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Résumé

Cette theése porte sur le développement de biocapteurs basés sur la technique de
résonance des plasmons de surface (SPR) pour effectuer des analyses directement dans un fluide
sanguin n’ayant subi aucune purification ou dilution. L’ensemble des biocapteurs discutés
exploiteront un instrument SPR portable développé¢ dans le groupe du professeur Masson. Le
premier volet de la thése portera sur le processus d’interférence lié¢ a 1’adsorption non spécifique
du sérum a la surface du capteur. L’analyse des biomolécules adsorbées sera effectuée en
combinant la SPR a la spectrométrie de masse. Les informations obtenues seront exploitées pour

la construction de biocapteurs adaptés a I’analyse en milieu sanguin.

Un premier biocapteur développé ciblera la protéine antigéne prostatique spécifique
(APS) contenue dans le sérum servant de biomarqueur pour dépister le cancer de la prostate.
Pour détecter les faibles concentrations de cette protéine directement dans le sérum, un matériel
plasmonique microstructuré sera utilisé pour amplifier les signaux obtenus et sera recouvert
d’une monocouche peptidique minimisant I’adsorption non spécifique du sérum. L’instrument
SPR aura été adapté pour permettre également la détection simultanée de fluorescence. Un test
ELISA sera ainsi effectué en paralléle du test SPR. Chacune des techniques fournira un controle
pour la deuxiéme, tout en permettant de détecter le biomarqueur au niveau requis pour dépister
la maladie. La combinaison des deux méthodes permettra aussi d’élargir la gamme dynamique

du test de dépistage.

Pour terminer, I’instrument SPR portable sera utilis¢ dans le cadre de détection de
petites biomolécules ayant un potentiel thérapeutique directement dans un échantillon de sang.
Des peptides ayant une activité anti-athérosclérotique pourront ainsi étre détectés & méme un
¢chantillon de sang ni purifié ni dilué, et ce a des concentrations de I’ordre du micromolaire.
Une modification de la microfluidique via I’introduction d’une membrane poreuse au cceur de

celle-ci sera la clé permettant d’effectuer de telles analyses.

La présente thése met de I’avant de nouvelles stratégies et des modifications
instrumentales permettant d’analyser des protéines et des petites molécules directement dans un

¢chantillon non purifié¢ de sérum ou de sang. Les modifications apportées au systeme fluidique,



a Dlinstrument SPR et au niveau du biocapteur employé permettront d’effectuer des
biodétections dans des matrices aussi complexes que les fluides sanguins. Les présents travaux
mettent en lumicre la capacité d’un instrument SPR/fluorescence portable a faire en 12 minutes
la biodétection d’un marqueur du cancer de la prostate directement dans un échantillon de
sérum. Finalement, on rapporte ici un des premiers articles ou un biocapteur SPR est utilisé a

méme un échantillon de sang non-purifié pour faire des biodétections.

Mots-clés : Résonance des plasmons de surface, Biocapteur, Sérum, Sang, Spectrométrie de
masse, Adsorption non spécifique, ELISA, Film d’or microstructuré, Monocouche

autoassemblée, Cancer de la prostate, Barriére de diffusion, Microfluidique
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Abstract

This thesis discusses the development of surface plasmon resonnance (SPR) biosensors
to perform detection directly on unpurified and undiluted blood based fluids such as serum or
blood. Every biosensor discussed in the following chapters rely on a home-built portable SPR
device developed in Professor Masson’s research laboratories. Non-specific adsorption, which
greatly hinders biosensing in crude fluids, will be the first topic of the thesis. Serum adsorption
was performed on the SPR sensor surface and then characterized by SPR and mass spectrometry.
This study provided useful information for biosensing directly in blood-based fluids. It also

provided a better fundamental understanding of the nonspecific adsorption process on surfaces.

The first biosensor was developed to detect prostate specific antigen (PSA), a protein
normally contained in serum, which is a known biomarker for prostate cancer. In order to detect
low concentrations of this protein directly in serum, a microstructured gold film was used to
amplify the signal generated by the binding event on the biosensor. A peptide monolayer
covered the metallic surface of the sensor to reduce non-specific protein adsorption. The SPR
portable instrument was modified to simultaneous detect fluorescence in order to perform a SPR
and ELISA test in a single instrumental platform. Each technique provided a control for the
other for detection of the prostate cancer biomarker at concentration levels required for the
screening of the disease. The SPR and ELISA combination also extended the dynamic range of

the biosensing assay.

Finally, the portable SPR device was used to detect small biomolecules with potential
therapeutic activity directly in a sample of blood. Peptides with an anti-atherosclerotic activity
were thus detected in an unpurified and undiluted blood sample at micromolar concentration.
The addition of a porous membrane to the microfluidic used for the biosensing assay facilitated

the successful detection of these molecules in whole blood.

The present thesis describes novel strategies and instrumental modifications to unlock
the possibility of performing biosensing directly on unpurified and undiluted blood-based fluids.
Modifications of the fluidic system, the SPR instrument and biosensor used will allow detection
in fluids with high complexity such as serum or blood. The work described herein reports a

prostate cancer screening assay performed in 12 minutes directly in serum using a portable
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SPR/fluorescence instrument. Finally, this thesis reports one of the first scientific papers where

a SPR biosensor is used to perform analysis directly in blood.

Keywords : Surface plasmon resonance, Biosensor, Serum, Blood, Mass spectrometry,
ELISA, Microstructured gold film, Self-Assembled Monolayer, Non-specific binding, Prostate

cancer, Diffusion barrier, Microfluidic
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Chapitre 1: Introduction

1.1 Préambule

1.1.1 Contexte

L’utilisation de biocapteurs est de plus en plus courante depuis plusieurs années en raison
de leur grande sensibilité, leur simplicité, leur sélectivité et leur capacité a effectuer des analyses
en temps réel. Des biocapteurs sont ainsi utilisés dans plusieurs domaines tels que

I' Ces dispositifs

I’agroalimentaire, la sécurité nationale, ’environnement et la médecine.
analytiques représentent une approche de choix pour de nombreuses applications comme la
détection d’explosifs, de substances illicites, d’agents pathogénes, de médicaments, de
biomarqueurs, etc.”* Les deux grands succés commerciaux exploitant des biocapteurs sont sans
contredit le glucomeétre et le test de grossesse. Ces deux tests portant sur des applications de type
biomédical permettent une détection rapide et simple tout en offrant un bas taux de faux positif.
Ces deux exemples représentent aussi des systémes de biodétection en vente libre, soulignant par
le fait méme leur capacité a rendre accessible de I’information médicale hors des centres d’analyses
spécialisés. Il est envisageable que des dispositifs basés sur des technologies similaires puissent
étre développés et impliqués dans le dépistage de diverses conditions médicales ou de maladies.
Ainsi, les biocapteurs pourraient étre utilisés dans un cadre de dépistages préventifs effectué¢ en
clinique pour une portion de la population plus a risque pour une maladie donnée. Un dépistage
précoce d’une maladie via I’utilisation de ces dispositifs de biodétection permettrait de cibler les
personnes atteintes avant que le développement de la maladie ne soit trop important. Ceci
permettrait en fin de compte de restreindre la durée des traitements utilisés ainsi que leur intensité,

tout en augmentant le taux de guérison.

Le dépistage de maladie ayant recourt a 1’utilisation d’un biocapteur sera généralement
effectué en ciblant spécifiquement un ou plusieurs marqueurs dans un échantillon biologique tel
que le sang, le sérum ou I'urine. Le prétraitement de I’échantillon dépend du milieu d’analyse et
du marqueur ciblé et il est nécessaire afin d’obtenir une détection exempte d’interférence majeure’.
En raison de la complexité des échantillons biologiques utilisés, plusieurs étapes de purification

permettent d’isoler le ou les analytes ciblés. Le traitement de I’échantillon provenant d’un patient



demandera donc du temps, du personnel qualifié, différent instruments et plusieurs

réactifs/consommables.

Dans le cadre de dépistage d’une maladie ou d’une condition médicale, le délai avant
I’obtention des résultats d’analyses peut étre crucial. En effet, le diagnostic précoce permettra de
limiter les effets d’une maladie et de débuter le plus tot possible le traitement adapté au stade de
développement de celle-ci. Le dépistage est donc percu comme étant la premiére étape menant au
traitement et éventuellement a la guérison d’une maladie. Pour améliorer la facilité et la rapidité a
laquelle le dépistage peut étre effectué, il est nécessaire d’éliminer autant d’étapes et

d’intermédiaires que possible dans ce processus d’analyse.

Un premier élément de solution a cette problématique consisterait a procéder au dépistage
directement dans les fluides biologiques échantillonnés. Ceci ne demanderait pas ou peu de
traitement de 1’échantillon avant son analyse et permettrait d’accélérer le processus de diagnostic.
Il serait intéressant dans un contexte de dépistage de cibler les fluides sanguins, en raison du grand
nombre de biomarqueurs qu’ils contiennent. Le sang est en effet riche en informations concernant
un individu et renseigne énormément sur son état de santé, ce qui justifie sa grande utilisation dans
le cadre de détection de maladie. En raison de sa grande viscosité et des cellules qu’il contient, le
sang est souvent converti en plasma ou en sérum par une étape de centrifugation, puis traité de
différente fagon afin d’isoler les molécules d’intérét et de réduire les interférences provenant de la

matrice.

