0 µA cm−2 mM−1. Le facteur de rugosité est plus faible dans

le cas du meilleur dépôt couche par couche d’oxyde de cérium et d’or que pour le meilleur dépôt

d’or sous O2 sur NTC (facteur de rugosité de 10.6 contre 34.2). Cependant, le caractère actif du

substrat d’oxyde de cérium aide la formation des oxydes d’or et permet d’améliorer les propriétés

d’oxydation de l’or envers le glucose.

Pour que les lacunes d’oxygène de l’oxyde de cérium soient encore mieux dispersées par rapport

aux particules d’or, nous avons réalisé des codépôts d’oxyde de cérium et d’or. Ces codépôts ont

l’avantage d’être effectués en une seule étape par rapport à des dépôts couche par couche réalisés

en deux étapes (deux dépôts par ablation laser successifs). Les codépôts ont été réalisés sous diffé-

rentes atmosphères, l’article 4 reporte les résultats du codépôt d’oxyde de cérium et d’or effectué
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sous 10 mTorr d’oxygène. Les caractérisations physico-chimiques de ce codépôt avec les meilleures

propriétés électrocatalytiques vis-à-vis du glucose apparaissent également dans l’article 4 (images

MEB et MET, diffractogramme DRX et spectres SPX). Les CV d’activation de l’électrode et d’oxy-

dation du glucose dans une solution de concentration 100 mM à 2 mV s−1 ainsi que les sensibilités

obtenues par les différentes techniques électrochimiques (cyclovoltammétrie, chronoampérométrie et

voltammétrie à vague carrée) sont également reportés dans cet article. La meilleure sensibilité ob-

tenue est de 57.5 µA cm−2 mM−1 pour un codépôt de 20000 tirs effectué sous 10 mTorr d’oxygène.

En plus de la meilleure dispersion entre les particules d’oxyde de cérium et d’or pour un codépôt par

rapport à un dépôt couche sur couche, le codépôt a permis d’obtenir des particules avec des oxydes

d’or en surface ce qui a également dû permettre d’améliorer les propriétés électrocatalytiques de

l’électrode vis-à-vis du glucose.

Enfin, un autre substrat actif a été expérimenté pour améliorer les propriétés d’oxydation envers

le glucose de l’or. En effet, l’oxyde de tungstène (WOx) a été utilisé comme support pour l’or.

L’électrode avec le tungstène déposé sous oxygène (10 mTorr d’oxygène) recouvert d’or déposé sous

vide a permis d’obtenir une sensibilité par voltammétrie à vague carrée de 65.7 µA cm−2 mM−1. Ces

résultats sont exposés dans l’article 5 ainsi que les caractérisations physico-chimiques (MEB, MET,

DRX, SPX et microspectroscopie Raman) et les CV d’activation de l’électrode et d’oxydation du

glucose dans une solution de concentration 100 mM à 2 mV s−1. L’oxyde de tungstène s’est donc

révélé être un meilleur substrat actif que l’oxyde de cérium. Cependant, il reste d’autres expériences

à réaliser afin d’optimiser les propriétés de l’oxyde de tungstène associé à l’or et des études devront

être effectuées pour démontrer la biocompatibilité du WOx.

Les meilleures sensibilités des électrodes ont donc été obtenues par voltammétrie à vague carrée.

De plus, l’électrode avec comme substrat le papier carbone recouvert d’un dépôt de 20000 tirs

d’oxyde de tungstène réalisé sous 10 mTorr d’oxygène et un dépôt d’or de 50000 tirs effectué

sous vide montre les meilleures propriétés électrochimiques envers le glucose. Sa sensibilité par

voltammétrie à vague carrée est de 65.7 µA cm−2 mM−1 de 0.01 à 10 mM.



Conclusion

Les processus mesurés en chimie électroanalytique se produisent à la surface de l’électrode. Par

conséquent, les mesures électrochimiques reflètent intrinsèquement un processus de surface plutôt

qu’une réaction en solution. Ainsi, la vitesse à laquelle l’analyte atteint la surface, les interactions

de l’analyte avec la surface et la surface de l’électrode (morphologie, porosité) sont des paramètres

qui influencent les mesures. Lors de nos travaux, nous avons fait varier la surface électroactive des

électrodes en modifiant les paramètres de dépôt de l’or et les supports sur lesquels l’or a été déposé.

De plus, les interactions de l’analyte avec la surface d’or ont été modifiées en ajoutant un autre

matériau tel que l’oxyde de cérium ou l’oxyde de tungstène. Ces associations de matériaux se sont

révélées être très intéressantes pour la détection de glucose et n’avaient pas encore été rapportées

pour ce type d’application.

Nous pouvons déduire de nos mesures que les propriétés électrochimiques de l’or envers l’oxy-

dation du glucose sont étroitement reliées à plusieurs paramètres. Premièrement, les conditions de

dépôt elles-mêmes telles que la pression au sein de l’enceinte d’ablation laser influencent la porosité

et la structure du dépôt et de ce fait les propriétés électrochimiques de l’or. De plus, le support

sur lequel le dépôt est effectué influence également les propriétés du catalyseur. En effet, des sup-

ports tels que les nanotubes de carbone permettent d’avoir une surface spécifique importante et

donc potentiellement une grande surface électroactive d’or. D’autre part, une diminution de la taille

moyenne des cristallites offre un plus grand nombre de sites électroactifs et améliorent les propriétés

de l’or pour l’oxydation du glucose. D’autres supports peuvent être actifs et améliorer les proprié-

tés électrocatalytiques du matériau associé (notamment le CeO2 et le WOx avec l’or). Les lacunes

d’oxygène à la surface de ces supports peuvent être des sites propices pour la stabilisation de l’or

sous une forme oxydée et aider l’or pour la réaction d’oxydation du glucose. Par ailleurs, il est

possible de déposer de l’or partiellement oxydé en réalisant des codépôts d’or et d’oxyde de cérium.
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Cet oxyde d’or peut directement réagir avec le glucose et augmente donc la sensibilité de l’électrode.

Ainsi, les deux types de support choisis (NTC et oxydes) améliorent significativement les propriétés

électrochimiques de l’or vis-à-vis du glucose. Enfin, le nombre de tirs et donc l’épaisseur du dépôt

sont importants et il faut adapter le nombre de tirs en fonction du substrat et de sa porosité. Nos

résultats de sensibilité d’oxydation du glucose obtenus avec les électrodes synthétisées dépassent

les µA cm−2 mM−1 à pH neutre avec une sensibilité allant jusqu’à 65.7 µA cm−2 mM−1 pour la

meilleure électrode associant l’oxyde de tungstène et l’or. Ces sensibilités dépassent celles de leurs

homologues enzymatiques. Les oxydes de fer synthétisés au cours de cette thèse ont montré qu’ils

pouvaient être utilisés pour l’oxydation du glucose mais n’ont pas permis d’obtenir une bonne sensi-

bilité vis-à-vis du glucose. Il reste donc beaucoup de travail pour optimiser les paramètres de dépôt

afin d’obtenir une bonne sensibilité pour des électrodes réalisées avec ce type de matériau.

De manière générale, les sensibilités des électrodes non-enzymatiques sont élevées mais ces élec-

trodes peuvent rencontrer un problème de sélectivité. Les principales interférences connues et repor-

tées dans la littérature pour le glucose sont l’acide urique et l’acide ascorbique (Toghill & Compton,

2010). Les électrodes développées dans cette thèse devront donc être testées en présence d’inter-

férences pour observer l’influence de celles-ci sur la sensibilité. De plus, il reste encore beaucoup

d’améliorations à réaliser pour les capteurs de glucose non-enzymatiques. Ainsi, des développements

technologiques tels que l’association de l’électrode à une membrane sélective seront nécessaires pour

mesurer la concentration réelle de glucose dans le sang, ne pas subir d’influence des interférences et

éviter des problèmes d’encrassement. Cet encrassement peut être de deux natures différentes. Un

encrassement peut provenir d’espèces au sein de la solution telles que les acides aminés, des espèces

adsorbées ayant réagi avec l’or ou d’autres espèces inhibant la surface (ions chlorures). Le deuxième

type d’encrassement est plutôt d’ordre biologique. L’ajout d’un corps étranger dans le corps humain

pourrait amener à la formation d’une poche de tissus autours de l’électrode et empêcherait la bonne

circulation du sang jusqu’à l’électrode. Une alternative serait de mesurer la glycémie dans un autre

liquide biologique que le sang. La grande gamme de linéarité de nos électrodes pourrait permettre

leur utilisation dans des liquides tels que la salive, la sueur, les larmes, l’urine ou le sérum. La concen-

tration de glucose dans ces liquides biologiques est plus faible que dans le sang (jusqu’à plus de 10

fois plus faible pour les larmes par exemple) mais il y a moins d’interférences possibles. Par ailleurs,

les électrodes synthétisées dans cette thèse sont potentiellement prometteuses pour d’autres types

d’applications, comme les piles à combustible à glucose et les analyses dans le domaine alimentaire.
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Résumé traduit

La détection non-enzymatique de glucose par voltammétrie cyclique et pulsée avec des nanostruc-

tures d’or déposées par ablation laser sur des électrodes recouvertes de nanotubes de carbone est
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décrite pour la première fois dans cet article. Les conditions de synthèse de l’or ont été modifiées

afin d’obtenir différentes morphologies. Parmi toutes les nanostructures d’or synthétisées, le film

d’or déposé sous vide avec 10000 tirs laser présente une surface électroactive élevée de 6.55 cm2

et un facteur de rugosité de 13.2. De plus, cette électrode montre un faible potentiel de début de

réaction pour l’oxydation du glucose de -0.28 V par rapport à Ag/AgCl. Une réponse linéaire pour

l’oxydation du glucose a été observée par voltammétrie à vague carrée jusqu’à une concentration de

50 mM de glucose avec une sensibilité de 25 µA cm2 mM−1 et une limite de détection de 0.1 mM.

Enfin, l’ablation laser a différents avantages tels que le contrôle de la morphologie de surface, le

contrôle de la stœchiométrie et la très faible quantité de catalyseur noble déposée. Il est possible

d’envisager que le dépôt par ablation laser (PLD) devienne un outil de fabrication pour la réalisation

de capteurs miniatures dans un avenir proche.

Mots clés

Nanostructures d’or, Nanotubes de carbone, Dépôt par ablation laser, Capteur de glucose non-

enzymatique, Voltammétrie, Voltammétrie à vague carrée

Abstract

The non-enzymatic cyclic and pulse voltammetric detection of glucose using pulsed laser deposited

gold nanostructures onto carbon nanotubes electrodes is described for the first time. Several synthe-

sis conditions have been considered in order to obtain various morphologies for the Au film. Among

all the synthesized Au nanostructures, it is found that an Au film deposited under vacuum with

10,000 laser pulses displays a high electroactive surface area of 6.55 cm2 and a roughness factor of

13.2. In addition, this electrode exhibits a low onset potential of -0.28 V vs. Ag/AgCl for glucose

oxidation. A linear square-wave voltammetric response for oxidation of glucose was observed up to

a glucose concentration of 50 mM with a sensitivity of 25 µA cm2 mM−1 and a detection limit of

0.1 mM. Finally, owing to its versatile capabilities such as robust control of the surface morphology,

control of the stoichiometry and ultra-low loading of noble catalyst, it can be expected that the

pulsed laser deposition (PLD) technique will emerge as a fabrication tool for on chip miniature-sized

sensors in the near future.

Keywords

Gold nanostructures, Carbon nanotubes, Pulsed laser deposition, Enzyme-free glucose sensor, Vol-

tammetry, Square-wave voltammetry
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Introduction

Highly sensitive and selective glucose detection is critical in point of care and clinical diagnostics,

such as diabetes diagnostics and management (Heller & Feldman, 2008). Non-enzymatic electroche-

mical oxidation of glucose is being considered and explored as an alternative to enzymatic glucose

oxidation but also in the hope of improving the sensitivity and selectivity towards the oxidation of

glucose. Platinum was the first material discovered showing an electrocatalytic effect in response

to glucose oxidation (De Mele et al., 1983). However, a glucose sensor using a Pt electrode suffers

from poisoning by adsorbed intermediates. Indeed, the kinetics and mechanism of glucose electro-

oxidation to gluconic acid on pure Pt surfaces involve the formation of some intermediates (e.g.,

adsorbed CO) (Park et al., 2003), which poison the electrode surface, and interfering species, such

as acetaminophen, ascorbic acid (AA) and uric acid (UA) resulting in low sensitivity and poor se-

lectivity. Alloys-based amperometric glucose sensors containing Pt, Ru, Pb, Au, Cu, Bi, Pb, Tl, and

W have been reported as promising enzyme-free sensors with the goal of improving the sensitivity

and selectivity of the electrodes towards the electro-oxidation of glucose ((Chen et al., 2013a) and

references therein). Nevertheless, the application of these sensors is hindered either by the toxicities

of heavy metal elements present in the alloys or by their instability and easy dissolution at normal

operation conditions. In contrast, an Au electrode appears to be a more active electrocatalyst for

glucose oxidation in neutral and alkaline electrolytes and does not exhibit the strong poisoning

effect of adsorbed intermediates (Adzic et al., 1989). Over the past two decades the development

of non-enzymatic glucose sensors has risen at a significant rate. The fabrication of a wide variety

of nanomaterials has introduced a plethora of selective and highly responsive glucose sensors. The

reader is encouraged to read the excellent reviews of Chen et al. (Chen et al., 2013a), Park et al.

(Park et al., 2006) and Toghill and Compton (Toghill & Compton, 2010) for more information.

Partially due to its excellent biological compatibility, gold is one of the most inspiring materials

for the fabrication of different kinds of biosensors. In order to improve the electrocatalytic activity

and sensitivity of gold towards glucose oxidation in non-enzymatic sensors, several strategies have

been explored towards the use of nanostructured Au in electrodes in recent years. Works earlier

than 2010 are reported in the review of Toghill and Compton (Toghill & Compton, 2010). After

2010, a number of new and promising approaches have been reported including sputtered gold par-

ticles layers (Habrioux et al., 2011), gold nanoparticle and conducting polymer–polyaniline-based

nanocomposites (Mazeiko et al., 2013), nanoporous black gold surfaces (Jeong & Kim, 2012), gold
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nanostructures on phosphorus doped diamond-like carbon sur-faces (Liu et al., 2012), ordered gold

nanowires synthesized by utilizing anodic aluminium oxide (AAO) templates in combination with

direct electrodeposition (Wang et al., 2013b), aligned carbon nanotube modified carbon fibres coa-

ted with gold nanoparticles embedded in a polymer film (Sebez et al., 2012), and gold nanoparticles

anchored onto polypyrrole nanofibers by hydrogen bonding (Li et al., 2012). In this work, we re-

port the development of a multi-layered electrode that includes the current collector (a conducting

carbon paper), the catalyst support (carbon nanotubes, CNTs) and the nanostructured Au cata-

lyst. The Au films were fabricated by pulsed laser deposition (PLD), whereas CNTs were grown by

chemical vapour deposition (CVD). The formation of Au film catalysts was studied as a function of

the PLD deposition conditions, such as background atmosphere (i.e., vacuum vs. helium (He) gas),

which allowed us to obtain various morphologies of the deposited Au. Thus synthesized Au films

were then characterized by scanning electron microscopy (SEM), X-ray diffraction (XRD), X-ray

photo-electron spectroscopy (XPS) and transmission electron microscopy (TEM). The electroactive

surface area (ESA) of the Au films was evaluated in H2SO4 solution with cyclic voltammetry (CV),

whereas the glucose electrooxidation was studied with CV and square wave voltammetry (SWV) in

a pH 7.2 phosphate buffer containing various concentrations of glucose.

Materials and methods

Material synthesis

PLD-deposited nickel film was used as the catalyst for the growth of CNTs onto carbon paper

(CP, Toray). The CNTs were grown by CVD at 700 °C using acetylene (carbon source), hydrogen

and argon (gas carrier) with flow rates of 20, 140 and 100 sccm, respectively. Full experimental

details regarding the synthesis of the CNTs can be found elsewhere (Tabet-Aoul & Mohamedi,

2012). Gold was deposited on CNTs by PLD at room temperature by means of a pulsed KrF

excimer laser (λ = 248 nm, pulse width = 17 ns, and repetition rate = 50 Hz) and by using a pure

polycrystalline Au target (99.99 %, Kurt J. Lesker Co.). Prior to deposition, the PLD chamber was

evacuated with a turbo pump (2 × 10−5 Torr). The fluence was fixed to 4 J.cm−2 and the target-

to-substrate distance was set to 50 mm. The Au catalyst films were deposited under vacuum (UV),

under 0.5 Torr of He and under 2 Torr of He with the number of pulses being 10,000 (10 kp) or



Article 1. Laser synthesis of nanosized gold onto CNTs for non-enzymatic glucose sensor 79

50,000 (50 kp). During deposition, the Au target was continuously rotated and translated in order

to obtain a uniform ablation over the entire target surface. A detailed description of the PLD setup

has been given elsewhere (Irissou et al., 2006). Table 1 summarizes the synthesis conditions used

for the deposition of the Au samples under current investigations.

Table 1 Au samples and their corresponding synthesis conditions.

Denotationa Number of laser pulses Au loading (µg.cm−2) Background pressure
Au10kpUV 10,000 53 Under vacuum
Au10kp0.5T 10,000 53 0.5 Torr of He
Au10kp2T 10,000 53 2 Torr of He
Au50kpUV 50,000 265 Under vacuum
Au50kp0.5T 50,000 265 0.5 Torr of He
Au50kp2T 50,000 265 2 Torr of He

a kp, UV and T stand for kilo pulses, under vaccum and Torr, respectively.

Material characterization

The morphologies of the CNT/Au structures were examined by means of SEM (JEOL-JSM-

6300F or JEOL, JSM-7401F) and TEM (JEOL-JEM-2100F operating at 200 kV). The surface com-

position was studied by XPS via a VG Escalab 220i-XL equipped with an Al Kα source (1486.6 eV).

The anode was operated at 10 kV and 20 mA. The pass energy of the analyzer was fixed at 20 eV. All

samples were analyzed with a spot size of 250 µm × 1000 µm located approximately in the centre

of the samples. A survey spectrum ranging from 0 to 1300 eV was first acquired and then higher

resolution multiplex scan spectra of Au 4f were obtained. The crystalline structure of all samples

was determined by XRD using a Bruker D8 Advance diffractometer equipped with a Cu Kα source.

The diffractometer was operated at 40 kV and 40 mA. All diffractograms were acquired in the

grazing incidence diffraction (GID) scan mode with an incident angle of 2°, 2θ angular step size of

0.05° and acquisition time of 5 s per step.

Electrochemical measurements

Prior to the electrochemical measurements, the surface of the working electrode was cleaned

electrochemically by potential cycling in 0.5 M H2SO4. The electrochemical properties of the Au

electrodes were investigated using CV and SWV in a deaerated phosphate buffer saline (PBS) solu-

tion (pH 7.2, Sigma–Aldrich) with glucose (D-(+)-glucose, ACS reagent grade, Sigma–Aldrich). All
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the electrochemical measurements were carried out at room temperature using a three-compartment

electrochemical cell with an Ag/AgCl, 3 M NaCl reference electrode and a platinum coil as a

counter electrode. Measurements and data acquisition were conducted with an Autolab potentio-

stat/galvanostat from Eco Chemie.

Results and discussion

Structure characterization

Fig. 1 shows typical SEM images of Au deposited onto CNTs under different conditions.

Fig. 1. SEM images of gold deposited with 50,000 laser pulses onto carbon nanotubes by PLD under:
(a) vacuum, (b) 0.5 Torr of He, and (c) 2 Torr of He.

Considerable differences in the surface morphology can be noticed between the various deposits.

Fig. 1a shows that the surface of CNTs is homogeneously coated with a rough Au film. The CNT/Au
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morphology is reminiscent of a coral. Gold films deposited under He atmosphere (Fig. 1b and c) are

made of particles that tend to gather into highly compacted large grains in a fashion reminiscent of

cauliflower or broccoli-like arrangements at high He pressure (Fig. 1c). The PLD involves complex

physical processes of laser–material interaction during the impact of the high-power pulsed radiation

on a solid target under different background gas pressure that yield to different morphologies. The

study of such processes is beyond the scope of this paper. More details regarding the influence

of the atmosphere on the physical processes of laser–material interaction can be found elsewhere

(Chrisey & Hubler, 1994; Dolbec et al., 2004; Pereira et al., 2007). The XRD pattern (Fig. 2a)

shows four peaks corresponding to the (1 1 1), (2 0 0), (2 2 0), (3 1 1) crystallographic planes of

the face-centred cubic (fcc) gold, indicating the deposited gold has the fcc crystalline structure. The

average crystallite size was estimated to range between 20 and 35 nm from the (1 1 1) diffraction

peak using the Debye–Scherrer equation, whereas the lattice parameter was found to be 4.076 for

all the Au samples. Typical high-resolution XPS Au 4f core level spectrum shown in Fig. 2b displays

two peaks whose maximum intensities are located at binding energy of 84.1 and 87.7 eV. These two

maxima correspond to Au 4f7/2 and 4f5/2 core levels, respectively. The binding energy difference of

3.6 eV is consistent with Au in a metallic state (Seah et al., 1990).

Fig. 2. Typical (A) XRD and (B) XPS spectra of PLD deposited gold: (a) under vacuum, (b) under
0.5 Torr of He, and (c) under 2 Torr of He.

TEM images of the CNT/Au films synthesized under various PLD conditions are shown in Fig. 3.
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Fig. 3. TEM analyses with particle size distribution of PLD deposited gold onto CNTs: (a) Au50kpUV ,
(b) Au50kp0.5T , (c) Au50kp2T , (d) Au10kpUV , (e) Au10kp0.5T , and (f)Au10kp2T .

We should emphasize that our samples were subjected to TEM analyses as prepared and it

is indeed very challenging to analyze because of the compactness of the Au films (Fig. 1), the

high agglomeration of the particles, the dark underneath carbon fibres substrate, and the CNTs

that move a lot during analysis, particularly during the high-resolution analysis. A great deal of

effort and time was taken to obtain the best analyzable images particularly for areas that can be

exploited for the sake of measuring the particle size. As shown in Fig. 3 Au films deposited with

50 kp (higher loading) exhibit high frequency of particles having sizes greater than 4 nm, whereas

Au films deposited with 10 kp display a size distribution between 1 and 4 nm.
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Electroactive surface area determination and roughness factor

ESA was characterized by CV at 50 mV s−1 potential scan rate in a 0.5 M H2SO4 solution in

the potential range of 0–1.5 V vs. Ag/AgCl. The corresponding CV profiles are shown in Fig. 4.

Fig. 4. CV recorded with 50 mV s−1 potential scan rate in a de-aerated solution of 0.5 M H2SO4 at the
various Au electrodes. (A)—(a) Au10kpUV , (b) Au10kp0.5T , and (c)Au10kp2T . (B)—(a) Au50kpUV , (b)
Au50kp0.5T , and (c) Au50kp2T .

The anodic currents starting at 1.10 V are due to the formation of Au oxides (Trasatti & Petrii,

1991). Subsequently, in the negative potential scan, they are reduced, as indicated by the appearance

of a peak at about 0.95 V. Note that CV of the Au10kpUV displayed a prominent second oxidation

peak at around 1.4 V. By integrating the charge consumed for reducing the Au oxides formed in

the positive scan, the ESAs of the electrodes were calculated by assuming that the reduction of a

monolayer of Au oxides requires 400 µC cm−2 (Angerstein-Kozlowska et al., 1987) and the results

are listed in Table 2. First, it can be seen that for a given number of pulses (either 50 kp or 10 kp),

Au deposits made under vacuum displayed ESA higher than those deposited under He. Second, all

samples showed ESA much greater than commercial flat Au electrode (ESA = 0.155 cm2) (Cheng

et al., 2010) and pure Au wire electrode (ESA = 0.138 cm2) (Tabet-Aoul & Mohamedi, 2011).

Among all samples, the Au10kpUV showed the highest ESA, 6.55 cm2. This value is among the

highest value reported for Au. For comparison, an ESA of 4 cm2 was obtained with a flower-like

submicrometer gold particles (Shan et al., 2010a), 2.5 cm2 with CNT/Au-NPs–glassy carbon spheres

(Dai et al., 2006), 2.23 cm2 with 3D ordered microporous Au film (Wu et al., 2010), 1.08 cm2 with

electrodeposited Au NPs onto InO2 film coated glass (Dai & Compton, 2006), 2 cm2 with cylindrical
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and macro-porous Au microelectrodes (Reculusa et al., 2011), 5 cm2 with Au deposited onto carbon

spheres chains (Tabet-Aoul & Mohamedi, 2011), and 1.81 cm2 obtained with Au nanocoral electrode

(Cheng et al., 2010) to name a few. The roughness factor (RF) was estimated by dividing the ESA by

the geometric area of the electrode and the results are summarized in Table 2. It can be observed

that roughness depended strongly on the background pressure deposition parameter; deposition

made under vacuum provided rougher surfaces of Au. The Au10kpUV electrode had the highest RF

of 13.2.

Table 2 ESA and RF parameters estimated from CVs of Fig. 4.

Electrode ESA (cm2) RF
Au10kpUV 6.55 13.20
Au10kp0.5T 4.49 10.75
Au10kp2T 0.96 2.25
Au50kpUV 3.88 8.13
Au50kp0.5T 2.33 5.17
Au50kp2T 1.28 2.75

Electrocatalytic oxidation of glucose by CNT/Au electrodes

The glucose electrooxidation was undertaken first in pH 7.2 PBS containing 100 mM of glucose.

Fig. 5a and b shows the forward anodic scan taken at a slow scan rate of 2 mV s−1 (quasi-steady

state) at Au10kp and Au50kp electrodes, respectively.

Fig. 5. Forward voltammograms recorded with 2 mV s−1 potential scan rate in argon-saturated 0.01 M
PBS solution at pH 7.2 containing 100 mM of glucose at the various Au electrodes. (A)—(a) Au10kpUV ,
(b) Au10kp0.5T , and (c)Au10kp2T , and (d) in PBS solution only. (B)—(a) Au50kpUV , (b) Au50kp0.5T ,
and (c) Au50kp2T .
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The response of PBS without glucose is reported in Fig. 5a for referencing. All electrodes dis-

played the typical response of glucose oxidation at Au electrode (Cheng et al., 2010). The characte-

ristic parameters such as the onset potential (Eonset) for glucose oxidation, the peak current density

(ip) and the peak potential (Ep) extracted from Fig. 5a and b are gathered in Table 3. Eonset is

defined here as the potential value at which the anodic current (current due to glucose oxidation)

starts to flow.