Un deuxieme aspect important du dépistage réside dans 1’accessibilité a celui-ci. En effet,
trés souvent les patients devront, suite a une recommandation de leur médecin, prendre rendez-
vous dans un centre de prélevement ou sera effectuée la prise de I’échantillon biologique nécessaire
au dépistage. L’échantillon sera traité et analysé¢ dans un deuxi¢me centre par des instruments
spécialisés, généralement massifs et couteux, puis les résultats des tests seront finalement
acheminés au médecin. Les délais entre les différents intermédiaires doivent étre réduits ou doivent
tout simplement disparaitre pour assurer un diagnostic rapide de certaines conditions médicales.
Pour contourner ces différents intermédiaires employés dans le processus d’analyse, un outil de
dépistage pourrait etre implanté directement dans le cabinet du médecin ou dans une ambulance.
L’instrument de diagnostic portable (point of care - POC)® alors requis se devrait d’étre simple

d’utilisation, de faible colt d’opération, de faible taille, fournissant une analyse rapide et apte a

2



effectuer des mesures directement sur le terrain. L’instrument POC devrait également exploiter une
technique permettant d’effectuer la biodétection d’un marqueur directement dans un échantillon

complexe afin de réduire encore une fois le temps d’analyse et le cott lié a celle-ci’.

1.1.2 Approche et cibles proposées

Une technique de plus en plus utilisée dans le domaine des biocapteurs et permettant une
instrumentation de type POC est la résonance de plasmon de surface (surface plasmon resonance -
SPR). Cette méthode sans marquage base sa détection sur le changement d’indice de réfraction a
proximité d’un film métallique mince généralement d’or. Les biocapteurs SPR exploitent une
source lumineuse en réflexion totale interne et le phénomene de champ évanescent, ce qui permet
I’analyse d’échantillon turbide tel que le sang. De plus, la SPR a démontré sa capacité a faire
I’analyse de multiples molécules et biomolécules a de trés faibles concentrations (de 1’ordre du pM
au nM)®. Quelques systémes SPR portables sont d’ailleurs disponibles sur le marché comme le
Spreeta de Texas Instrument’ ou le SPIRIT de Seattle Sensor System!'®, fournissant ainsi une

plateforme de biodétection se basant sur une instrumentation de type POC.

L’interférence de la matrice, qui sera majeure pour une analyse directement dans un fluide
sanguin, reste toutefois un probléme a adresser dans le cas ou un biocapteur SPR est utilisé pour
analyser directement dans ce genre d’échantillon. Pour mieux caractériser et saisir les défis reliés
a I’analyse directement dans les fluides sanguins, une ¢étude du phénomene d’adsorption non
spécifique ayant lieu a la surface d’un capteur SPR par ce genre de fluide a été effectuée. Deux
méthodes analytiques, soit la SPR et la spectrométrie de masse (mass spectrometry — MS), ont été
utilisées pour étudier les biomolécules adsorbées sur la surface d’un capteur. La SPR mesure
quantitativement le matériel adsorbé selon la surface du capteur utilisée. L’identification des
biomolécules adsorbées sur le capteur a été¢ effectuée par MS. La possibilité d’effectuer des
mesures SPR et MS sur un substrat unique, leur capacité a analyser directement une surface et les

informations complémentaires pouvant étre obtenues par ces deux méthodes expliquent leur choix.

Dans un deuxieme temps, un biocapteur SPR a été réalisé pour cibler une protéine retrouvée
dans le sérum, soit I’antigéne prostatique spécifique (Prostate specific antigen — PSA). La PSA est
couramment analysé dans le cadre du dépistage du cancer de la prostate. Ce type de cancer possede

un des plus hauts taux de prévalence dans les pays occidentaux, en particulier aupres des hommes



de plus de 50 ans. Selon les statistiques actuelles, environ un homme sur huit sera affligé par cette
maladie au courant de sa vie et un homme sur vingt-huit souffrant d’un cancer de la prostate en
mourra. En 2014, la société canadienne du cancer estimait a preés de 25 500 nouveaux cas et 4 000
déces au Canada en raison du cancer de la prostate. Ce type de cancer représentait en 2014 environ
24% des nouveaux cas de cancer et prés de 10% des déces par cancer. Cependant, le nombre de
déces attribuable au cancer de la prostate a commencé a diminuer lentement au Canada depuis les
années 90 avec l’arrivée de dépistage a grande échelle chez les hommes a risque. En effet, les
avancés au point de vue du dépistage, notamment avec I’arrivée de I’analyse du taux de PSA, a
grandement aidé¢ le domaine médical en lui fournissant un outil permettant un meilleur

diagnostique'!.

1.1.3 Organisation de la thése

Dans la présente thése, un systtme SPR portable développé dans les laboratoires du

Professeur Masson a 1’Université de Montréal'?

a été utilisé pour réaliser la détection de la PSA.
Ce biomarqueur a été utilisé comme modele biologique concret afin de valider les capacités de
détection du systeme SPR portable. Dans le cadre de cette étude, un biocapteur basé sur un matériel
plasmonique microstructuré et une chimie de surface minimisant I’interférence du sérum a été
exploité pour faire la détection de la PSA aux concentrations requises pour le dépistage du cancer
de la prostate (4 ng/mL ou 0,15 nM). Ce test a ¢été¢ également couplé avec un test de type ELISA,
une méthode représentant le standard dans le domaine de la biodétection. La double détection de

la PSA via la SPR et P’ELISA pourrait réduire le taux de faux positif du test de dépistage, d’ou

I’intérét d’adapter I’instrument SPR pour détecter la fluorescence générée par le test ELISA.

Outre 'intérét du dépistage, 1’analyse en milieu biologique complexe pourrait avoir un
grand impact en ce qui a trait aux études in vitro effectuées dans le cadre du développement de
composés thérapeutiques. En effet, une plateforme de détection rapide apte a faire la détection d’un
composé pharmaceutique directement dans un échantillon de sérum ou de sang pourrait indiquer
le comportement d’une molécule lorsqu’elle circule dans le sang. En effet, il est important de bien
saisir I’impact du milieu biologique sur le composé étudi¢ pour comprendre les conséquences
impliquées dans un modéle représentatif d’un cas réel'> 4. Souvent, les modeles in vitro employés
représentent des systemes simplifiés. Ces études négligent donc les interactions que le composé

développé pourrait avoir avec le milieu biologique.



Un instrument basé sur la SPR serait intéressant pour effectuer la mesure d’interaction,
directement dans un biofluide, d’un composé pharmaceutique avec son récepteur ciblé puisque la
SPR est une technique sans marquage et n’implique pas de modification du composé
pharmaceutique. L’ajout d’un marqueur pour faire 1’analyse d’un composé pharmaceutique
pourrait aussi affecter ses caractéristiques physiques et pourrait induire une variation de son affinité
pour le récepteur. De plus, la SPR peut fonctionner dans les fluides biologiques, donc elle est
adéquate pour ce type de mesure. L’utilisation d’une instrumentation de faible taille, comme celle
proposée, pourrait aussi avoir ’avantage de réduire 1’espace dédié¢ a I’instrument. Bien que ce
facteur ne soit pas nécessairement prioritaire, il reste que I’espace réservé pour I’instrumentation
dans un laboratoire est souvent limité. L appareil SPR portable développé a été donc finalement
employé dans cette thése pour faire la détection d’un composé thérapeutique ayant une activité

anti-athérosclérotique a méme un échantillon de sérum et de sang.

Donc, les travaux présentés dans cette thése portent sur le développement de nouvelles
approches analytiques pour effectuer des mesures SPR dans les biofluides. Pour faciliter la
compréhension du lecteur, I’introduction présentera un résumé des notions essentielles sur les
techniques SPR, MALDI-MS et ELISA dans les sections suivantes. Ce premier chapitre portera
spécifiquement sur une description des principes théoriques des techniques, sur I’instrumentation

impliquée et leur utilisation dans le cadre de la these.

1.2 La résonance des plasmons de surface:

1.2.1 Historique :

Les premiéres observations scientifiques modernes du phénoméne physique de résonance
des plasmons de surface datent de plus d’un siécle. Entre 1902 et 1912, Wood a observé certaines
anomalies lorsque de la lumiére blanche polarisée était réfléchie sur un réseau de diffraction'™ 6.
En effet, on pouvait observer des zones assombries pour la lumiére résultante provenant du réseau
de diffraction. Les premieres analyses théoriques correspondant aux anomalies décrites par Wood
furent réalisées en 1907 par Lord Rayleigh avec sa théorie des réseaux de diffraction!’. Dans les

années 1950, plusieurs travaux de recherche portant sur la perte d’énergie des ¢électrons dans les



13.19 ont mené a la suggestion que cette perte d’énergie serait

gaz et les films métalliques minces
due a I’excitation des ¢lectrons de la bande de conduction. Pines et Bohm furent ainsi les premiers
a décrire les anomalies comme étant une oscillation des électrons sur une surface et a établir les
bases du phénoméne de résonance de plasmon de surface?!. L’excitation du plasmon de surface
par réflexion totale atténuée en utilisant un prisme possédant un indice de réfraction plus élevé que
I’air fut ensuite démontré dans les années 60 par Kretschman?? 2* et Otto?*. Nylander et Liedberg
exploiterent cette configuration SPR en réflexion totale atténuée pour réaliser parmi les premiers
exemples de biodétection de cette méthode?. Au courant des années 80 et 90, les expériences de

biodétections effectuées par SPR ont cru en popularité et sont aujourd’hui utilisées dans le domaine

agroalimentaire, environnemental, biomédical et lié a la sécurité" 8,

1.2.2 Théorie de la SPR :

La SPR est souvent décrite comme étant 1’interaction entre un champ électromagnétique
comme la lumiére et I’oscillation collective des ¢électrons de la bande de conduction d’un métal
noble?®. Cette oscillation est aussi connue comme étant le plasmon de surface. Un film métallique
peut supporter un plasmon de surface uniquement si la portion réelle de la constante diélectrique
du métal (em) est négative?’ (em= € +ie’ ot e’ < 0, ici e représente la partie réelle alors que ¢’
représente la partie imaginaire. La valeur absolue de la portion réelle de em doit également étre plus
grande que la constante diélectrique du milieu diélectrique (eq). L’or et I’argent sont deux métaux
nobles généralement utilisés en SPR puisqu’ils supportent un plasmon de surface pouvant étre

excité par un faisceau lumineux du domaine spectral du visible et de I’infrarouge.