Table 3 Voltammetric parameters extracted from Fig. 5a and b.

Electrode Eonset (V vs. Ag/AgCl) Ep (V vs. Ag/AgCl) ip (mA.cm−2)
Au10kpUV -0.280 0.395 1.46
Au10kp0.5T -0.030 0.390 0.83
Au10kp2T 0.010 0.365 0.18
Au50kpUV -0.100 0.398 1.05
Au50kp0.5T -0.030 0.396 0.22
Au50kp2T 0.020 0.359 0.23

It can be seen in Table 3 that the results show no significant difference in the peak potential

between all the electrodes and Ep is situated in between 0.36 and 0.40 V. Eonset, providing infor-

mation about the kinetics of glucose oxidation, varied significantly between Au films made under

vacuum and those made under He pressure. This variation indicates that the nature of the active

sites on the surface of Au is not identical. Eonset was very negative at the AuUV electrodes compared

to the AuHe electrodes. The Au10kpUV showed the more negative Eonset of -0.280 V vs. Ag/AgCl.

The behaviour of the Au10kpUV is comparable to the reported performance of Au (1 1 0) surface

towards glucose oxidation in PBS (Hsiao et al., 1996) and similar to the behaviour of (1 1 0) exposed

Au nanocoral electrode (Cheng et al., 2010). It can be further noticed that voltammograms at the

Au10kpUV electrode are very broad, indicative of the overlap of peaks. On the other hand, Au elec-

trodes made under He showed more positive Eonset, observed in -0.030 to 0.020 V range for glucose

electrooxidation. These results are similar to those reported for an Au (1 1 1) electrode, suggesting

that (1 1 1) planes are the major exposed surfaces (Hsiao et al., 1996). The current peak density ip

varied with the structure of the Au electrode. As can be seen from Table 3, the Au films made under

vacuum displayed electroactivity higher than those made under He pressure. It is further important

to observe that Au10kpUV was superior to Au50kpUV which contained higher loading of Au. The

Au10kpUV electrode exhibited remarkably large peak current of about 1460 µA cm−2, which is

higher than that of the Au50kp2T supported on carbon spheres chains (Tabet-Aoul & Mohamedi,

2011) and that of macroporous Au film electrode under similar conditions of glucose concentration
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(Li et al., 2007) recorded however with potential scan rates higher than 2 mV s−1. The higher per-

formance displayed by the Au10kpUV electrode is attributed to its high surface area. Afterwards the

focus was on the Au10kpUV electrode to evaluate its catalytic glucose oxidation capabilities. Slow

cyclic voltammetry with 2 mV s−1 potential scan rate was conducted in a PBS solution containing

various concentrations of glucose. For each concentration of glucose the maximum current (peak

current) was measured and is reported as function of glucose concentration in Fig. 6.

Fig. 6. The dependence of the peak current of the glucose oxidation on the concentration of glucose
with a CNT/Au10kpUV electrode extracted from CVs recorded with 2 mV s−1 potential scan rate. The
inset shows the linearity domain up to 20 mM of glucose.

The figure shows a linear range (R2 = 0.99974) from 0 to 20 mM far beyond the physiological

level (3–8 mM). The electrode also possessed a high sensitivity of 18.6 µA cm−2 mM−1 and a low

detection limit of 0.1 mM. In addition, the peak current of oxidation of glucose was proportional to

the square root of the potential scan rate, indicating that the reaction is diffusion controlled, which

is ideal for quantitative analysis in practical applications.
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Electrocatalytic oxidation of glucose by square-wave voltammetry

SWV technique was employed in order to explore possible sensitivity enhancements. SWV is a

technique that discriminates between the charging currents and the faradaic process (Lovric, 2005)

particularly at very low concentrations of the solute. Fig. 7 shows SWVs recorded with an amplitude

of 20 mV, a step potential of 1 mV and a frequency of 20 Hz at the Au10kpUV electrode in argon-

saturated 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing various concentrations of glucose varying from

0.1 mM to 100 mM.

Fig. 7. Square-wave voltammograms recorded with an amplitude of 20 mV, a step potential of 1 mV
and a frequency of 20 Hz at the CNT/Au10kpUV electrode in argon-saturated 0.01 M PBS solution
at pH 7.2 containing concentrations of glucose varying from 0.1 mM to 100 mM.

Well-defined SWV peaks were obtained. The maximum current as function of the glucose concen-

tration is reported in Fig. 8.
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Fig. 8. Plot of the main glucose oxidation SWV-peak current versus glucose concentration. The inset
shows the linearity domain up to 50 mM of glucose.

One can obtain a linearity from 0 to 50 mM with a regression factor of 0.99933. The sensitivity

was found to be 25 µA cm−2 mM−1, which is much better than the one determined by cyclic

voltammetry and the acquisition time is also much shorter.

Conclusions

In this study, the pulsed laser deposition method has been developed to synthesize gold na-

nostructures on carbon nanotubes electrodes. Different morphologies, including rough and porous,

can be grown successfully by changing the background pressure. Among the electrodes fabricated,

the Au10kpUV electrode synthesized under vacuum with 10,000 laser pulses shows the highest elec-

troactive surface area and roughness factor and by that the greater electrochemical activity towards

glucose oxidation. By using the Au10kpUV electrode, the highest sensitivity for glucose oxidation

was estimated to be 25 µA cm−2 mM−1 based on SWV results, whereas the detection limit was

observed at 0.1 mM. Another important feature of the Au10kpUV electrode is that it can oxidize
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glucose at potentials much more negative than all other Au electrodes prepared in this work. This

behaviour is highly likely due to the presence of exposed Au (1 1 0) planes on the electrode surface.

This property thus makes the Au10kpUV electrode suitable for selectivity towards the interfering

signals of ascorbic acid and uric acid. Work is underway to study such processes. Further significant

feature of the Au10kpUV electrode is that it contains ultra-low amount of Au (53 µg cm−2), which

is appealing for commercial applications. All these properties suggest that the CNT/Au10kpUV

electrode is a promising candidate for non-enzymatic glucose sensor. Finally, owing to its unique

capabilities proven in this work, it is expected that PLD technique will emerge as a production tool

for on chip miniature-sized sensors in the near future.
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Abstract

We report on the fabrication of nanostructured CeO2-gold electrodes by means of laser ablation. The

synthetic conditions were varied in order to obtain different morphologies of CeO2. The physical and

chemical properties of the samples were studied by scanning electron microscopy, X-ray diffraction,

and X-ray photoelectron spectroscopy. The effect of the morphology of CeO2 on the electrocatalytic

oxidation of glucose was studied by cyclic voltammetry and square-wave voltammetry. Among the

various electrodes fabricated, the CeO2 coating produced under 10 mTorr of oxygen showed the

best supporting catalytic properties for gold by displaying 44 µA cm−2 mM−1 sensitivity for glucose

oxidation at near neutral pH values. The detection limit is as low as 10 µM. This electrochemical

activity makes the optimized nanostructured electrode potentially useful for non-enzymatic sensing

of glucose.
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Introduction

Gold is a key component in the advancement of the future of some technologies including bio-

medical and electrochemical ones. Examples include electrochemical glucose sensors (Wang, 2012;

Toghill & Compton, 2010), implantable glucose biofuel cells (Gutiérrez-Sánchez et al., 2013; McE-

wan et al., 2010), and heterogeneous catalysis (Pan et al., 2013). CeO2 is another important rare

earth material, which is being extensively investigated for many technological applications including



Article 3. Nanostructured ceria-gold electrodes for electrochemical sensing of glucose 111

catalysis, luminescence, fuel cells, and solar cells due to its chemical stability, high oxygen storage

capacity (Trovarelli, 1996; Wang et al., 2011; Deluga et al., 2004; Corma et al., 2004; Jiang et al.,

2012) and bioelectrochemistry (Gao et al., 2011; Qiu et al., 2010; Gao et al., 2007). Because of

the strong interaction of ceria with gold (Fu et al., 2003), nanostructured CeO2/Au is intensively

studied for several applications such as catalysts for the water–gas shift reaction (Si & Flytzani-

Stephanopoulos, 2008), oxidation of isobutane (Ying et al., 2010), the oxidative dehydrogenation

of alcohols and amines in liquid phase (Wang et al., 2014), and CO oxidation at very low tempe-

rature (Wang et al., 2006). Still, detailed investigations on the physico-chemical properties of the

CeO2/Au system are scarce in the literature because the interest raised towards the chemistry of

CeO2 combined with Au in electrochemical applications is very recent. To the best of our know-

ledge, the CeO2/Au electrode system has not been investigated for its electrocatalytic properties

toward glucose oxidation. Herein, we present the synthesis of CeO2/Au nanostructured layers, each

layer constructed upon the one below. The CeO2 and Au layers are synthesized by a pulsed laser

deposition (PLD) technique. This physical method permits the synthesis of complex materials of

different surface morphologies by changing the nature of the background gas deposition chamber,

and allows a robust control of the particles dispersion from discrete nanoparticles as small as 2 nm

to formation of a continuous ultra-thin layered or multi-layered film with controlled thickness (from

2 to few hundreds of nm) (Chrisey & Hubler, 1994). An additional crucial characteristic of the PLD

is that the stoichiometry of the target is retained in the produced films which is a benefit over other

thin film synthesis techniques. Therefore, the morphologies of CeO2 is systematically investigated by

considering three background atmospheres, vacuum, inert (He gas) and oxygen. Such PLD-produced

materials are characterized with scanning electron microscopy (SEM), X-ray photoelectron spec-

troscopy (XPS), and X-ray diffraction (XRD) techniques. The first focus of this paper will be on

the effect of the surface morphology of CeO2 support on the microstructural properties of Au. The

second focus will be on the CeO2’s morphology effect with respect to the electronic transfer proper-

ties of Au. For that aim, we have chosen the glucose oxidation reaction (GOR) system, a reaction

of importance in the field of non-enzymatic glucose sensors or non-enzymatic biofuel cells.
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Experimental

Material synthesis

Both CeO2 and Au nanostructures were synthesized by PLD at room temperature by means of

a pulsed KrF excimer laser (λ = 248 nm, pulse width = 17 ns, and repetition rate = 50 Hz). A

pure CeO2 target (99.99 %, Kurt J. Lesker Co.) was used to deposit CeO2 using a laser fluence of

4 J cm−2 and 20, 000 laser pulses onto a carbon paper substrate (CP, Toray). CeO2 was deposited

under four different background gas pressures, namely under vacuum, 10 mTorr of oxygen, 0.5 Torr

and 2 Torr of helium to obtain different surface morphologies. Afterwards, onto each obtained

morphology of CeO2, pure gold target (99.99 %, Kurt J. Lesker Co., http://www.lesker.com) was

ablated and deposited under vacuum (UV) using a laser fluence of 4 J cm−2 and 50,000 laser pulses.

During either Au or CeO2 deposition, the target-to-substrate distance was set to 50 mm. Prior to

deposition, the PLD chamber was evacuated with a turbo pump (2 × 10−5 Torr). Helium or oxygen

was subsequently introduced in the deposition chamber. During deposition, the CeO2 or Au target

was continuously rotated and translated in order to obtain a uniform ablation over the entire target

surface. A detailed description of the PLD setup is given elsewhere (Irissou et al., 2006). In the

present work, the samples are denoted as (CeO2)x where x indicates the pressure of background

gas. For instance, (CeO2)UV , (CeO2)0.5T He, (CeO2)2T He, and (CeO2)10mT O2 are the CeO2 samples

prepared under vacuum, 0.5 Torr of He, 2 Torr of He and 10 mTorr of O2, respectively.

Material characterization

The surface morphology of the samples was examined by means of SEM (JEOL, JSM 7401F

apparatus). The crystalline structure of all samples was determined by XRD using a Bruker D8

Advance diffractometer equipped with a Cu Kα source. The diffractometer was operated at 40 kV

and 40 mA. All diffractograms were acquired in the Grazing Incidence Diffraction (GID) scan mode

with an incident angle of 2°, 2θ angular step size of 0.05° and acquisition time of 5 seconds per

step. The surface composition was studied by XPS via a VG Escalab 220i-XL equipped with an

Al Kα source (1486.6 eV). The anode was operated at 10 kV and 20 mA. The pass energy of the

analyzer was fixed at 20 eV. All samples were analyzed with a spot size of 250 x 1000 µm located

approximately in the center of the samples. A survey spectrum ranging from 0 to 1300 eV was first
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acquired and then higher resolution multiplex scan spectra of Au 4f were obtained. Quantification

of the elements was carried out with CasaXPS software (Casa Software Ltd.) by fitting the core

level spectra after a Shirley background removal. The C 1s core level peak at 284.6 eV, resulting

from hydrocarbon contaminants at the surface, was used as an internal reference. All spectra have

been recalibrated with respect to the C 1s core level peak of adventitious carbon contamination.