Un plasmon de surface va posséder une énergie propre représentée comme un champ
¢lectromagnétique. Celui-ci est perpendiculaire au film métallique qui est placé dans le plan XY et
se propagera selon 1’axe Z dans les deux directions de ce dernier (Figure 1.1 A). Une décroissance
exponentielle de I’intensité du champ électrique du polariton de plasmon de surface sera observée

au fur et a mesure que I’on s’¢loigne de I’interface métal/di¢lectrique (Figure 1.1 B).

Plan XY

I

Figure 1.1 A) Plasmon de surface a I’interface d’un film métallique (constante diélectrique em) et
d’un milieu diélectrique (constante diélectrique €p) se propageant selon I’axe z et B) Volume sondé
(indiqué en rouge) par I’excitation du plasmon de surface depuis un prisme (constante diélectrique

€p) par un faisceau de lumiére avec un angle d’incidence (Oinc)

Le vecteur d’onde du plasmon de surface?®, décrit par 1’équation 1, est polarisé transverse
magnétique (TM), ce qui implique que son champ magnétique est parallele au plan du film

métallique (plan XY de la Figure 1.1).
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Ou ksp est le vecteur d’onde du plasmon de surface, e la constante diélectrique du métal, 5 est la

constante ¢lectrique du milieu avoisinant le métal et A la longueur d’onde de la lumicére.



Un photon également polarisé TM et envoy¢ sur la surface métallique excitera le plasmon
de surface s’il entre en résonance avec celui-ci. Pour obtenir cette résonance, le vecteur d’onde du
photon (kpn) doit cependant étre égal au vecteur d’onde du plasmon de surface (ksp). Cependant, le
vecteur d’onde de la lumiere dans I’air et dans 1’eau (équation 2) sera toujours plus grand que le

vecteur d’onde du plasmon de surface®” (Figure 1.2).

2
k=~ @)

Ou kph est le vecteur d’onde de la lumiere et A la longueur d’onde de la lumicére.

I1 faut donc moduler la valeur de kph ou de ksp afin d’avoir une égalité entre les deux vecteurs
d’onde (kpn = kgp) pour que le photon entre en résonance avec le plasmon de surface. L utilisation
de lumiére en réflexion totale interne dans un milieu possédant un indice de réfraction élevé
(exemple : prisme de verre BK7) permet d’augmenter kyn (Figure 1.2) alors que I’utilisation d’un
réseau de diffraction permet de diminuer la valeur de ks, (non présenté ici)?®. Un photon sous
condition de réflexion totale interne dans un prisme d’un indice de réfraction plus élevé (dites
configuration de Kretschmann) aura un vecteur d’onde possédant une composante dans 1’axe du

film métallique décrit par 1’équation 3.

b ko air Kpn prisme

/ o

wi(s™h

Y

Vecteur d'onde (ky)

Figure 1.2 Schématisation du couplage de la lumiere et du plasmon de surface par ’utilisation

d’un prisme d’indice de réfraction plus élevé’



2
Kph = 7" NpSindine 3)

Ou A est la longueur d’onde de la lumiére, 1, est I’indice de réfraction du prisme et 0ic est ’angle

d’incidence.

L’utilisation du prisme permettra d’augmenter le momentum du vecteur d’onde de la
lumiére et d’obtenir une égalité entre kg, et kyn. 11 y aura alors absorption du photon par la surface
puis retransmission de celui-ci dans le milieu adjacent au film métallique. Le milieu diélectrique
sera sond¢ par le plasmon de surface excité sur une profondeur d’environ 100 a 200 nm par rapport
au film métallique. Cette distance de pénétration du plasmon variera selon la nature et les
caractéristiques du film métallique utilisé. La propagation du plasmon a la surface a la surface du
film métallique qui est li¢ a la relaxation de celui-ci suite a son excitation se fera sur une distance
de ’ordre de quelques dizaines a prés d’une centaine de pm3! 32, L’excitation du plasmon de
surface est particuliérement intéressante pour un mince film métallique avoisinant un milieu
di¢lectrique (exemple : une solution aqueuse). En effet, les conditions de résonance du film
métallique sont grandement affectées par le milieu diélectrique. Un lien peut étre établi entre la
constante diélectrique d’un milieu et son indice de réfraction (g5 ~ 1s%), menant ainsi a I’équation
4. Celle-ci démontre que I’indice de réfraction dictera les conditions d’excitation du plasmon de

surface pour lesquelles ksp et kpn vont €tre en résonance.

21 €mM?
kp=— [(—— 4
P A ( €m +n2) )
Ou s est I’indice de réfraction de la solution (milieu diélectrique) en contact avec le film métallique

(Figure 1.1)

Cette dépendance des conditions de résonance démontre donc le potentiel d’utiliser le
phénoméne SPR pour effectuer la mesure d’indice de réfraction a I’interface métal/diélectrique. De
plus, comme la lumiére en configuration Kretschmann sera confinée dans un prisme, celle-ci ne

sera pas affectée par la turbidité de la solution a analyser. En effet, contrairement a des méthodes



comme la fluorescence ou I’absorption UV-Vis, le faisceau lumineux utilisé en SPR ne traversera
pas I’échantillon a analyser. Ceci fait donc de la SPR une méthode de choix pour I’analyse en

matrice complexe.
1.2.3 Théorie du plasmon de surface localisé

En limitant la surface disponible pour la propagation du plasmon de surface a un espace
plus petit que la distance de propagation (sous le pm) on observera un phénomeéne de plasmon de
surface localisé ou LSPR3?. Ce type de plasmon est généralement observé pour des nanoparticules
faites de métaux nobles pouvant supporter un plasmon de surface comme I’or ou I’argent. Ces
nanoparticules possédent une grande densité d’¢électrons pouvant osciller en suivant certains modes
et générant ainsi un dipole électrique. Lorsqu’un champ électromagnétique passe au travers d’une
solution de nanoparticules, il y aura pour certaines longueurs d’onde résonnance entre le champ

¢lectrique de la lumicre et le dipole de la nanoparticule (Figure 1.3).

Champ &lectrigque

Figure 1.3 Excitation du plasmon de surface localis¢ (LSPR) par I’entrée en résonance du nuage

électronique de la nanoparticule avec un champ électrique
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La lumiere permettra ainsi d’exciter le plasmon de surface localisé dont I’absorption de
lumicere est définie par I’équation 5. L’excitation de la nanoparticule sera dans ce cas indépendante
de I’orientation du photon, puisque la nanoparticule est plus petite que la longueur d’onde de la

lumiére®*,

_ (24m2Nad(g)%2) £ m
B = ( A1n(10) ) ((s'm+x£ )2+ (s"m)z) )

Ou E correspond a I’absorption a une longueur d’onde 4 donnée, a est la taille des nanoparticules,
N est le nombre de nanoparticules, & est la constante diélectrique de la solution adjacente, ¢’ et e’
sont respectivement les portions réelle et imaginaire de la constante diélectrique du métal et y est

un facteur de forme de la nanoparticule

Ce type de plasmon de surface peut étre excité directement, sans recourir a ’utilisation d’un
prisme comme en SPR ou celui-ci est nécessaire puisque la lumiére requise pour 1’excitation du
plasmon est en réflexion totale interne. Lors de I’interaction de la lumiere avec les nanoparticules,
une portion de la lumiére incidente sera absorbée alors qu’une portion sera dispersée. L’absorption
et la dispersion seront grandement amplifiées en raison de 1’excitation du LSPR. La taille et la
forme (exemple : nanosphéere, nanobatonnet, nanoframboise et nanotriangle) des nanoparticules
utilisées auront un impact sur la longueur d’onde a laquelle I’excitation du LSPR aura lieu. Celle-
ci a généralement lieu dans le domaine du visible expliquant la coloration des solutions de
nanoparticules. La taille de nanoparticules utilisées définit la distance disponible pour la relaxation
du plasmon de surface et va donc avoir un impact majeur sur la longueur d’onde a laquelle
I’absorption de lumicre a lieu. Ainsi, en augmentant la taille des particules, on observera un
changement progressif de la coloration de la solution de nanoparticules. Le grand confinement du
champ électromagnétique et sa grande intensité induite par le LSPR fournissent par I’entremise des
nanoparticules un type de sonde trés sensible a la détection de petits changements de

I’environnement diélectrique entourant la nanoparticule™.
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1.3 Instrumentation SPR

Les instruments SPR sont généralement composés de trois portions essentielles :
I’appareillage optique, le systeme de fluidique et le capteur SPR. Ces aspects seront discutés dans

les sous-sections suivantes.
1.3.1 Appareillage optique et configuration instrumentales SPR

L’appareillage optique servira a guider la lumiére nécessaire a 1’excitation du plasmon de
surface puis également a collecter la lumiére résultante. En observant les équations 3 et 4 de la
section 1.3.2, on remarque que les conditions d’excitation ou ksp sera égal a kpn dépendent de deux
parameétres consistant en un couple fait d’une longueur d’onde (A) et d’un angle d’incidence (Qinc).

822 ont ainsi été développés afin de faire

Des systemes utilisant la configuration de Krestchmann
I’analyse d’un de ces deux paramétres en gardant le deuxieme fixe. Ces instruments permettent
d’observer une bande d’absorption typique en SPR (Figure 1.4) de la source lumineuse utilisé
lorsque I’ensemble des critéres permettant I’excitation du phénoméne SPR sont respectés. 11 est
possible de suivre I’évolution de I’indice de réfraction par SPR en analysant la position du
minimum de cette bande rapportée en termes d’angle ou de longueur d’onde. Il est également
possible de suivre les variations de réflectivité de la bande de facon a voir I’évolution du

déplacement de la bande SPR en mode d’imagerie.

Réflectivité (%)

Angle (°) ou longueur d’'onde (nm)

Figure 1.4 Spectre de réflectance pour I’excitation d’un plasmon de surface via un instrument a

interrogation angulaire ou spectral
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Un point intéressant de la SPR provient du fait que la puissance de la source lumineuse
utilisée n’est pas autant un facteur clé que pour plusieurs techniques spectroscopiques. La SPR
nécessite ¢évidemment une source permettant d’obtenir une bande d’absorption avec un ratio signal
sur bruit acceptable, mais ne demandera pas une puissance lumineuse comparable a des méthodes
spectroscopiques comme la fluorescence, 1’absorption UV-visible, le Raman, etc. En effet, toutes
ces méthodes sauf ’UV-Vis ont un signal qui est directement proportionnel a la puissance de la
source utilisée et le choix de celle-ci sera donc crucial. La SPR base sa sensibilité sur le
positionnement de sa bande d’absorption et non sur I’intensité de la lumiéere réfléchie ou réémise.
La technique de la SPR s’affranchit donc cet aspect de puissance de la source et peut donc recourir
a I’utilisation de source lumineuse moins puissante, réduisant potentiellement le cott et la taille de

I’instrumentation.

Un premier type d’instrumentation SPR est le systéme a interrogation angulaire, qui génére
I’excitation du plasmon de surface en conservant la longueur d’onde constante et en effectuant un
balayage des angles d’incidence via un prime hémisphérique ou hémicylindrique®® (Figure 1.5 A).
Ce systéme d’interrogation des angles nécessitera donc une source lumineuse monochromatique
pour garantir 1’utilisation d’une longueur d’onde invariable durant 1’excitation du plasmon de
surface selon différents angles. Il peut soit y avoir rotation du prisme pour faire 1’acquisition de
I’ensemble des angles ou bien focaliser de multiples angles en un seul et méme point avant de tous
les collecter a I’aide d’une barrette de diode. La deuxiéme option est plus intéressante puisqu’elle
est plus rapide et permet de conserver une résolution temporelle sous 1’ordre de la seconde. Ce type
d’instrumentation est trés populaire et est couramment utilisé dans plusieurs systemes disponibles
commercialement (Biacore, SPR Navi™, IBIS)*’. Un systéme SPR a interrogation des angles
permet une excellente résolution de la bande d’absorption SPR avoisinant 10”7 RIU (Refiraction
Index Unit) 8. Toutefois, la construction d’un tel instrument est complexe et requiert un alignement
optique sans imperfection. Il peut étre avantageux d’utiliser ce genre de configuration
instrumentale, ou I'on obtient la courbe de réflectivité en fonction de 1’angle d’incidence, puisqu’il
est possible de faire la modélisation de la courbe de la réflectivité attendue. En effet, le modele de
Fresnel a multiples couches pourra étre utilis€ dans ce cas pour décrire mathématiquement les
différentes couches impliquées dans le capteur SPR (prisme, verre, chrome, or). Le mod¢le de

Fresnel fournira donc la courbe théorique de la réflectivité en fonction de 1’angle d’incidence. On
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peut ainsi en utilisant la modélisation prédire la courbe attendue pour 1’adsorption d’une substance

ayant une densité et un indice de réfraction connu.

A) B)

Source lumineuse Detecteur  Source lumineuse
monochromatique polychromatique Spectrophotométre

Figure 1.5 Instrument SPR basé sur I’interrogation des angles (A) et sur I’interrogation des

longueurs d’onde (B)

Il est également possible d’avoir une configuration instrumentale ou un angle fixe
d’excitation du plasmon de surface sera utilis¢ (Figure 1.5 B). Dans ce cas, on obtiendra un systéme
d’interrogation des longueurs d’onde*. Ce systéme requiert 1’utilisation d’un prisme généralement
de forme triangulaire ainsi que d’une source polychromatique. La gamme d’illumination de la
source sera captée par un spectrophotometre afin de générer le spectre de la bande SPR en fonction
des longueurs d’onde. La compagnie Thermo offre des systemes basés sur cette configuration. Ce
deuxiéme type d’instrument ne permettra toutefois pas une aussi bonne résolution du minimum de
la bande SPR (environ 107 ou 10 RIU) qu’un instrument a interrogation des angles. En effet, il
est difficile d’obtenir un seul angle d’incidence en collimant la lumiere incidente envoyée sur le
prisme. Il ne faut pas non plus négliger la dispersion spectrale des composantes de la lumicre dans
le prisme lors de 'utilisation d’une source polychromatique. Ces deux facteurs impliqueront donc
plusieurs couples d’angles d’incidence/longueur d’onde pour réaliser I’excitation du plasmon de
surface et un élargissement de la bande d’absorption sera ainsi observé. Cependant, un systeme

d’interrogation des longueurs d’onde peut aisément &tre miniaturisé, permet des analyses avec une
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bonne résolution temporelle et nécessite un alignement instrumental moins complexe que le

systeme d’interrogation des angles.

Un dernier type d’instrumentation SPR est basé sur I’imagerie. Dans ce cas, la réflectivité
de la bande SPR va étre habituellement mesurée en utilisant un angle fixe et une source
monochromatique. Des systémes SPR d’imagerie mesurant la réflectivité en recourant a
I’utilisation d’une source polychromatique et en sélectionnant une longueur d’onde précise sont
¢galement disponibles commercialement chez Graffinity Technology (Figure 1.6). Généralement,
on balaye tout d’abord les différents angles d’incidence ou les longueurs d’onde afin d’observer la
bande d’absorption SPR. Ensuite, on fixe la valeur de I’angle d’incidence ou la longueur d’onde
pour faire les analyses afin de se trouver a une valeur de 50% en réflectivité de la bande SPR. Une
caméra d’imagerie sera utilisée afin de faire la mesure sur ’ensemble de 1’échantillon. Ce type
d’instrumentation permet la mesure de «microarray», ouvrant la voie a I’analyse de nombreux
¢chantillons simultanément. Cependant, dans le cas de mesures précises de cinétiques
d’interactions biomoléculaires, seul le déplacement du minimum de la bande SPR sera fiable et
devra étre considéré. En effet, ’angle optimal fix¢ initialement ne sera pas le méme sur ’ensemble

des points du «microarray»>’.

Source lumineuse Caméra de dispositif a
polychromatique transfert de charge (CCD)

Microarray

Capteur SPR

I |

Cellule fluidique

Figure 1.6 Instrument d’imagerie SPR basé sur I’interrogation des longueurs d’onde

15



1.3.2 Systéme fluidique

Un systéme fluidique sera utilis¢é dans un instrument SPR afin d’acheminer diverses
solutions a analyser jusqu’a la surface du capteur SPR. On en distingue principalement 3 types : la
cellule fluidique, la cuvette et la microfluidique. Il est possible de procéder a I’introduction de
I’échantillon a analyser par injection a I’aide d’une seringue installée sur pompe mécanique ou bien
en utilisant une pompe péristaltique. Plusieurs matériaux comme le téflon et des polymeres
malléables permettant une bonne étanchéité seront utilisés dans la construction des systémes

fluidique.

Des systemes fluidiques plus ¢€laborés peuvent également étre utilisés afin de remplir
d’autres fonctions telles que I’analyse en parall¢le de plusieurs composés, le traitement d’un
¢chantillon a analyser, I’incubation de cellule, etc. En modifiant la configuration d’une
microfluidique, il sera possible d’élaborer des cellules fluidiques adaptées a des besoins
expérimentaux précis tout en étant compatible avec le capteur SPR. Un exemple de microfluidique
bidimensionnelle permettant I’analyse en paralléle de multiples séquences de simple brin d’ADN
a été rapporté par le groupe de Robert Corn*’. La microfluidique rapporté dans ce cas était faite de
PDMS et possédait de nombreux canaux pour effectuer au sein d’un méme échantillon I’analyse
de plusieurs séquences de simple brin d’ADN séparément, tout en utilisant de faibles volumes de
I’ordre ~ 1 pL par canal. Un imageur SPR ¢tait utilisé dans ce cas pour permettre 1’analyse de

I’ensemble des canaux de la fluidique simultanément.