Electrochemical measurements

Prior to the electrochemical measurements, the surfaces of the (CeO2)/Au working electrodes

were cleaned and activated electrochemically by potential cycling in 0.5 M H2SO4. The electroche-

mical properties of the Au electrodes were investigated using cyclic voltammetry (CV) and square-

wave voltammetry (SWV) in a deaerated phosphate buffered saline (PBS) solution (pH = 7.2,

Sigma-Aldrich, www.sigmaaldrich.com) with glucose (D-(+)-Glucose, ACS reagent grade, Sigma-

Aldrich). All the electrochemical measurements were carried out at room temperature using a three

compartment electrochemical cell with an Ag/AgCl, 3 M NaCl reference electrode and a platinum

coil as a counter electrode. Measurements and data acquisition were conducted with an Autolab

potentiostat/galvanostat from Eco Chemie (www.ecochemie.nl).

Results and discussion

Characterization of CeO2 supports

SEM images corresponding to (CeO2)UV are reported elsewhere (Moumene et al., 2014). Fig. 1a,

b, and c show SEM images of (CeO2)0.5T He, (CeO2)2T He, and (CeO2)10mT O2, respectively deposited

on CP substrate. The images demonstrate that irrespective of the processing conditions, the carbon

microfibers are densely covered by CeO2. However, it is evident that the background gas atmosphere

affects the morphology of the CeO2 deposits. CeO2 film produced in presence of low pressure of

He (Fig. 1a) is fashioned into regular segments made of clusters of particles, whereas at higher

pressure of He (Fig. 1b), a fluffy-like texture of CeO2 layer is obtained. On the other hand, CeO2

film deposited in presence of oxygen is made of a group of lamellae-like structure also constituted

of clusters of particles (Fig. 1c). The XRD profiles of the CP/CeO2 films show the presence of
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diffraction peaks (111), (200), (220), and (311) corresponding to the fcc fluorite structure of CeO2

(JCPDS file 13-1002) (Fig. 1d). The lattice constant of the different CeO2 samples is close to

theoretical calculations (5.411 Å) (Gerward et al., 2005). By using the Debye-Scherrer equation and

the most intense (111) diffraction peaks, the average crystallite size was found to range between 7

and 32 nm (Fig. 1e).

Fig. 1. SEM images at different magnifications of CeO2 PLD-deposited onto carbon paper: (a)
(CeO2)0.5T He, (b) (CeO2)2T He, (c) (CeO2)10mT O2. (d) XRD patterns of CeO2 deposited onto carbon
paper: (1) (CeO2)UV , (2) (CeO2)0.5T He, (3) (CeO2)2T He, (4) (CeO2)10mT O2. (e) Crystallite size (full
squares) and lattice constant (full circles)

Characterization of CeO2/Au deposits

SEM images of Au deposited onto CeO2 layers are shown in Fig. 2. These images demonstrate

that the ceria morphology strongly affects that of Au. The following observations can be made:

(i) Au films deposited onto (CeO2)UV possess a surface morphology that is smooth and of closed

structure (Fig. 2a). (ii) Au films deposited onto (CeO2)0.5T He present a more open and porous surface

(Fig. 2b). (iii) This porosity is increased for Au films deposited onto (CeO2)2T He where Au particles
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gather into highly compacted large grains (Fig. 2c). (iv) Au films deposited onto (CeO2)10mT O2

reveal that the surface of the product is smooth with a topography resembling a jigsaw (Fig. 2d).

Fig. 2. SEM images (left figure) and XRD patterns (right figure) of Au deposited under vacuum onto
various morphologies of CeO2 supports: (a) (CeO2)UV /Au, (b) (CeO2)0.5T He/Au, (c) (CeO2)2T He/Au,
and (d) (CeO2)10mT O2/Au.

The relationship between the various deposition parameters (background gas, gas pressure) and

the structure of the CeO2 and Au thin films is extremely complex. It can only be understood by

conducting a comprehensive investigation of the plasma expansion dynamics in the PLD deposi-

tion conditions leading to the production of the films. The analysis of these modifications is too

specialized and is outside the scope of this work. Nevertheless, the obtaining of each morphology

is easily reproducible by PLD technique, which is more of our interest in term of electrochemical

applications (as can be seen later in this work). The XRD patterns of Au films onto CeO2 grown

under various background gas pressures are shown in Fig. 2 (right figure). The patterns are similar

patterns to those of polycrystalline Au, that is to say the diffraction peaks at 2θ = 38.2°, 44.4°,

64.6°, 77.5°, and 81.8° corresponding to (111), (200), (220), (311), and (222) reflections, respectively

(JCPDF 89-3697). This indicates that only metallic gold is present in all films deposited onto the

different CeO2 samples.
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Next, the XPS technique was used to analyze the surface constituent phases and to gain ad-

ditional information relative to the interaction between the different CeO2 and Au layers. Fig. 3a

shows XPS survey scans of Au deposited onto CeO2 made under different background gas pressure.

In all cases, the spectra present peaks only for Au, C and O. Note that no Ce component is detected

at the surface of the (CeO2)/Au materials, which confirms the uniform coating of CeO2 by Au. In

Fig. 3b are reported the high-resolution XPS spectra in the Au 4f region. The spectra display two

4f7/2 and 4f5/2 core levels whose maximum intensities are located at binding energies of 84.0 ± 0.1

and 87.7 ± 0.1 eV. The 3.7 ± 0.1 eV energy difference between the 4f7/2 and 4f5/2 components

is consistent with gold being in the metallic state (Seah et al., 1990). No other chemical states

of Au were identified and satisfactory fitting of each core level peak was obtained using only one

component with an asymmetric profile. Thus XPS results are in accordance with those of XRD

indicating that the chemical state of Au is not affected by the morphology of the ceria support

under the conditions of synthesis considered in this work.

Fig. 3. XPS analysis of (CeO2)/Au samples. (a) Survey spectra and (b) High-resolution XPS spectra
in the Au 4f region.
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The full width at half maximum (FWHM) of the gold component and the intensity ratio

(IAu4f5/2/IAu4f7/2) estimated from Fig. 3b are reported in Table 1. An insignificant difference of

tenths or even hundredths of eV can be noted in the FWHM of the 4f7/2 and 4f5/2 peaks of gold,

as well as the intensity ratio (IAu4f5/2/IAu4f7/2) was constant for all the samples.

Table 1 XPS parameters extracted from Fig. 3b.

FWHM (eV) Intensity ratio
Au 4f5/2 Au 4f7/2 IAu4f5/2/IAu4f7/2

(CeO2)UV /Au 0.677 0.627 0.796
(CeO2)0.5T He/Au 0.684 0.670 0.800
(CeO2)2T He/Au 0.701 0.686 0.820
(CeO2)10mT O2/Au 0.689 0.673 0.801

Electroactivity of CeO2/Au deposits

To assess the influence of the morphology of CeO2 on the electroactivity of Au, we conducted CVs

in 0.5 M H2SO4 solution. Figure 4 shows typical CVs recorded with (CeO2)10mT O2/Au electrodes

altogether with CVs of CP/Au and pure Au wire for comparison.

Fig. 4. CVs recorded with 50 mV s−1 potential scan rate in a de-aerated solution of 0.5 M H2SO4 at
Au wire, Au deposited onto carbon paper and Au deposited onto CeO2 support.
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Besides the redox process due to Au oxide formation and reduction, a typical (CeO2)/Au elec-

trode displayed additional oxidation and reduction peaks at 1.27 V and 1.19 V vs Ag/AgCl, respec-

tively. The new redox couple is ascribed to Ce3+/Ce4+ in CeO2 (Sharma et al., 2011). Furthermore,

the (CeO2)/Au electrode showed prominent current densities as compared with the CP/Au electrode

or the Au wire. It is thus clear that CeO2 has conferred to Au an enhanced electronic conductivity.

This can be further ascertained with the electroactive surface area (ESA), which can be estimated

by integrating the charge consumed for reducing the Au oxides formed in the positive scan by assu-

ming that the reduction of a monolayer of Au oxides requires 400 µC cm−2 (Angerstein-Kozlowska

et al., 1987). Thus determined ESA for various (CeO2)/Au samples synthesized under different pro-

cessing conditions are reported in Table 2, which shows that higher ESAs were obtained with Au

supported by (CeO2)0.5T He and (CeO2)10mT O2. The roughness factor (RF) estimated by dividing

the ESA by the geometric area of the electrode is also reported in Table 2. Here too, Au suppor-

ted by (CeO2)0.5T He and (CeO2)10mT O2 showed RF higher than Au supported by CeO2 grown in

presence of a helium atmosphere.

Table 2 ESA and RF parameters estimated from CVs recorded in 0.5 M H2SO4 solution.

Electrode ESA/cm2 RF
(CeO2)UV /Au 1.22 3.06
(CeO2)0.5T He/Au 4.55 10.88
(CeO2)2T He/Au 1.13 2.77
(CeO2)10mT O2/Au 4.30 10.64

Electrocatalytic oxidation of glucose by (CeO2)/Au electrodes

The glucose electrooxidation was first compared at the various (CeO2)/Au electrodes in a pH 7.2

PBS solution containing 100 mM of glucose. Figure 5 shows the forward anodic scan taken at a

slow scan rate of 2 mV s−1 at the various (CeO2)/Au electrodes. All electrodes displayed the typical

response of glucose oxidation at Au electrode (Cheng et al., 2010). On the other hand, it is evident

that the morphology of the CeO2 support has greatly affected the anodic current response of Au.

This can be seen in Fig. 5b that reports the peak current extracted from Fig. 5a and shows that

among all the electrodes, it is the (CeO2)10mT O2/Au electrode that delivered the highest peak

current value.
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Fig. 5. (a) Voltammetry measurements recorded with 2 mV s−1 at the (CeO2)/Au electrodes in
argon-saturated 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing 100 mM of glucose: (dark yellow line)
(CeO2)UV /Au, (red line) (CeO2)0.5T He/Au, (blue line) (CeO2)2T He/Au, (black line) (CeO2)10mT O2/Au.
(b) Peak current extracted from Fig. 5a.

Subsequently, slow scan cyclic voltammetry with 2 mV s−1 was conducted in argon-saturated

0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing various concentrations of glucose (0.01 mM to 100 mM)

at the (CeO2)10mT O2/Au electrode (Fig. 6a). The maximum current (peak current) extracted from

Fig. 6a was then plotted against glucose concentration and the corresponding curve is shown in

Fig. 6b.

Fig. 6. (a) Voltammetry measurements recorded with 2 mV s−1 at the (CeO2)10mT O2/Au electrode in
argon-saturated 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing glucose concentrations of glucose varying
from 0.01 mM to 100 mM. (b) The dependence of the peak current over the whole range of glucose
concentration.
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It can be seen that the peak current increases as the concentration of glucose increases. The

current response varied linearly with glucose concentration from 0.01 mM to 15 mM with a regression

equation of y = 27x + 3.73 (x: concentration/mM, y: current/µA cm−2) and a correlation coefficient

of R2 = 0.9978. The sensitivity was found to be of 27 µA cm−2 mM−1 and a low detection limit of

10 µM.

The SWV technique was also employed to explore possible sensitivity improvements because the

technique differentiates between the charging currents and the faradaic process mainly at very low

concentrations of the analyte (Lovric, 2005). Figure 7a reports SWVs recorded with an amplitude

of 20 mV, a step potential of 1 mV and a frequency of 20 Hz at the (CeO2)10mT O2/Au electrode

in argon-saturated 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing various concentrations of glucose

varying from 0.01 mM to 100 mM. The maximum current as function of the glucose concentration

is reported in Fig. 7b.

Fig. 7. (a) SWV recorded with an amplitude of 20 mV, a step potential of 1 mV and a frequency of 20
Hz at the (CeO2)10mT O2/Au electrode in argon-saturated 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing
glucose concentrations of glucose varying from 0.01 mM to 100 mM. (b) The dependence of the peak
current over the whole range of glucose concentration.

The current response varied linearly with glucose concentration from 0.01 mM to 20 mM with

a regression equation of y = 44.04x + 3.01 (x: concentration/mM, y: current/µA cm−2) and a

correlation coefficient of R2 = 0.9990. The sensitivity was found to be 44 µA cm−2 mM−1, which is

far greater than the one obtained by CV and the acquisition time is also much shorter.
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The sensitivity and the LOD of some results from Au glucose sensors are summarized in Table 3.

For a more exhaustive list, the reader is strongly encouraged to read the comprehensive reviews of

Chen et al. (2013b) and Wang et al. (2013a).