Un deuxiéme modéle de microfluidique rapporté dans la littérature *' permettait d’effectuer
des biodétection dans le sérum dénaturé et de réduire l'interférence de la matrice. Une
microfluidique de PDMS en forme de «T» était utilisé dans ce cas pour faire la détection d’un
biomarqueur d’insuffisance cardiaque (peptide natriurétique de type B) dans le sérum. La branche
supérieure du T de la fluidique servait a I’introduction de 1’échantillon et a sa préparation pour
I’analyse subséquente. Cette dernicre avait lieu dans le tronc du T ou était situé le capteur SPR. En
séparant le lieu d’introduction et de préparation de I’échantillon du capteur SPR, il était possible
de minimiser les effets d’interférences provenant du sérum. Les auteurs rapportent ainsi la détection
du peptide natriurétique de type B dans 10% de sérum humain dénaturé thermiquement a des

niveaux adéquats pour diagnostiquer I’insuffisance cardiaque.
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Un autre exemple de fluidique ** pour permettre de réduire les interférences de la matrice
consiste a introduire une fibre de verre creuse et poreuse au sein de la fluidique ou est injecté la
solution a analyser. La fibre poreuse laissait passer les molécules de faibles tailles et filtrait les
macromolécules de haute masse molaire de la solution injectée. L’échantillon filtré était ensuite
dirigé vers le capteur SPR pour effectuer I’analyse. Ce systéme * fut utilisé pour faire la détection
du cortisol, une hormone liée au stress, en utilisant un systéme SPR portable (Spreeta™). L’essai

développé permettait la détection de 1 ng/mL de cortisol a méme un échantillon de salive.

La cellule fluidique pourrait finalement servir de microréacteur ou aurait lieu 1I’incubation
de cellules et ou le capteur SPR effectuerait I’analyse de processus biologique en lien avec les
cellules étudiées. La sécrétion d’anticorps par des cellules lymphocytes B fut étudiée par le groupe
de Roupioz*’ en utilisant ce genre d’approche. L’utilisation d’un imageur SPR permettait ainsi de
faire I’¢tude en temps réel de la sécrétion d’anti-HEL via un biocapteur SPR ou I’antigéne HEL
¢tait immobilisé. Des concentrations aussi basses que 50 ng/mL d’anticorps sécrété furent ainsi

détectées par le systéme SPR utilisé*.

Les exemples mentionnés dans cette sous-section soulignent les roles que peuvent jouer les
cellules fluidiques dans le cadre de biodétections SPR. 1l y a donc beaucoup d’intérét a modifier
les cellules fluidiques afin de permettre des analyses particulieres ou pour simplifier I’analyse
d’échantillon. En effet, la fluidique servira de «microlaboratoire» ou auront lieu la purification, le
traitement et la préparation de I’échantillon d’intérét. Ceci simplifiera I’analyse tout en réduisant

le volume d’échantillon nécessaire, le temps d’analyse ainsi que son coft.
1.3.3 Capteur SPR

Un film d’or continu d’une épaisseur d’environ 50 nm est couramment utilisé en SPR*
comme capteur dans les appareils de configuration Krestchemann. Un film d’argent pourrait
¢galement étre utilisé comme capteur SPR. L’argent posséde en fait des propriétés plasmoniques
plus intéressantes que I’or, puisqu’elle génere une bande SPR plus fine ce qui améliore la résolution
du capteur. Par contre, [’argent n’est pas inerte comme 1’or et réagira avec 1’oxygeéne de ’air pour
former de I’Ag>O, qui n’est pas actif en SPR. Les capteurs SPR sont habituellement générés en
effectuant initialement la déposition d’une couche d’adhésion (exemple 1 nm de chrome ou de

titane) sur un substrat de verre propre avant d’effectuer la déposition de la couche d’or. Des
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appareils de pulvérisation et d’évaporation des métaux permettent d’effectuer les dépositions de
ces deux couches métalliques et d’ainsi générer le capteur SPR. La déposition de métaux peut étre
effectuée directement sur le prisme utilis€ ou sur une lamelle de verre qui sera ensuite mise en
contact optique avec un prisme en utilisant un fluide ou un gel d’adaptation d’indices de réfraction

(index matching fluid).
1.3.4 Matériel plasmonique nano ou microstructuré

Le développement de nouveaux matériaux pouvant servir de capteur optique tout en offrant
une plus grande sensibilité et de plus faible limite de détection est un axe de recherche crucial pour
la technique SPR. On peut comparer les performances de détection des capteurs SPR en comparant
leur résolution respective a I’indice de réfraction (en RIU) et leur sensibilité & un changement
d’indice de réfraction. La résolution sera généralement obtenue en calculant le bruit lié a une
mesure (en % de réflectivité, en angle ou en longueur d’onde) divisée par la sensibilité¢ du capteur
en « unité de mesure »/RIU. La résolution en termes d’indice de réfraction sera donc dépendante
du bruit généré par la bande SPR (en lien avec I’instrumentation) et des propriétés du matériel

plasmonique utilisé (en lien avec le capteur).

Il a été démontré dans la littérature** que la technique SPR tend actuellement vers sa limite
théorique de sensibilit¢ en ce qui concerne I’instrumentation et 1’appareillage optique utilisé.
L’emploi de matériaux plasmoniques plus sensibles que les films d’or continu permettraient de
repousser les limites actuelles de détection par SPR. L’utilisation de nouveaux algorithmes lors du
traitement de données est une autre solution a exploiter pour réduire le bruit sur une mesure,
améliorant par le fait méme les limites de détection obtenues. Comme la sensibilité¢ des matériaux
plasmoniques dépend de leur composition et de leur morphologie, il est possible d’adapter ou de
modifier leurs structures physiques afin de maximiser leur réponse a une variation de 1’indice de

réfraction.

Induire des modifications structurales a 1’échelle nanométrique ou micrométrique sur le
matériel plasmonique peut mener a I’excitation de modes de diffraction ou a la coexcitation du

plasmon propagatif et du plasmon localisé*

. Ces matériaux plasmoniques permettent d’augmenter
la sensibilité ou de réduire la limite de détection en améliorant le ratio signal sur bruit. Certaines

structures plasmoniques exploitent la forme de réseau de diffraction pour améliorer les
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performances de détection en SPR. L’excitation du plasmon de surface d’un réseau de diffraction
recouvert d’un mince film d’or (Figure 1.7) a démontré une plus grande sensibilité dans ces
conditions de résonance?’. La perturbation du plasmon propagatif par le réseau de diffraction
explique cette augmentation de sensibilité pour ce type de structure. Une étude théorique de celle-
ci prédit un facteur d’augmentation de sensibilit¢ d’environ 6 ou 7 par rapport a un film mince
d’or*®. Dans ce cas, un systéme a interrogation des angles était utilisé et I’amplification avait lieu
pour une gamme d’indices de réfraction dépendante des caractéristiques du réseau de diffraction.
Il est possible pour ce type de structure d’observer des sites précis dans la structure du matériel
plasmonique ou I’amplification sera localement plus importante. Cet aspect a été rapporté dans la
littérature*’ lors de I’immobilisation d’anticorps pour faire la détection d’anti-TNF-a sur des nano
réseaux de diffraction. Positionner précisément le site de détection du biocapteur au point du
substrat plasmonique ou le champ électrique est le plus important permettrait de maximiser la

sensibilité¢ des nanostructures, mais reste un défi de taille a accomplir.

A) B)
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Figure 1.7 Matériaux plasmonique micro ou nanostructuré servant de capteur SPR (A — réseau de

diffraction, B — nanofils, C — nano/microtrous, D — nanodisques)

Un autre exemple de surface nanostructurée consiste en un arrangement de nanofils
métalliques séparés par des espaces de I’ordre du micrometre (Figure 1.7). Ce type de structure
peut étre utilisé en réflexion total interne*® ou en transmission*’. Cet ensemble de nanofils supporte
un plasmon de surface localis¢ pouvant étre exploité dans le cadre de mesure impliquant un
biocapteur®’. Les bandes d’absorption SPR trés fines dues aux ordres de diffraction vont permettre

de réduire le niveau de bruit et offrir de bonnes limites de détection.
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Un film d’or mince avec un arrangement hexagonal de trou ayant des diamétres entre 0.5 - 2
pm et une périodicité d’environ 1 - 3 microns a également été étudié dans la littérature®. Un tel
film de microtrous (Figure 1.7) possede des propriétés d’un réseau de diffraction puisqu’il peut
étre associé a un arrangement de bande d’or mince se répétant a tous les 60° de rotation par rapport
au centre d’un trou. La sensibilité¢ a I’indice de réfraction pour un film d’or avec microtrous sera
augmentée d’un facteur 2 ou 3 par rapport a un film d’or continu. La biodétection de protéine
comme 1’IgG avec ce type de structure sera ¢galement amplifiée par un facteur d’environ 2 ou 3
par rapport a ce qui est observé sur un film d’or continu *°. L’utilisation de ce type de matériel
plasmonique est au coeur de cette these et a été exploitée dans le cadre de la détection d’un
biomarqueur du cancer de la prostate (PSA) avec des détections de I’ordre du ng/mL, soit le niveau
ciblé pour effectuer le test de dépistage de ce cancer®'™. La résolution observée pour les microtrous
était similaire a celle obtenue pour un film d’or continu (1.5 x 10° RIU) pour le méme type

d’instrument SPR de configuration Kretschmann basé sur un prisme dove a inversion d’image>’.

Des films d’or nanostructurés ont également été utilisés en transmission extraordinaire
optique (Extraordinary optical transmission - EOT) comme capteur LSPR>* (Figure 1.7). En effet,
des films d’or dans lesquels on retrouve des nanotrous ayant des diametres entre 100 et 200 nm ont
été rapportés pour 1’é¢tude physicochimique de formation et de changement de conformation de
bicouches lipidiques®®. Ces films d’or nanotroués ont aussi ét¢ utilisés en EOT pour I’étude de
cinétique de liaison d’anticorps sur une bicouche lipidique® et pour la détection de protéine®®. Ce
type de nanostructure expose une portion de verre qui est plus ou moins importante a la solution
selon la méthode de fabrication utilisée. Il est possible d’exploiter la présence du verre exposé

librement a la solution pour promouvoir I’adhésion de liposomes ou des lipides a étudier>®.

Un autre type de nanostructures pouvant étre utilisées en EOT sont les nanodisques d’or ou
d’argent. Certaines ¢tudes rapportent leur utilisation pour la détection de 1’antigéne prostatique
spécifique (PSA) qui est un biomarqueur utilisé pour le dépistage du cancer de la prostate®” %, La
biodétection de la PSA nécessitait toutefois un minimum de 2 heures pour ces deux études. Il est
¢galement important de mentionner que les analyses effectuées en EOT nécessitent le passage du
faisceau lumineux a travers de la solution a analyser. Les biocapteurs développés sur ce principe
seront grandement limités dans le cas d’échantillons plus complexes (exemple : sang ou sérum) qui

absorberont la lumiere et interféreront avec la biodétection. Cette interférence pourrait poser
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probléme pour analyser un marqueur tel que la PSA puisqu’il se retrouve justement dans le sang.
L’utilisation d’un capteur en réflexion totale interne pourrait toutefois pallier aux interférences

d’un milieu d’analyse aussi complexe.

1.4 Biodétection par SPR

1.4.1 Biocapteur SPR

Les mesures SPR sont basées sur 1’indice de réfraction ce qui en fait un détecteur quasi
universel. Cependant, comme le film d’or en soi n’est pas sélectif, il sera impossible en utilisant
cette configuration de distinguer une molécule dans un mélange complexe. On peut toutefois
induire une certaine sélectivité au film d’or en modifiant chimiquement la surface du capteur. En
effet, on peut greffer sur la surface d’or un récepteur moléculaire sélectif a un analyte pour ainsi
obtenir un capteur SPR spécifique a une molécule ou une biomolécule en particulier. Lors de
I’injection d’une solution contenant 1’analyte d’intérét, ce dernier sera capté en solution par le

récepteur moléculaire placé a la surface méme du capteur.

Selon la taille du récepteur moléculaire utilisé, cet évenement de capture aura généralement
lieu a moins d’environ 20 nm de I’interface métal/solution, une zone ou le plasmon est tres intense.
Cette accumulation de 1’analyte a la surface du capteur dans une zone de trés grande sensibilité
permettra de détecter de tres faibles concentrations de la molécule ciblée par le capteur. De plus,
I’association de 1’analyte d’intérét déplacera les molécules d’eau prés de la surface métallique et
comme I’indice de réfraction des biomolécules (exemple : protéine) est plus important que celui
d’une solution aqueuse, on observera un grand changement en SPR. La taille de I’analyte capté
aura ¢également beaucoup d’importance, puisque plus il sera gros, plus il occupera un espace
important dans le volume sondé par le SPR et plus il sera ais¢ de le détecter a de faible

concentration.

Le changement d’indice de réfraction peut étre analysé en temps réel par SPR en suivant le
déplacement de la bande d’absorption via la mesure de la position du minimum de celle-ci. On

générera ainsi un sensorgramme (Figure 1.8) décrivant 1’association/dissociation progressive d’un
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analyte dans le temps avec le récepteur ou sur le changement global d’indice de réfraction de la
solution. Pour un biocapteur, le signal initial de celui-ci est habituellement mesuré dans le tampon
ou toute autre solution de référence, puis comparé avec le signal obtenu apres 1’injection d’une
solution renfermant ou non I’analyte ciblé. La variation de signal observé suite injection de la
solution a analyser sera proportionnelle a la quantité d’analyte capté par le biocapteur. Cette mesure
permettra ainsi de quantifier la concentration d’un analyte ciblé que renferme une solution a
analyser. En utilisant différentes concentrations connues de 1’analyte en solution et en injectant ces
solutions sur un récepteur sélectionné, il sera possible de calculer les constantes d’association et de

dissociation avec le récepteur formant le biocapteur.

WVariation % ou angle

ﬁr Récepteur maléculaire

" Analyla

Temps (min)

Figure 1.8 Sensorgramme des processus d’association et de dissociation d’un analyte avec un

biocapteur SPR ayant un anticorps comme récepteur moléculaire

Plusieurs récepteurs moléculaires sont disponibles commercialement et seront employés
pour former des biocapteurs SPR. Parmi ceux-ci, on peut mentionner des biomolécules tels que les

anticorps®®, les protéines®, les enzymes'?, les simples brins d’ADN ou d’ARN®! 62, 11 est aussi

63, 64 65, 66

possible d’utiliser des petites molécules ou des peptides pour générer le biocapteur SPR
desiré. Les options de récepteurs moléculaires sont nombreuses et il faudra prendre en compte la

cible d’intérét pour générer un couple récepteur/cible ayant une grande affinité I’un pour 1’autre
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afin de maximiser la sensibilité du biocapteur. La sélectivité du biocapteur pour I’analyte et non
pour d’autres molécules apparentées sera €galement a prendre en compte et a évaluer selon le

milieu d’analyse sélectionné.
1.4.2 Construction du biocapteur

L’immobilisation du récepteur moléculaire sur le film métallique afin d’y générer un
biocapteur peut se faire de nombreuses fagons. Il faut s’assurer que la méthode utilisée permettra
de greffer un nombre adéquat de récepteurs a la surface du capteur, tout en conservant 1’activité
biologique du récepteur choisi. Il est important d’optimiser le nombre de récepteurs a la surface du
biocapteur, puisque I’immobilisation d’un trop grand nombre pourrait mener a une diminution de

la sensibilité du biocapteur, en raison d’encombrement stérique.

L’utilisation d’une monocouche auto-assemblée (SAM) est une premiére option qui
permettra de fonctionnaliser la surface métallique avec la molécule désirée, pour ensuite greffer le
récepteur moléculaire sur la monocouche générée. Les SAMs utilisées en SPR sont habituellement
générées a partir de molécules bifonctionnelles et contenant au moins un groupement thiol (SH)
(Figure 1.9). Ces SAMs faites de molécules organiques thiolés forment généralement des couches

d’environ 1 a 3 nm d’épaisseurs sur le film métallique ¢’.

Hs L)~ COOH

=

Incubation dans une
solution ayant une
concentration
Film d'or d'environ 1mM pour Film d'or avec une SAM

~16 heures

Figure 1.9 Formation d’une monocouche auto-assemblée (SAM) sur un film d’or a partir de

molécules bifonctionnelles contenant un groupement fonctionnel thiol
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Le groupement thiol posséde une forte affinité pour 1’or et formera une liaison quasi
covalente avec ce métal (~50 kJ/mol)®. Le lien formé entre le souffre et I’or est un lien ayant un
caractere partiellement ionique et la force de ce dernier représente environ 50% de la force d’un
lien carbone-carbone. Les alcanethiols et les disulfides ont ainsi été abondamment utilisés a ces
fins®® et la formation spontanée d’un lien entre le thiol et I’or a été rapporté dans la littérature lors
des années 807°. Bien que cette réaction de chimisorption des thiols sur 1’or ne soit pas encore de

nos jours tout a fait bien comprise, on peut la décrire par I’équation générale suivante :
R-SH + Au’ — R-S* Au®" + 4 H,

Les molécules thiolées liées au film métallique pourront aussi contenir un deuxiéme
groupement fonctionnel (exemple : acide carboxylique) pouvant étre exploité pour greffer le

récepteur moléculaire de facon covalente a la surface de la monocouche.

Une deuxieme option de chimie de surface pouvant étre exploitée consiste a faire
I’utilisation de polymeres. Contrairement au SAM formant une couche bidimensionnelle sur le film
d’or, une matrice polymérique générera une matrice tridimensionnelle pour I’immobilisation du
récepteur. L’aspect 3D de cette couche de polymere permettra d’avoir un plus grand nombre de
récepteurs immobilisés a proximité du capteur. Il a aussi ét¢ avancé que ce type de méthode
d’immobilisation fournissait un environnement propice a une meilleure conservation de I’activité
du récepteur’!. Le carboxyméthyle dextran, un polymeére fait d’unités dextrose, figure parmi les
polyméres les plus utilisés pour faire la construction d’un biocapteur SPR7?. Cependant, ce type de
chimie de surface n’immobilisera pas les récepteurs aussi pres du film métallique que lors de
I’utilisation de SAM, ¢loignant ainsi le site de liaison du biocapteur de la zone la plus sensible en

SPR.
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Pour réaliser I’'immobilisation du récepteur moléculaire sur le type de chimie de surface

sélectionnée, SAM ou polymere, plusieurs stratégies sont disponibles (Figure 1.10).