Table 3 List of gold-based non enzymatic glucose sensors

Electrode composition Sensitivity (µA cm−2 mM−1) LOD (µM) Ref.
Au film/carbon nanotubes 25 100 (Gougis et al., 2014c)
AuOx film/carbon nanotubes 43.6 10 (Gougis et al., 2014a)
Au Nanocoral 22.6 10 (Cheng et al., 2010)
Porous Au electrode 16 6 (Cho & Kang, 2007)
Au nanotube arrays 1.13 10 (Zhou et al., 2009)
Macroporous Au 11.8 0.05 (Li et al., 2007)
CeO2/Au 44 10 This work

Conclusions

In this work, the pulsed laser deposition method has been employed to synthesize CeO2/Au

nanostructures. As demonstrated by SEM analyses, various morphologies of CeO2 were successfully

grown by changing the background gas pressure, namely, vacuum, helium and oxygen gases. XPS

results showed that only metallic Au was present at the surface of all the CeO2/Au materials, si-

gnifying that the CeO2 support did not affect the electronic structure of Au. Among the electrodes

fabricated and based on SWV results, the (CeO2)10mT O2/Au electrode exhibits the highest elec-

trochemical activity showing a good linear response of the current with glucose concentration over

10 µM to 20 mM, which is far beyond the physiological level (3-8 mM). The best sensitivity for glu-

cose oxidation was estimated to be 44 µA cm−2 mM−1, whereas the detection limit was observed at

10 µM. This interesting electrochemical activity makes the (CeO2)10mT O2/Au electrode potentially

promising for non-enzymatic glucose electrochemical sensors. Future work will be to simultaneously

deposit gold and CeO2 under various background gas pressures. Such variant of synthesis might

lead to a further enhancement in the electrocatalytic activity and sensing of glucose. In addition, it

would be interesting from a fundamental point of view to compare the microstructural interactions

of co-deposited CeO2-Au structures to the layer onto layer structures CeO2/Au developed in this

work.
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Résumé traduit

Dans cet article, la synthèse d’un nanocomposite d’oxyde de cérium codéposé avec de l’or par

ablation laser a flux croisés en présence d’une faible pression d’oxygène (1.33 Pa) est rapportée
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pour la première fois. La structure et la morphologie du codépôt réalisé sur papier carbone ont

été caractérisées par diffraction des rayons X (DRX), spectroscopie photoélectronique de rayons

X (SPX), microscope électronique à balayage (MEB) et microscope électronique en transmission

(MET). La méthode de dépôt par ablation laser à flux croisés influence les propriétés de l’or,

notamment avec la diminution de la taille des cristallites et l’apparition d’or à l’état oxydé (Au3+).

En effet, l’analyse SPX montre que l’interaction de CeO2 avec Au au cours du dépôt induit une

redistribution de charge dans les nanoparticules d’oxyde de cérium (Ce3+ et Ce4+) et entraîne

l’apparition d’espèces Au chargées positivement (Au3+). L’analyse MET révèle que les plans de

base des fibres de carbone sont revêtus d’une couche unique de nanoparticules interconnectées

tandis que leurs parois extérieures sont recouvertes d’un film ultra-mince (≈ 40 nm d’épaisseur)

formé de nanoparticules en colonnes. L’oxydation électrocatalytique du glucose en milieu neutre

(avec une solution tampon de phosphate salin de pH = 7.2) a été étudiée par cyclovoltammétrie,

chronoampérométrie et voltammétrie à vague carrée. Une sensibilité élevée de 57.5 µA cm−2 mM−1

a été obtenue par voltammétrie à vague carrée jusqu’à une concentration de 10 mM de glucose avec

une faible limite de détection de 10 µM. Une telle activité électrocatalytique peut être attribuée à

la présence d’or sous forme cationique (effet électronique) et à la réduction de la taille des particules

d’or (effet de taille). En plus de cette performance analytique intéressante, nous pouvons souligner

la faible quantité d’or déposée (100 µg cm−2).

Mots clés

Nanostructures d’or, Oxyde de cérium, Dépôt par ablation laser à flux croisés, Capteur de glucose

non-enzymatique, Voltammétrie, Voltammétrie à vague carrée

Abstract

Here, we present for the first time Au-CeO2 nanocomposite synthesized in presence of mild pressure

of oxygen (1.33 Pa) by means of the cross-beam laser deposition technique. The deposit was grown

on a conductive (current collector) substrate made of a porous network of carbon microfibers. The

structure and morphology of the deposit were characterized by X-ray diffraction (XRD), X-ray

photoelectron spectroscopy (XPS), scanning electron microscopy (SEM), and transmission electron

microscopy (TEM). XPS analysis demonstrated that the interaction of Au with CeO2 during de-

position induced charge redistribution in the ceria nanoparticles (Ce3+,4+), resulting in positively

charged Au species (Au3+). TEM analysis revealed that the basal planes of the carbon fibers are

coated with a monolayer of interconnected nanoparticles, whereas their outer walls are covered with
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an ultra-thin film (≈ nm thickness) formed of nanoparticles gathering into columns. The direct elec-

trocatalytic oxidation of glucose in neutral medium such as phosphate buffered saline (pH = 7.2)

solution has been investigated with cyclic voltammetry, chronoamperometry and square-wave vol-

tammetry. Sensitivity as high as 57.5 µA cm−2 mM−1 up to 10 mM of glucose and a low detection

limit of 10 µM were obtained with square-wave voltammetry. Such electrocatalytic activity is due

to the presence of cationic gold (electronic effect) and to size reduction of gold particles (size effect).

This interesting analytical performance in addition to the low loading of gold (100 µg cm−2) makes

the laser fabricated Au-CeO2 nanocomposite electrode potentially promising for glucose fuel cells,

assessment of glucose in biological fluids, as well as food and beverage analysis.

Keywords

Gold nanostructures, Cerium oxide, Cross-beam pulsed laser deposition, Enzyme-free glucose sensor,

Voltammetry, Square-wave voltammetry

Introduction

Glucose electrooxidation reaction (GER) is very important in implantable fuel cells (Saleh et al.,

2012), and in heterogeneous catalysis (Choudhary et al., 2013). As well as the determination of glu-

cose concentrations is vital in clinical applications such as biosensors for diabetes requiring regular

measurements of blood glucose levels (Sljukić et al., 2006; Toghill & Compton, 2010; Hou et al.,

2012), as well as in food processing and fermentation (Monošík et al., 2012b). Gold is an attractive

catalyst for the GER, because of its excellent biological compatibility and of its oxidation potential

in neutral and alkaline medium that is more negative compared to the other metals (Pasta et al.,

2010), and therefore has been extensively examined (Toghill & Compton, 2010; Wang, 2012; Park

et al., 2006; Chen et al., 2013a). Numerous metal oxides are inexpensive, largely available, and

environmentally benign and thus are developing as a distinctive class of electrode materials for a

broad range of applications such as photoelectrochemical cells and energy storage and conversion

devices (Singh et al., 2013; Nuraje et al., 2012; Ren et al., 2012b). Among metal oxides, ceria is one

of the cheapest and most abundant rare earth oxides. Hence, nanostructured CeO2 is one of the very

extensively studied in materials applications owing to improvements in the redox properties, oxygen

transport properties and surface to volume ratio with reference to the bulk materials (Sun et al.,

2012). Combinatorial utilization of Au and CeO2 materials as composite catalyst toward glucose
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GER is rather new. To the best of our knowledge, we were the first to consider this system for this

electrochemical reaction. In our recent publication, we reported a single-beam pulsed laser deposition

(PLD) of layer onto layer (lol) CeO2/Au nanostructures (Gougis et al., 2014d). Various morpho-

logies of CeO2 were synthesized under three different background atmospheres, namely, vacuum,

inert (He gas) and oxygen gas. The effect of the obtained morphologies (regular segments made of

clusters of particles, fluffy-like texture, lamellae-like texture) of the CeO2 layer on the electroactivity

of gold (itself deposited by PLD) towards GER was presented. Among the electrodes fabricated,

CeO2 synthesized in presence of 1.33 Pa of oxygen exhibited the best electrocatalytic supporting

properties to Au towards GER with a sensitivity of 44 µA cm−2 mM−1, and a detection limit of

10 µM within 0.01 and 10 mM of glucose concentration range. In the present study, we present

the synthesis and characterization of simultaneously deposited CeO2 and Au materials by means

of cross-beam pulsed laser deposition (CBPLD) method in presence of 1.33 Pa pressure of oxygen.

The objective here is twofold: from a fundamental point of view is to investigate the microstructural

interactions of co-deposited CeO2 and Au as compared with the previously developed lol architec-

ture. From a practical point of view is to seek for gold a further enhancement in the electrocatalytic

activity and sensing of glucose. XRD, XPS, SEM and TEM techniques were employed to study

the structural properties of the Au-CeO2 composite. Cyclic voltammetry (CV), chronoamperome-

try and square-wave voltammetry (SWV) electrochemical techniques were employed to study the

activity towards GER conducted in phosphate buffered saline (PBS, pH = 7.2) solution containing

glucose concentrations varying from 0.01 mM to 100 mM.

Experimental

Synthesis

Gold and CeO2 were deposited onto carbon paper (CP, Toray) by CBPLD at room temperature

using a pulsed KrF excimer laser (λ = 248 nm, pulse width = 17 ns, and repetition rate = 50 Hz).

A pure polycrystalline Au target (99.99 %, Kurt J. Lesker Co.) and a pure polycrystalline CeO2

target (99.99 %, Kurt J. Lesker Co.) were used as raw materials for the co-deposition. Prior to laser

ablation, the PLD chamber was evacuated with a turbo pump (2 × 10−5 Torr). The fluence was fixed

to 4 J cm−2 and the target-to-substrate distance was set to 50 mm. The composite Au-CeO2 was
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deposited under 1.33 Pa of oxygen with 20000 laser pulses. The gold loading of about 100 µg cm−2

was estimated by weighing the substrate before and after deposition of gold with 20000 laser pulses

using a single-beam PLD. During deposition, the Au and CeO2 targets were continuously rotated

and translated in order to obtain a uniform ablation over the entire targets surfaces. A detailed

description of the CBPLD setup has been given elsewhere (Tselev et al., 2001).

Material characterization

The morphologies of the Au-CeO2 structures were observed with SEM (JEOL JSM-6300F ope-

rating at 20 kV) and TEM (JEOL JEM-2100F operating at 200 kV). The samples were subjected

as produced to SEM and TEM analyses. XPS measurements were carried out via a VG Escalab

220i-XL equipped with an Al Kα source (1486.6 eV). The anode was operated at 10 kV and 20 mA

and the pass energy of the analyzer was fixed at 20 eV. The samples were analyzed with a spot size

of 250 × 1000 µm located approximately in the center of the sample. A survey spectrum ranging

from 0 to 1300 eV was first acquired and then higher resolution multiplex scan spectra (Au 4f,

Ce 3d, O 1s, and C 1s core levels) were obtained. Quantification of the elements was performed

with CasaXPS software version 2.3.15 (Casa Software Ltd.) by fitting the core level spectra to

several Pseudo-Voigt functions (sum of Gaussian-Lorentzian function) after a Shirley background

removal. The C 1s core level peak at 284.6 eV, resulting from hydrocarbon contaminants at the

surface, was used as an internal reference. All spectra have been recalibrated with respect to the

C 1s core level peak of adventitious carbon contamination. The crystalline structure of the samples

was determined by X-ray diffraction (XRD) using a Bruker D8 Advance diffractometer equipped

with a Cu Kα source. The diffractometer was operated at 40 kV and 40 mA. Diffractograms were

carried out in the Grazing Incidence Diffraction (GID) scan mode with an incident angle of 2° and

a 2θ angular step size of 0.05° with an acquisition time of 5 s per step.

Electrochemical characterization

Prior to the electrochemical measurements, the surface of the working electrode was cleaned

electrochemically by potential cycling in 0.5 M 2SO4 (96% purity from Acros Organics). The elec-

trochemical properties of the Au-CeO2 electrodes were investigated using CV, chronoamperometry

and SWV in a deaerated PBS solution (pH = 7.2, Sigma-Aldrich) with glucose (D-(+)-Glucose,
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ACS reagent grade, Sigma-Aldrich). All the electrochemical measurements were carried out at room

temperature using a three-compartment electrochemical cell with an Ag/AgCl, 3 M KCl reference

electrode and a platinum coil as a counter electrode. Measurements and data acquisition were

conducted with an Autolab potentiostat/galvanostat from Eco Chemie.

Results and discussion

Structure characterization

Figure 1a is a SEM image at nominal magnification x 200 showing general feature of Au-CeO2

deposited in presence of 1.33 Pa of oxygen on carbon paper substrate. Images 1b and 1c are at

nominal magnifications from x 5,000 to x 20,000 of selected area from the whole sample. The

images show an Au-CeO2 layer of rough morphology fully covering the carbon paper substrate. The

corresponding XRD profile of the Au-CeO2 composite is shown in Fig. 1d.

Fig. 1. (a)-(b)-(c) SEM images at increasing magnifications of Au-CeO2 deposited onto carbon paper
by CBPLD under 1.33 Pa of oxygen partial pressure. (d) Corresponding XRD pattern.
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The XRD pattern shows peaks corresponding to the (111), (200), (220), and (311) crystallogra-

phic planes of the face centered cubic (fcc) gold (JCPDF 89-3697). In addition, the XRD profile

exhibits the presence of diffraction peaks (111), (200), and (220) corresponding to the fcc fluorite

structure of CeO2 (JCPDS file 13-1002). By using the Debye-Scherrer equation and the most intense

(111) diffraction peak for Au and CeO2, the average crystallite sizes was estimated to be 36.9 nm

and 6.2 nm for CeO2 and Au, respectively. The lattice constant of CeO2 is equal to 5.416 Å (close to

theoretical calculations (5.411 Å), whereas that of gold is of 4.077 Å (close to theoretical calculations

(4.080 Å)).

In Figure 2a, is the TEM image taken on one of the microfibers composing the carbon paper

substrate. The high resolution TEM images show that the morphology of Au-CeO2 deposit is a

mixture of an ultra-thin layer made of strongly interconnected nanoparticles along the basal plane

of the carbon fiber (Fig. 2b) and a thicker film of about 40 nm of thickness on the outer walls

of the carbon fiber (Fig. 2c). A closer look shows that the thicker film assembles into columns of

nanoparticles. HR-TEM image of Fig. 2d shows that it is difficult to distinguish between Au and

CeO2 particles. The particle average diameter estimated from Fig. 2d was 5.5 ± 0.8 nm.

Fig. 2. TEM and HR-TEM analyses of Au-CeO2 deposited onto carbon paper by CBPLD under 1.33
Pa of oxygen partial pressure.
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Afterwards, the XPS technique was employed to examine the surface constituent phases and to

obtain further information on the interaction between CeO2 and Au. The XPS survey (not shown)

presented peaks only for C, O, Ce and Au with a surface composition of 31.04, 38.08, 12.16 and

18.71 at.%, respectively. In Fig. 3a is reported the high-resolution XPS Au 4f core level spectrum,

which reveals that Au is present in more than one oxidation state. The Au 4f spectrum is composed

of two doublets at energies 83.9/87.7 eV and 86/89.6 eV, respectively. The first doublet corresponds

to metallic Au0 while the second oxidation state can be linked with oxidized Au3+ species. Fitting

the spectrum with two doublets gave an Au3+/Au0 ratio of 0.26. Au-CeO2 composites exhibiting

ionized gold have been observed by some researchers(Matolín et al., 2009; Carabineiro et al., 2010;

Wang et al., 2014), and it is the first time observed for Au-CeO2 films prepared by CBPLD technique.

The Ce 3d core level XPS spectrum of the Au-CeO2 composite reported in Fig. 3b consist of three

3d5/2–3d3/2 doublets characteristic of Ce4+ (CeO2) and two doublets of Ce3+ (Matolín et al., 2008).

The multiplets are due to spin-orbit coupling energies due to different 4f electron configuration in

the final state. The results of Fig. 3 show that cerium oxide was partially reduced. The Ce3+/Ce4+

ratio obtained by calculating sums of areas of the Ce 3d doublets was found equal to 0.07.

Fig. 3. XPS analysis of Au-CeO2 deposit. (a) High-resolution XPS spectrum in the Au 4f region and
(b) High-resolution XPS spectrum in the Ce 3d region.

Electrochemical and glucose determination studies

The synthesized Au-CeO2 nanocomposite was first characterised by CV to confirm the typical

electrochemical response for Au. Fig. 4a shows the CV profile for Au-CeO2 in a de-aerated solution
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of 0.5 M H2SO4 at a scan rate of 50 mV s−1. The voltammetric profile shows the characteristic

redox processes due to Au oxide formation within 1.1 V and 1.47 V potential range, and a reduction

peak centered at 0.94 V vs Ag/AgCl, which confirm the cleanliness of Au in the synthesized Au-

CeO2 nanocomposite. The electroactive surface area (ESA), estimated by integrating the charge

consumed for reducing the Au oxides formed in the positive scan by assuming that the reduction

of a monolayer of Au oxides requires 400 µC cm−2 (Angerstein-Kozlowska et al., 1987), was found

equal to 6.03 cm2, which is higher than ESA obtained with the lol electrode structure CeO2/Au

(4.30 cm2) (Gougis et al., 2014d). The glucose electrooxidation was first investigated at the Au-

CeO2 nanocomposite electrode in a pH 7.2 PBS solution containing 100 mM of glucose. Figure 4b

shows the CV taken at a slow scan rate of 2 mV s−1 (quasi-steady state). The electrode displayed

the typical response of glucose oxidation at Au electrode (Cheng et al., 2010). The peak current in

the forward scan equals to 674 µA that is 1.45 times larger than that delivered by the lol CeO2/Au

electrode (450.45 µA) (Gougis et al., 2014d).

Fig. 4. CVs recorded at Au-CeO2 electrode in argon-saturated solution of: (a) 0.5 M H2SO4 recorded
with 50 mV s−1 potential scan rate, and (b) 0.01 M PBS (pH = 7.2) containing 100 mM of glucose
recorded with 2 mV s−1.

Afterwards, slow scan CV with 2 mV s−1 was conducted in argon-saturated PBS solution contai-

ning various concentrations of glucose (0.01 mM to 100 mM) at the Au-CeO2 nanocomposite elec-

trode (Fig. 5a). The maximum current (peak current) extracted from Fig. 5a was then plotted

against glucose concentration and the corresponding curve is shown in Fig. 5b. It can be seen

that the peak current increases as the concentration of glucose increases. The current response

varied linearly with glucose concentration from 0.01 mM to 10 mM with a regression equation of
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y = 26.7x + 4.21 (x : concentration/mM, y : current/µA cm−2) and a correlation coefficient of

R2 = 0.9982. The sensitivity and the low detection limit were found to be of 26.7 µA cm−2 mM−1

and 10 µM, respectively. For glucose concentrations higher than 10 mM, a non-linear dependence

was noticed because of the saturation of the active adsorption sites with glucose.

Fig. 5. (a) Voltammetry measurements recorded with 2 mV s−1 at the Au-CeO2 electrode in argon-
saturated 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing concentrations of glucose varying from 0.01 mM
to 100 mM. (b) The dependence of the peak current over the whole range of glucose concentration.

The chronoamperometry was also employed as a detection method. Fig. 6a shows chronoampero-

metric measurements of glucose using the Au-CeO2 nanocomposite electrode. This figure represents

the current-time profiles obtained by setting the working electrode at +0.25 V vs. Ag/AgCl for

various concentrations of glucose. The stationary current signals recorded after 60 s depended li-

nearly on glucose concentration up to 10 mM of glucose (Fig. 6b) with a regression equation of

y = 25.2x + 2.86 (x : concentration/mM, y : current/µA cm−2) and a correlation coefficient of

R2 = 0.9973. The sensitivity and the low detection limit were found to be of 25.2 µA cm−2 mM−1

and 10 µM, respectively. These results are almost similar to those obtained with voltammetry.
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Fig. 6. (a) Chronoamperograms recorded at an applied potential of 0.25 V vs Ag/AgCl, at the Au-
CeO2 electrode in argon-saturated 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing concentration of glucose
varying from 0 mM to 100 mM. (b) The dependence of the steady-state current density over the whole
range of glucose concentration.

Square-wave voltammetric techniques are widely used to improve the electroanalytical para-

meters for the direct measurements of concentrations, e.g., the lowest limit of detection and the

sensitivities. Fig. 7a shows SWV responses recorded with the Au-CeO2 nanocomposite electrode

for various concentrations of glucose under optimized conditions, i.e., frequency of 20 Hz, square-

wave amplitude of 20 mV, and step potential of 1 mV. Fig. 7b corresponds to the analytical curve,

that is, the dependence of peak current density with glucose concentration for the interval ranged

between 0.01 and 100 mM glucose. The current response varied linearly with glucose concentration

from 0.01 mM to 10 mM with a regression equation of y = 57.5x + 8.86 (x : concentration/mM,

y : current/µA cm−2) and a correlation coefficient of R2 = 0.9971. The sensitivity was found to

be 57.5 µA cm−2 mM−1 and a low detection limit 10 µM was obtained. The sensitivity obtained

with SWV technique is twice greater than those obtained by CV and chronoamperometry and the

acquisition time is also much shorter with the former technique. The linearity from 0 to 10 mM is far

beyond the physiological level (3–8 mM). Further work will be performed to study the interference

species such uric acid and ascorbic acid in real samples envisaging practical glucose analysis.
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Fig. 7. (a) SWV recorded with an amplitude of 20 mV, a step potential of 1 mV and a frequency
of 20 Hz at the Au-CeO2 electrode in argon-saturated 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing
concentration of glucose varying from 10 µM to 100 mM. (b) The dependence of the peak current over
the whole range of glucose concentration.

Comparison with other laser synthesized Au based electrodes

The PLD technique is one of the most suitable techniques for the synthesis of model materials for

fundamental studies because the technique allows a robust control of the morphology, the dimensions

and the retaining of the stoichiometry of the target in the deposited film (Chrisey & Hubler, 1994). In

addition ultra-low loading together with planar deposition are two other essential characteristics that

could make the PLD promising as a future-manufacturing route for on-chip miniaturized biomedical

devices including analytical sensors. It is also well known that the method of synthesis enormously

affects the performance of a given material. It would therefore be more appropriate to compare

the performance of gold-based electrodes produced by the same method of synthesis at least from

a fundamental standpoint. Hence, Table 1 compares sensitivities performances obtained by SWV

of gold towards glucose with different catalytic supports (carbon paper (CP), carbon nanotubes

(CNTs) and CeO2). In all cases, gold and CeO2 were synthesized by means of the PLD technique.

In light of the results shown in Table 1, it is clear that CeO2 brings an improved effect to gold

vis-à-vis the GER as compared to CP or CNTs supports. Table 1 further shows that within the two

architectures of CeO2 and Au system, the lol architecture delivered an electroactivity of gold toward

oxidative sensing of glucose lower than the simultaneously deposited Au-CeO2 nanocomposite (this

work). This shows the importance in the designing of the Au-CeO2 architecture to fully benefit
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from the promoting properties of CeO2. XPS analysis of the lol CeO2/Au structure did not show a

change in the electronic structure of Au deposited onto the CeO2 layer in the presence of 1.33 Pa of

oxygen (Gougis et al., 2014d). On the contrary, XPS shown in this work revealed that when CeO2 is

simultaneously deposited with Au, the latter is partially oxidized to Au3+ and Ce4+ is moderately

reduced to Ce3+. It should be noted that we have conducted the co-deposition by CBPLD of Au and

CeO2 under vacuum and under an inert atmosphere of helium gas and no cationic gold was detected

by XPS (Figure S1). Thus, it can be expected that PLD deposition in an atmosphere of oxygen would

results in the dissociation of O2 molecules and the production of ionized oxygen, which would react

with the gold to form an oxide (Camposeo et al., 2001). However, such mechanism was observed only

for oxygen pressures higher than 100 mTorr (Gougis et al., 2014a; Irissou et al., 2005). Like this, in

the case of CeO2 and Au co-deposited under 1.33 Pa of oxygen partial pressure, a part of this oxygen

dissociates and ionizes with the laser during deposition and there is added ionized oxygen coming

from the CeO2 target. Consequently, the proportion of oxygen is larger during the deposition, which

makes possible the occurrence of gold oxide. Therefore, despite that the concentration of Au3+ is

low, its presence in the co-deposited Au-CeO2 sample seems to have contributed somewhat to the

enhancement of electroactivity towards GER as compared to the CeO2/Au lol structure. However,

the presence of gold ions cannot be solely responsible for the good electrochemical performance of

the co-deposited CeO2-Au nanocomposites. Indeed, there is the size of crystallites of gold, which

is another obvious parameter that had a more positive impact on the activity toward GER. This

can be understood by looking at Table 1, which summarizes crystallites sizes of gold determined by

XRD with different catalyst supports and electrodes structures.

Table 1 Comparison of the sensitivity and crystallite size of various gold-based electrodes structures

Electrode structure Sensitivity (µA cm−2 mM−1) Crystallite size (nm) References
CP/Au 3.6 (Figure S3a) 34.8 (Figure S3b) -
CNT/Au 25 20-35 (Gougis et al., 2014c)
CNT/AuOx 43.6 12-20 (Gougis et al., 2014a)
CeO2/Au (lol) 44 37.86 (Gougis et al., 2014d)
Au-CeO2 57.5 6.2 This work

As it can be seen, co-deposition of CeO2 with Au yielded crystallites sizes of the later far much

smaller than in other electrodes structures. This indicates that CeO2 affects the dispersion quality of

Au nanoparticles. We have conducted control syntheses by co-depositing Au and CeO2 by CBPLD

under vacuum or inert gas (He) and obtained an average crystallites size for Au of 8 nm and 6 nm,

respectively (Figure S2). Therefore, small crystallites sizes of Au are only obtained when CeO2
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and Au are simultaneously deposited irrespective of the background atmosphere in the deposition

chamber. It is known that as the grain size is reduced, the reactive sites are increased and exhibit

enhanced catalytic activity (van Hardeveld & Hartog, 1972). Further significant improvement of the

Au-CeO2 electrode is that it contains less amount of Au (100 µg cm−2) as compared to the CeO2/Au

lol architecture (265 µg cm−2), which is appealing for commercial applications considering the cost

of gold.