E& L ?K Y “1[” LYY

SAM ﬁ]rﬁ Anticorps
- Protéine A i Streptavidine

D)
Nl Wﬁ Nl
=ﬂ jkre \=- Biotine ¢ Cu”ouNi*
x& ) 4

@ Complexe métallique du «His tag»

Figure 1.10 Méthode d’immobilisation de récepteur moléculaire sur un capteur SPR : A)
Physisorption sur le film d’or, B) Couplage chimique a une monocouche via groupement
fonctionnel, C) Liaison a la protéine A, D) Complexation avec un ensemble

biotine/streptavidine/biotine et E) Formation d’un complexe métallique de type His-tag

Il est possible d’effectuer la physisorption du récepteur directement a la surface du film
d’or, mais le capteur résultant sera plutdt hétérogene, les récepteurs utilisés auront une orientation
aléatoire par rapport a la surface et ils pourront se désorber de la surface. Tous ces facteurs
affecteront la sensibilité et la reproductibilité du biocapteur généré. Des méthodes exploitant des
réactifs de couplage chimique’® pour former un lien covalent entre la surface et le récepteur
moléculaire permettront une rétention du récepteur a la surface du capteur SPR. Ce type de
couplage exploitera différents groupements fonctionnels se retrouvant sur la chimie de surface et
sur le récepteur (amine, thiol, acide carboxylique, époxy)’>. En raison de la grande complexité des
récepteurs moléculaires au niveau chimique, il n’y aura pas une grande spécificité induite par ce
genre de couplage, 1’orientation résultante du récepteur a la surface sera aléatoire et le récepteur
pourra potentiellement étre dénaturé lors du couplage. Des méthodes plus douces d’immobilisation
exploitant I’affinité biologique et formant des liens non covalents peuvent également étre utilisées.
Par exemple, on peut utiliser la protéine A qui se liera spécifiquement a I’extrémité F. d’un
anticorps’®. Il est également possible de faire Iutilisation d’un récepteur marqué avec une étiquette

histidine (His tag)”® formant un complexe métallique avec la surface ou exploiter I’affinité de la
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biotine pour la streptavidine (Kq ~ 10715)7

en ajoutant une biotine sur le récepteur et a la surface
du capteur. Un couplage par affinité biologique permettra une meilleure orientation du récepteur a
la surface du capteur et augmentera par le fait méme la sensibilité¢ de ce dernier. Cette méthode
d’immobilisation est également réversible sous certaines conditions et il sera possible de retirer le
récepteur moléculaire pour réutiliser le méme capteur SPR. Ceci permettra une économie des

capteurs utilisés et une plus grande reproductibilité des mesures effectuées.
1.4.3 Etalonnage et cinétique de biodétection par SPR

La bande d’absorption SPR sera associée a 1’indice de réfraction de la solution analysée et
sera reflétée par sa position en longueur d’onde ou en termes d’angle selon le type
d’instrumentation utilisé. Il est possible d’étalonner I’instrument SPR en utilisant des solutions
ayant différents indices de réfraction et d’évaluer le déplacement de la bande SPR en fonction de
I’indice de réfraction. La sensibilité de I’instrument et du capteur SPR sera ainsi rapportée en
AMARIU ou en A°/ARIU. Ce parametre analytique permet de comparer entre eux les instruments

SPR, mais également les matériaux plasmoniques utilisés (exemple : film d’or vs film d’argent).

Un biocapteur effectuant la détection d’une biomolécule exploitera également le
changement d’indice de réfraction généré lors de la liaison de la cible au récepteur moléculaire.
Dans ce cas par contre, d’autres facteurs entrant un jeu expliqueront I’aspect du sensorgramme
typiquement observé (Figure 1.8) suivant un isotherme de Langmuir®® 77, Le signal observé dans
ce cas n’est pas linéaire ou soudain, mais suit plutdt une augmentation rapide initialement avant de
ralentir et de plafonner. Cette progression du signal et I’atteinte d’'un maximum s’expliquent par le
nombre limité de sites de capture de 1’analyte sur le biocapteur. On doit aussi tenir compte dans ce

cas de I’affinité entre I’analyte et le récepteur utilisé.
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On peut définir les équations 6 et 7 qui tiennent compte de 1’affinité entre un analyte (A) et

le récepteur moléculaire (B)*.
ka Ka
A+B 2 AB avec K=k— (6)
kd ¢
1 1 1

— 7
AAspr AAmaxKC AAmax ™

Ou k. et kg sont respectivement les constantes d’association et de dissociation, K la constante
d’équilibre du couple analyte/récepteur, AAspr représente le signal observé a un temps donné,
Alviax représente le signal a saturation, C la concentration de I’analyte. II est a noter que le signal
était ici rapporté en variation de longueur d’onde (Akspr), mais il aurait également pu étre rapporté

en termes d’angle.

A partir du signal obtenu, il est également possible de déterminer la concentration d’analyte

en ng/cm? qui sera capté a la surface du biocapteur’®.

'=p (_TZC') In (1 —— - ) (8)

m(ncapt— T]sln)

Ou I est la concentration de surface en ng/cm?, p est la densité de I’analyte, lq la distance de
pénétration de ’onde SPR, Akspr représente le signal observé, m la sensibilité de I’instrument

utilisé, neapt €t Msin sont respectivement les indices de réfraction de 1’analyte capté et de la solution.

La distance de pénétration de I’onde SPR (l4) sera décrite par 1’équation suivante :

A

1 =
‘ 2m(g15in20-g2)1/2

Ou lq4 la distance de pénétration de I’onde SPR, A et 6 correspondent au couple longueur d’onde et
angle de la lumicre incidente pour lequel on a le minimum de notre bande d’absorption, €1 et &2

sont les constantes di¢lectriques du prisme et du milieu adjacent a I’or
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1.4.4 Analyse en milieu complexe et réduction de I’adsorption non spécifique de

protéines

Plusieurs biocapteurs ont été développés dans le cadre d’applications biomédicales telles
que le développement de composés pharmaceutiques, le dépistage ou le suivi du traitement de
maladies. Selon le domaine et I’application, I’échantillon biologique devant étre étudi¢ variera
(exemple : sérum, lysat cellulaire, coupe tissulaire). Les fluides sanguins constituent des milieux
d’analyses de choix en ce qui a trait au dépistage de maladies puisqu’ils contiennent de nombreux
marqueurs associés a plusieurs maladies comme le cancer de la prostate’””, le carcinome

80 103
, 1

hépatocellulaire®®, I’infarctus du myocarde®! et I’insuffisance cardiaque®?.

Un défi de taille pour les biocapteurs réside dans leur utilisation directement dans un
¢chantillon biologique en raison de la complexité et de la grande concentration de biomolécules
qu’il renferme. Des fluides biologiques comme le sérum ou le sang renferment en effet une
concentration totale de protéines d’environs 50 mg/mL% qui pourront potentiellement interférer
avec le biocapteur et invalider 1’analyse effectuée. Les protéines sont considérées comme étant une
des principales sources du phénoméne d’interférence d’adsorption non-spécifique’ qui limite
généralement les analyses SPR a des solutions plus simples comme des tampons ou des fluides
biologiques fortement diluées. De plus, puisque la SPR est une technique sans marquage, elle ne
permettra pas de différencier les événements de capture sélective du récepteur moléculaire et
I’adsorption non spécifique a la surface du capteur. Il est donc crucial de minimiser le signal de
fond générer par 1I’adsorption non spécifique de la matrice puisque cette interférence empéchera la
détection de faibles concentrations d’analyte directement dans une matrice complexe. Ceci est
d’autant plus important pour la biodétection de marqueurs de cancers qui sont contenus dans les

fluides sanguins a de faibles concentrations de 1’ordre du ng/mL ou du pg/mL3.

Pour réduire I’impact de 1’adsorption non spécifique de cellules ou de protéines provenant
de la matrice, il est possible de faire un prétraitement de 1’échantillon sanguin avant de I’appliquer
sur le biocapteur, notamment en utilisant des méthodes de précipitations des protéines ou des
cartouches de purification/préparation®. Ce prétraitement nécessitera toutefois du temps, de
I’argent, du personnel qualifi¢ et divers instruments/consommables. Effectuer [’analyse

directement dans un échantillon comme le sérum sans aucun traitement préalable de I’échantillon
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pourrait pallier a ces désavantages. De plus, analyser directement un fluide biologique complexe
augmenterait 1’accessibilité de tests de dépistages pour diverses conditions médicales. En effet,
I’échantillon pourrait étre analysé tel quel sans passer entre les mains de plusieurs intermédiaires,
améliorant la rapidit¢é a laquelle on obtient le résultat du dépistage, mais €galement son
accessibilité. Il pourrait ainsi étre éventuellement envisagé d’évaluer diverses conditions médicales
directement sur le terrain par I’intermédiaire d’ambulanciers ou dans le cabinet d’un médecin lors

d’un examen de routine.