Conclusion

The CBPLD method is employed to synthesize for the first time Au-CeO2 nanocomposite on

a substrate made of a porous network of carbon microfibers. The synthesis was performed in a

presence of a mild pressure of oxygen (1.33 Pa) in the deposition chamber. TEM analysis showed

that the basal planes of the carbon fibers were coated with monolayer of strongly interconnected

nanoparticles, whereas their outer walls were coated with an ultra-thin film (∼40 nm) formed of

nanoparticles assembling into columns. Ceria particles possessed Ce both in the 3+ and 4+ oxidation

states as detected by XPS with the former being in very low concentration. The gold deposit

exhibited a polycrystalline structure and revealed a low concentration of Au3+ ions. These results

suggest that the interaction of Au with CeO2 in presence of oxygen involves charge redistribution in

the ceria nanoparticles, resulting in positively charged Au species. The analytical application of such

composites towards oxidation and detection of glucose was conducted using CV, chronoamperometry

and SWV techniques. A sensitivity as high as 57.5 µA cm−2 mM−1 was obtained with SWV up to

10 mM of glucose and a low detection limit of 10 µM. This performance constitutes a very good

enhancement as compared with the layer onto layer Au/CeO2 architecture and carbon support-

based gold electrodes due to the presence of cationic gold (electronic effect) and to size reduction

of gold particles (size effect). This interesting analytical performance makes the laser fabricated

Au-CeO2 nanocomposite electrode potentially promising for glucose fuel cells, biomedical analysis

(assessment of glucose in biological fluids, such as blood, saliva, sweat, urine, and serum), as well

as food and beverage analysis.
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Figure S1: High-resolution XPS spectra in the
Au 4f region of PLD codeposited gold with
ceria: (a) under vacuum, (b) under 0.5 Torr of
He, and (c) under 10 mTorr of O2.

Figure S2: XRD patterns of PLD codeposited
gold with ceria: (a) under vacuum, (b) under
0.5 Torr of He, and (c) under 10 mTorr of O2.
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Figure S3: PLD deposited gold with 10000 pulses under vacuum onto carbon paper. (a) The linearity
domain of the peak current density of voltammetry measurements recorded with 2 mV s−1 in argon-
saturated 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing concentrations of glucose varying from 0.1 mM
to 20 mM and (b) XRD pattern.

A linear relationship with a regression equation of y = 1.07x + 3.59 (x : concentration/mM,

y : current/µA cm−2) and a correlation coefficient of R2 = 0.9970 was observed from 10 µM to

20 mM (Fig. S3a). The sensitivity was found to be 30.8 µA cm−2 mM−1 with a detection limit of

100 µM.
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Résumé traduit

Dans ce travail, nous rapportons pour la première fois l’utilisation de WOx comme support de

catalyseur pour l’or pour l’électrooxydation directe du glucose. Les électrodes nanostructurées de

WOx/Au ont été synthétisées par ablation laser. La microspectroscopie Raman et la microscopie

électronique en transmission (MET) ont montré que le film mince de WOx est amorphe et constitué
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de particules ultrafines de dimensions sub-nanométriques. D’autre part, la diffraction des rayons

X (DRX) et la spectroscopie photoélectronique de rayons X (SPX) ont révélé que seulement de

l’or métallique était présent à la surface du composite WOx/Au, ce qui suggère que le support

de WOx n’a pas modifié la structure électronique de Au. L’oxydation électrocatalytique directe du

glucose en milieu neutre, dans une solution tampon de phosphate salin (pH = 7.2), a été étudiée par

voltammétrie cyclique, chronoampérométrie et voltammétrie à vague carrée. Une grande sensibilité

de 65,7 µA cm−2 mM−1 a été obtenue par voltammétrie à vague carrée jusqu’à 10 mM de glucose

et avec une faible limite de détection de 10 µM. Cette performance analytique intéressante rend

l’électrode de WOx/Au fabriquée par ablation laser potentiellement prometteuse pour les piles à

combustible de glucose, les analyses biomédicales telles que l’évaluation de la concentration de

glucose dans les liquides biologiques, ainsi que pour les analyses des aliments et des boissons.
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Abstract

In this work, we report for the first time the use of WOx as catalyst support for gold towards

the direct electrooxidation of glucose. The nanostructured WOx/Au electrodes were synthesized

by means of laser ablation technique. Both micro-Raman spectroscopy and transmission electron

microscopy (TEM) showed that the produced WOx thin film is amorphous and made of ultra-

fine particles of sub-nanometer sizes. Whereas, X-ray diffraction (XRD) and X-ray photoelectron

spectroscopy (XPS) revealed that only metallic Au was present at the surface of the WOx/Au

composite, suggesting that the WOx support did not alter the electronic structure of Au. The

direct electrocatalytic oxidation of glucose in neutral medium such as phosphate buffered saline

(pH = 7.2) solution has been investigated with cyclic voltammetry, chronoamperometry and square-

wave voltammetry. Sensitivity as high as 65.7 µA cm−2 mM−1 up to 10 mM of glucose and a low

detection limit of 10 µM were obtained with square-wave voltammetry. This interesting analytical

performance makes the laser fabricated WOx/Au electrode potentially promising for glucose fuel

cells, biomedical analysis as the evaluation of glucose concentration in biological fluids, as well as

food and beverage analysis.
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Introduction

Owing to their abundance, low cost and environmental friendliness several metal oxides (MOx)

(TiOx, WOx, MnOx, MoOx, SnOx and CeO2) have wide applications in various electrochemical

technologies such as polymer electrolyte fuel cells (PEFCs) (Zhang et al., 2014), photoelectroche-

mical cells (Singh et al., 2013; Nuraje et al., 2012), and energy storage devices (Ren et al., 2012b).

Indeed, MOx exist as a high oxidative state and are difficult to further lose electrons to be oxidized,

which makes them more resistant to corrosion in electrochemical environments such as these of

PEFCs compared with carbon (Zhang et al., 2014). They can perform as supports to improve cata-

lyst dispersion and its durability against sintering and particles aggregation. MOx can also promote

certain electrocatalytic reactions via electronic effect or even function as co-catalysts via a bifunctio-

nal mechanism. In addition, several MOx possess high isoelectric point (IEP > 9) and can be helpful

to immobilize through electrostatic interactions enzymes with low IEP, which helps to retain the

bioactivity of the enzyme, an important issue for mediator free enzymatic electrodes for biological

fuel cells (Bellino & Soler-Illia, 2014). The glucose electrooxidation reaction (GER) has generated

much interest over the years (Pasta et al., 2010). It has been extensively studied for applications in

glucose–oxygen fuel cells (Cosnier et al., 2014), as well as the determination of glucose concentra-

tions is vital in clinical applications such as biosensors for diabetes requiring regular measurements

of blood glucose levels (Chen et al., 2013a), or in food processing and fermentation (Monošík et al.,

2012b). Gold is an attractive metal for the GER, because of its biological compatibility and its

oxidation potential in neutral and alkaline medium is more negative compared to the other metals

and therefore has been extensively examined (Zhang, 2013). However, improved sensitivity associa-

ted to cost is needed for applying Au as an effective catalyst for the GER. In order to overcome

these problems, numerous approaches were sought towards the use of nanostructured Au in elec-

trodes in recent years. More recent promising approaches include, Au nanoparticle-modified glassy

carbon electrodes (Ben Aoun, 2013), Au Nanoparticles/Polyaniline Composites (Guerra-Balcázar

et al., 2011), nanoporous gold surfaces (Seo & Kim, 2010), gold nanostructures on phosphorus do-
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ped diamond-like carbon surfaces (Liu et al., 2012), ordered gold nanowires fabricated by employing

anodic aluminum oxide (AAO) templates in combination with direct electrodeposition (Wang et al.,

2013b), carbon nanotubes (CNTs) coated with gold nanoparticles (Sebez et al., 2012; Gougis et al.,

2014c,a), and anodic fabrication of nanoporous gold films from pure gold in oxalic acid (Xu et al.,

2013). In our previous publications, we reported the electrocatalytic performance towards GER of

gold nanoparticles when combined with CeO2 (Gougis et al., 2014b,d). As compared to gold na-

noparticles supported by carbon nanotubes, the Au-CeO2 system was much more performing in

term of glucose oxidation and sensing in neutral medium such as phosphate buffered saline (PBS,

pH = 7.2) solution. Sensitivity as high as 57.5 µA cm−2 mM−1 up to 10 mM of glucose (far beyond

the physiological level 3–8 mM) and a low detection limit of 10 µM were obtained. Tungsten oxide

(WOx) is another material that is of great interest due to its application to several devices such as

photoelectrochromic ‘smart’ windows, optical devices, gas/humidity sensors, photocatalysts (San-

tato et al., 2001; Granqvist, 2000; Baeck et al., 2003; Solis et al., 2001; Qu & Wlodarski, 2000), and

others like electrocatalyst support in PEFCs (Zhang et al., 2014), anode for lithium ion batteries

(Yoon et al., 2011a) or as a material electrode for supercapacitors (Yoon et al., 2011b).

To the best of our knowledge, WOx has never been investigated as electrode material towards

glucose oxidation or sensing. WOx alone is not active towards GER, it can be however an efficient

catalyst support for gold nanoparticles. This work is thus the first to investigate and demonstrate

the supporting electrocatalytic properties of WOx for gold towards GER yielding a high detection

sensitivity of glucose. Both WOx and Au are synthesized using the pulsed laser deposition (PLD)

technique. WOx is first produced onto an electrically conductive and porous carbon paper sub-

strate, CP (the current collector), which is the type of carbon paper used in several electrochemical

devices. Afterward gold nanoparticles are deposited onto WOx. Such synthesized materials are first

characterized with field emission scanning electron microscopy (FESEM), X-ray diffraction (XRD),

X-ray photoelectron spectroscopy (XPS), micro-Raman spectroscopy, and transmission electron

microscopy (TEM). Next, the electroactivity and sensing properties of the WOx/Au system are in-

vestigated by cyclic voltammetry (CV), chronoamperometry and square-wave voltammetry (SWV)

electrochemical techniques in phosphate buffered saline (PBS, pH = 7.2) solution containing glucose

concentrations varying from 10 µM to 100 mM.
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Material and methods

Material synthesis

Both WOx and Au nanostructures were synthesized with PLD at room temperature by means

of a pulsed KrF excimer laser (λ = 248 nm, pulse width = 17 ns, and repetition rate = 50 Hz)

and a laser fluence of 4 J cm−2. A pure W target (99.95 %, Kurt J. Lesker Co.) was ablated

under 10 mTorr of oxygen and 20,000 laser pulses were used to deposit WOx onto a carbon paper

substrate (CP, Toray). Subsequently, gold was deposited under vacuum on WOx by ablating a pure

polycrystalline Au target (99.99 %, Kurt J. Lesker Co.) with 50,000 laser pulses. Before deposition,

the PLD chamber was evacuated with a turbo pump (2 × 10−5 Torr). In all cases, the target-to-

substrate distance was set to 5 cm. During deposition, the target was continuously rotated and

translated so as to attain a uniform ablation over the whole target surface. A detailed description

of the PLD setup and its working principle can be found elsewhere (Chrisey & Hubler, 1994).

Material characterization

The morphologies of the WOx and WOx/Au structures were examined by means of FE-SEM

(JEOL-JSM- 7600F) and TEM (JEOL-JEM-2100F operating at 200kV). The surface composition

was studied by XPS via a VG Escalab 220i-XL equipped with an Al Kα source (1486.6eV). The anode

was operated at 10kV and 20 mA. The pass energy of the analyzer was fixed at 20 eV. All samples

were analyzed with a spot size of 250 µm x 1000 µm located approximately in the centre of the

samples. A survey spectrum ranging from 0 to 1300 eV was first acquired and then higher resolution

multiplex scan spectra of W 4f and Au 4f were obtained. Quantification of the elements was carried

out with CasaXPS software (Casa Software Ltd.) by fitting the core level spectra after a Shirley

background removal. The C 1s core level peak at 284.6 eV, resulting from hydrocarbon contaminants

at the surface, was used as an internal reference. All spectra have been recalibrated with respect

to the C 1s core level peak of adventitious carbon contamination. The crystalline structure of all

samples was determined by XRD using a Bruker D8 Advance diffractometer equipped with a Cu Kα

source. The diffractometer was operated at 40 kV and 40 mA. All diffractograms were acquired in

the grazing incidence diffraction (GID) scan mode with an incident angle of 2°, 2θ angular step size

of 0.05° and acquisition time of 5 s per step. Micro-Raman spectroscopy was performed using the
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514.5 nm (2.41 eV) laser radiation of an Ar+ laser with a circular polarization. The laser beam was

focused onto the sample to a spot size of 1 µm in diameter (micro-Raman spectroscopy, Renishaw

Imaging Microscope WireTM).

Electrochemical measurements

Before the electrochemical measurements, the surface of the WOx/Au working electrode was

cleaned electrochemically by potential cycling in 0.5 M H2SO4. The electrochemical properties of the

Au electrodes were investigated using CV, chronoamperometry and SWV in a deaerated phosphate

buffered saline (PBS) solution (pH 7.2, Sigma–Aldrich) with glucose (D-(+)-glucose, ACS reagent

grade, Sigma–Aldrich). All the electrochemical measurements were conducted at room temperature

using a three-compartment electrochemical cell with an Ag/AgCl, 3 M KCl reference electrode and

a platinum coil as a counter electrode. Measurements and data acquisition were conducted with an

Autolab potentiostat/galvanostat from Eco Chemie.

Results and discussion

Characterization of tungsten oxide

Figures 1a and 1b are FESEM images at nominal magnification of x5,000 and x100,000 of

WOx deposited in presence of 10 mTorr of oxygen on the carbon microfibers constituting the CP

substrate. The images show a WOx layer of rough morphology. Raman spectroscopy is a powerful

tool for phase and structural analysis of materials. Micro-Raman spectrum of tungsten oxide films

deposited onto CP shown in Fig. 1c, is the typical signal of amorphous tungsten oxide (Boulova &

Lucazeau, 2002) and is similar to those of WOx deposited by PLD at 4.5 mTorr of oxygen pressure

using sintered WO3 as the ablated target (Lethy et al., 2008), or to WOx deposited using W target

in an oxidizing atmosphere (at 75 mTorr of dry air) (Di Fonzo et al., 2006). The spectrum shows

three broad features in the 100-300 cm−1, 300-550 cm−1, and 550-1000 cm−1 regions. The Raman

band at 210 cm−1 corresponds to W5+-W5+ vibrations and are expected in partially reduced WO3−x

phases (Cross & Parkin, 2003; Lee et al., 1999). The Raman bands at 275 cm−1 and 430-440 cm−1

correspond to the deformation vibrations of (O-W-O) bonds and the band in 800 cm−1 corresponds
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to the stretching vibrations of W-O bonds (Ingham et al., 2005; Pfeifer et al., 1995). It should be

noted that XRD (not shown) did not show any peak related to metallic W. The XPS wide survey

spectrum (Supplementary data, Figure S1) of the synthesized WOx on CP revealed the presence of

only C, W and O with a surface composition of 33.47, 20.79, and 45.73 at%, respectively. Fig. 1d

shows the high-resolution XPS spectrum of the W 4f region, which indicates that W species in the

tungsten oxide film showed three oxidation states. The W 4f level of the sample can be deconvoluted

into three doublets. The first one had the W 4f7/2 line at a binding energy (BE) of 35.89 eV, which

is assigned to W6+ species; the second doublet with the W 4f7/2 line at 33.51 eV, ascribed to W5+

species, and the third doublet had a lower BE with the W 4f7/2 at 32.42 eV corresponding to W4+

species (Green et al., 2011). The broad peak located around 40 eV is attributed to W 5p3/2. These

three oxidations states are the typical oxidation states found in W18O49 compound (De Angelis &

Schiavello, 1977). The percentages of W6+, W5+ and W4+ species were 33.0, 50.8 and 16.2 at%,

respectively.

Fig. 1. WOx deposited by PLD onto carbon paper substrate. (a-b) FESEM images. (c) Micro Raman
spectrum. (d) High-resolution XPS spectrum of the W 4f region.
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TEM (Fig. 2a, 2b) and high resolution (HR)-TEM (Fig. 2c, 2d) images show that the WOx de-

posit is a film made of ultra-fine nanoparticles of sub-nanometer size. In addition, a fully amorphous

microstructure without any crystalline feature can be confirmed for the WOx deposit, according

to the selected-area electron diffraction (SAED) pattern (Fig. 2e), which shows large and diffusive

central spot indicative of the presence of an amorphous WOx phase, which is in agreement with

Raman observations.

Fig. 2. (a-b) TEM and (c-d) HR-TEM analyses WOx deposited by PLD onto carbon paper substrate.
(e) SAED pattern.

Characterization of WOx/Au

Figure 3 shows typical FESEM images at increasing magnifications of the Au film grown onto

WOx. The Au film is shaped into ordered segments made of clusters of particles.
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Fig. 3. FESEM images at increasing magnification of gold deposited by PLD with 50000 laser pulses
onto WOx.

The XRD profile shown in Fig. 4a does not reveal peaks related to W. The diffractograms is simi-

lar to that of polycrystalline Au, that is to say the diffraction peaks at 2θ = 38.2°, 44.4°, 64.6°, 77.6°,

and 81.7° corresponding to (111), (200), (220), (311), and (222) reflections, respectively (JCPDF

89-3697). This indicates that only metallic gold is present. By using the Debye-Scherrer equation

and the most intense (111) diffraction peak for Au, the average crystallite sizes was estimated to be

36 nm, whereas the lattice constant is equal to 4.080 Å close to theoretical calculations.
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Fig. 4. (a) XRD and (b) High-resolution XPS spectrum of the Au 4f region of PLD deposited gold
with 50000 laser pulses onto WOx.

XPS survey scan (Figure S2) of Au deposited onto WOx presents peaks only for Au, C and O

with a surface composition of 40.1, 48.1 and 11.8 at%, respectively. Note that no W component

is detected at the surface of the WOx/Au sample, which confirms the uniform coating of WOx

by gold. High-resolution XPS spectrum in the Au 4f region of Au film grown onto WOx is shown

in Fig. 4b. The spectrum displays two 4f7/2 and 4f5/2 core levels whose maximum intensities are

located at BEs of 84.0 ± 0.1 and 87.6 ± 0.1 eV. There is a 3.6 ± 0.1 eV energy difference between

the 4f7/2 and 4f5/2 components, which indicates that gold being in the metallic state (Seah et al.,

1990). No other chemical states of Au were identified and satisfactory fitting of each core level

peak was obtained using only one component with an asymmetric profile. Thus XPS results are

in accordance with those of XRD indicating that the chemical state of Au is not affected by the

WOx support under the conditions of synthesis considered in this work. Figure 5a and Fig 5b-c are

respectively the TEM and HR-TEM images of the PLD deposited Au onto WOx. The images show

that the morphology of Au is a mixture of well-separated more or less spherical nanoparticles and

micelles-like gold particles. The particle size distribution over 133 particles (region indicated in the

figure) revealed an average size of 8 nm (Fig. 5d). As an indication, the average size of gold particles

deposited under vacuum by PLD on different supports such as CNTs and CeO2 were 4.1 nm and

5.1 nm, respectively. Therefore, under the conditions of synthesis considered in this work, it seems

that WOx in the C/Au gives rise to larger particles of Au.
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Fig. 5. (a-b) TEM and (c) HR-TEM analyses of Au deposited by PLD. (d) Particle size distribution.

The synthesized WOx/Au sample was first characterized with CV in an argon-saturated solution

of 0.5 M H2SO4 at a scan rate of 50 mV s−1 (Fig. 6a). The CV profile exhibits the typical redox

processes due to Au oxide formation within 1.1 V and 1.6 V potential range, and a reduction

peak positioned at 0.94 V vs Ag/AgCl. An electroactive surface area (ESA) of about 2.0 cm2 was

estimated by integrating the charge consumed for reducing the Au oxides formed in the positive scan

by assuming that the reduction of a monolayer of Au oxides requires 400 µC cm−2 (Angerstein-

Kozlowska et al., 1987). Afterwards, CV was initially employed to characterize the GER at the

WOx/Au electrode. Figure 6b shows a CV recorded at a slow scan rate of 2 mV s−1 (quasi-steady

state) in a pH 7.2 PBS solution containing 100 mM of glucose. The electrode revealed the distinctive
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response of GER at Au electrode (Cheng et al., 2010). The peak current density in the forward scan

equals to 1.28 mA cm−2 and the onset potential at which the GER starts is as negative as -0.3 V

vs Ag/AgCl.

Fig. 6. Cyclic voltammetry at Au deposited onto WOx (a) Recorded with 50 mV s−1 potential scan
rate in a de-aerated solution of 0.5 M H2SO4 (b) Recorded with 2 mV s−1 potential scan rate in
argon-saturated 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing 100 mM of glucose.

Electrochemical techniques such as CV, chronoamperometry and square-wave voltammetry were

used to investigate the sensing properties toward glucose at various concentrations. Results obtained

with CV and chronoamperometry are presented in Figure S3 and S4, respectively. In the following

only results obtained with SWV are discussed because the technique yielded to better sensitivity as

compared to the two former electrochemical techniques. This is expected because the SWV technique

is a pulse method allowing differentiating between the capacitive currents and the faradaic process

mainly at very low concentrations of the analyte, and the acquisition time is faster (Lovric, 2005).

Fig. 7a shows SWVs recorded under optimized conditions, i.e., frequency of 20 Hz, square-wave

amplitude of 20 mV, and step potential of 1 mV in 0.01 M PBS solution at pH 7.2 containing

various concentrations of glucose varying from 10 µM to 100 mM. Well-defined SWV peaks were

obtained. It can be seen that the peak current increases as the concentration of glucose increases

(Fig. 7b). A linear relationship with a regression equation of y = 65.7x - 1.7 (x : concentration/mM,

y : current/µA cm−2) and a correlation coefficient of R2 = 0.9974 was observed from 10 µM to

10 mM (Fig. 7c), which is far beyond the physiological level (3–8 mM). For glucose concentrations

higher than 10 mM, a non-linear dependence was noticed because of the saturation of the active
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adsorption sites with glucose. The sensitivity was found to be 65.7 µA cm−2 mM−1 and a low

detection limit 10 µM was reached.

Fig. 7. (a) Square-wave voltammograms recorded with an amplitude of 20 mV, a step potential of
1 mV and a frequency of 20 Hz at the WOx/Au electrode in argon-saturated 0.01 M PBS solution at
pH 7.2 containing concentrations of glucose varying from 0.1 mM to 100 mM. (b) The dependence of
the peak current of the glucose oxidation on the concentration of glucose. (c) The obtained linearity
domain up to 10 mM of glucose.

The sensitivity obtained with SWV technique is far greater than those measured by CV (30.8

µA cm−2 mM−1) and chronoamperometry (24.5 µA cm−2 mM−1). The sensitivity achieved with

the WOx/Au electrode is greater than that attained at CP/Au (3.6 µA cm−2 mM−1) (unpublished

results), CNT/Au (25 µA cm−2 mM−1) (Gougis et al., 2014c), CNT/AuOx (43.6 µA cm−2 mM−1)

(Gougis et al., 2014a), CeO2/Au (44 µA cm−2 mM−1) (Gougis et al., 2014b) and co-deposited

CeO2-Au (57.5 µA cm−2 mM−1) (Gougis et al., 2014d).
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Conclusion

In summary, the PLD technique was employed to fabricate WOx thin film on carbon paper

substrate by ablating metallic W in presence of 10 mTorr of oxygen. Both micro-Raman spectro-

scopy and TEM revealed that the grown WOx is amorphous and made of ultra-fine particles of

sub-nanometer sizes. XPS analysis showed that the deposited WOx was three different oxidation

states, W4+, W5+ and W6+ close to the structure W18O49. Afterwards, gold nanoparticles were

deposited by PLD onto WOx. Both XRD and XPS showed that only metallic Au was present at

the surface of the WOx/Au composite, suggesting that the WOx support did not alter the electro-

nic structure of Au. It is however observed that the presence of WOx in the C/Au catalyst gives

rise to coalescence during the formation of the Au catalyst particle, which results in a particle

size larger than previously observed of Au deposited onto CNT or onto CeO2 supports. Then, un-

der the synthesis conditions used in this work, the presence of WOx in C/Au catalyst affects the

morphological characteristics of the gold catalyst. The electrocatalytic properties of the WOx/Au

composite towards GER were investigated at different concentrations of glucose in PBS solution.

It is demonstrated that such composite possess high catalytic activity towards GER and delivered

a sensitivity for glucose oxidation as high as 65.7 µA cm−2 mM−1 within 10 µM to 10 mM range

and a low detection limit of 10 µm of glucose. This interesting analytical performance makes the

laser fabricated Au/WOx nanocomposite electrode potentially promising for glucose fuel cells, bio-

medical analysis like the determination of glucose concentration in biological fluids, such as blood

saliva, sweat, urine, and serum, as well as food and beverage analysis. Although, this is the first

work that reports the use of WOx as catalyst support for Au towards glucose oxidation with high

sensitivity, we believe the electrochemical performance of the electrode can be improved further

by optimizing the growth condition of WOx such as the morphology (smoothness vs porosity), the

structure (amorphicity vs crystallinity), the thickness, the nature of the background atmosphere

and pressure, or the simultaneous deposition of WOx and Au. Such systematic study will further

answer the question if the improved GER activity of gold is due to co-catalytic properties of WOx

or simply due to the modification of the morphological properties of Au by WOx .
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Figure S3: (a) Voltammetry measurements recorded with 2 mV s−1 at the Au-WOx electrode in argon-
saturated 0.1 M PBS solution at pH 7.2 containing concentrations of glucose varying from 0.01 mM to
100 mM; (b) the dependence of the peak current density over the whole range of glucose concentration
and (c) the linearity domain of peak current density.

A linear relationship with a regression equation of y = 30.8x + 0.34 (x : concentration/mM,

y : current/µA cm−2) and a correlation coefficient of R2 = 0.9987 was observed from 10 µM to

15 mM (Fig. S3c). The sensitivity was found to be 30.8 µA cm−2 mM−1 and a low detection limit

10 µM.
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Figure S4: (a) Chronoamperometry measurements at an applied potential of 0.25 V vs Ag/AgCl at
the Au-WOx electrode in argon-saturated 0.1 M PBS solution at pH 7.2 containing concentrations
of glucose varying from 0 mM to 100 mM; (b) the dependence of the steady-state current density
over the whole range of glucose concentration and (c) the linearity domain of the steady-state current
density.

A linear relationship with a regression equation of y = 24.5x - 2.1 (x : concentration/mM,

y : current/µA cm−2) and a correlation coefficient of R2 = 0.9961 was observed from 10 µM to

10 mM (Fig. S4c). The sensitivity was found to be 24.5 µA cm−2 mM−1 and a low detection limit

10 µM.
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