Analyser des cibles thérapeutiques directement dans un échantillon sanguin pourrait révéler
leur comportement dans une matrice plus représentative d’un échantillon réel. On pourrait ainsi
déterminer I’impact des composantes de la matrice sur le composé ciblé. En effet, des variations
dans la pharmacocinétique de différents composés thérapeutiques ont été rapporté'* lorsque celle-

ci était en présence de certaines protéines ou un certain pourcentage de sérum'>.

Pour parvenir a effectuer des analyses par SPR directement dans un échantillon comme le
sérum, il faut donc réduire au minimum [’adsorption de la matrice biologique sur le biocapteur.
L’utilisation d’une chimie de surface minimisant 1’adsorption de biomolécules a la surface
représente une alternative au prétraitement de 1’échantillon. Outre son rdle de point d’ancrage pour
le récepteur moléculaire, la chimie de surface pourrait également réduire I’adsorption indésirable
de biomolécules contenue dans la solution a analyser. L’utilisation de polymére comme
I’oligo(éthyléne glycol) muni d’un thiol (PEG-SH) ou bien la polylysine a également été
abondamment exploité afin de minimiser 1’adsorption non spécifique du sérum a la surface du
capteur 5%, Cependant, les SAM de PEG permettront tout de méme 1’adsorption d’une quantité
non négligeable de matériel biologique, générant une certaine interférence et limitant la

biodétection d’analyte a de trés faibles concentrations.

Des surfaces basées sur des zwittérions ont également été utilis€ées pour permettre une
réduction de 1’adsorption de biomolécules provenant du sérum. Des monocouches a base de
carboxybétaine méthacrylates®® et d’acrylamides’! ont notamment été rapportées dans la littérature
pour leur capacité a réduire I’adsorption non spécifique. Ces surfaces zwitterioniques étaient
¢galement dotées de groupements fonctionnels acides carboxyliques, permettant d’effectuer

I’immobilisation d’un récepteur moléculaire sur ce type de surface.
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L’utilisation d’une monocouche auto-assemblée de peptides a aussi été rapportée comme
un type de chimie de surface permettant de minimiser de fagon importante I’adsorption non
spécifique’” 9> %3, Un peptide fait d’un arrangement de deux blocs de répétition constitués des
acides aminés leucine, histidine et acide aspartique a été rapporté pour ses capacités antiadhésives

lors de son utilisation avec du sérum non dilué®

. Cette SAM ¢était li¢e au film d’or par I’ajout d’une
molécule d’acide 3-mercaptopropionique (3-MPA) du c6té N terminal de la s€équence peptidique,
alors que la portion C terminale possédait un groupement COOH pouvant étre exploité pour la
formation d’un biocapteur. Cette monocouche de 3-MPA-LHDLHD-OH a ét¢ utilisée dans le cadre
de la biodétection du méthotrexate!?, un agent anticancéreux, mais également pour la détection de

composé thérapeutique possédant une activité anti-athérosclérotique’”.

Le principal mécanisme menant a la réduction de 1’adsorption non-spécifique de protéines
sur une chimie surface donnée est lié a I’hydratation de la monocouche.>** % Les molécules d’eau
a la surface de celle-ci formeront un film hydraté fortement retenu agissant comme une barricre
physique et énergétique contrant I’adsorption de protéines. La quantité de molécules d’eau menant
a ’hydratation de la surface représente un des facteurs majeurs expliquant la résistance de celle-ci
a I’adsorption non-spécifique. Des surfaces de type PEG ont montrées un trés haut niveau
d’hydratation en raison de la structure en forme d’hélice qui semble étre adoptée par les molécules
formant la monocouche et qui refermerait une grande quantité de molécules d’eau °”°%. La force
avec laquelle les molécules d’eau y seront adsorbées aura également une grande importance. Une
meilleure rétention de I’eau au sein de la monocouche augmentera sa capacité a résister a
I’adsorption de protéines. Les molécules d’eau seront retenues sur et dans les surfaces a base
d’unité éthyléne glycol par des liens hydrogenes. Des liaisons plus fortes permettront la rétention
de molécules d’eau pour les surfaces zwittérioniques et seront plutot de type ionique. Plusieurs
¢tudes ont mis de 1’avant que les surfaces les plus aptes a réduire I’adsorption de protéines avaient

comme caractéristiques d’étre hydrophiles, de pouvoir effectuer des ponts hydrogenes et d’avoir

une charge globalement neutre®”.

Un deuxieme mécanisme expliquant la réduction de 1’adsorption non-spécifique est en lien
avec la flexibilité et la densité de la monocouche utilisée!”. Ce facteur sera important pour des
surfaces impliquant des molécules assez longues et conférant une certaine flexibilit¢ a la

monocouche. La densité de la monocouche aura dans ce cas une importance dans la réduction de
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I’adsorption non-spécifique. Une faible densité de la SAM meénera a une faible quantité de
molécules d’eau au sein de la monocouche et donc a une mauvaise hydratation de la surface. Celle-
ci ne sera ainsi pas treés efficace pour réduire 1’adsorption de protéines. Une certaine gamme
intermédiaire de densité fournira une hydratation de la surface adéquate de la surface tout en
conservant une flexibilité au sein de la monocouche. La flexibilité permettra de réduire 1’adsorption
non-spécifique pour des raisons d’entropique et d’encombrement stérique '°% 1!, En effet, lors de
I’adsorption de protéines, il y aura une déformation et une compression des chaines de la
monocouche, ce qui engendrera de I’encombrement stérique au sein de la surface. Ce phénomene
sera défavorable au point de vue entropique puisqu’il y aura une perte de désordre dans la matiére
formant la monocouche. Finalement, une monocouche ayant une haute densité n’aura pas autant
de flexibilité et I’effet de compression des molécules a la surface qui est entropiquement défavorisé
ne sera pas aussi important. Donc, il n’y aura pas pour des monocouches a haute densité de

contribution de la flexibilité a la réduction de 1’adsorption non-spécifique.

1.5 Technique ELISA

La technique de dosage d’immunoadsorption par enzyme liée (Enzyme-Linked
Immunosorbent Assay — ELISA) est une technique trés bien établie en biochimie permettant la
détection de nombreux analytes comme le virus de I’hépatite, des anticorps en lien avec le virus du
SIDA et des hormones liées a la grossesse. La méthode ELISA a littéralement révolutionné les tests
diagnostiques effectués en médecine, en agriculture et dans divers d’autres domaines!'??. Cette
méthode est solidement établie comme chef de file en biodétection et sert de référence aux autres

méthodes recourant a 1’utilisation de biocapteurs.

Cette technique nécessite un biocapteur immobilisé sur un substrat solide similaire a ce qui a
été décrit précédemment dans la section 1.2.2. Dans le cadre d’un test ELISA toutefois, le substrat
solide ne sera pas fait d’un film d’or mais plutdt de verre, de polyméres ou de film de cellulose '*.
Le substrat sélectionné devra également étre fonctionnalisé de facon a permettre d’y immobiliser
le récepteur moléculaire approprié. Le test ELISA aura recours a un récepteur moléculaire,
généralement un anticorps ultra spécifique, permettant de capter 1’analyte d’intérét dans un

¢chantillon complexe. Cependant, contrairement au biocapteur SPR, [’événement de
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reconnaissance d’un analyte par le récepteur ne sera pas directement détecté lors de I’association
de la cible sur le récepteur moléculaire. En effet, il sera nécessaire d’utiliser un deuxiéme anticorps
sur lequel sera greffé une enzyme puis de former un «sandwich» a 1’aide de ces deux anticorps et

de I’analyte pour obtenir un signal mesurable!*,
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Figure 1.11 Détection d’un analyte dans un milieu complexe par un test ELISA: A) Substrat solide
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ou le récepteur moléculaire est immobilisé, B) Capture de 1’analyte dans I’échantillon a analyser,
C) Ringage du matériel non li¢ au biocapteur, D) Formation d’un sandwich avec le deuxieme
anticorps modifi¢ avec un enzyme et E) Conversion du substrat par ’enzyme en composé

détectable (fluorescent ou coloré)

Le test ELISA peut donc étre réalisé en cinq parties distinctes'® (Figure 1.11). Dans un
premier temps, on effectuera la capture de I’analyte dans la solution a analyser par un premier
anticorps immobilisé sur un support solide. Une étape de rincage du biocapteur sera effectuée pour
retirer de celui-ci tout le matériel pouvant provenir de I’échantillon qui ne sera pas fortement retenu
par le récepteur moléculaire. On procédera ensuite a I’ajout du deuxiéme anticorps auquel une
enzyme sera greffée. Ce deuxiéme anticorps sera en exces et pourra aussi se lier a I’analyte mais
en utilisant un site de reconnaissance différent de celui utilisé par 1’anticorps de capture. Apres un
autre ringage, seuls les sites ou 1’analyte est présent posséderont aussi I’anticorps modifié¢ avec un
enzyme et celle-ci sera exploitée pour quantifier I’analyte capté. L’enzyme, généralement une
peroxydase ou une alcaline phosphatase, permettra en présence des réactifs appropriés de faire la

conversion d’un substrat incolore ou non fluorescent en produit coloré ou fluorescent.
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Des méthodes spectroscopiques permettront de faire la quantification du substrat coloré ou
fluorescent produit aprés une période de temps donné et de la corréler avec la concentration de
I’analyte capté. Comme 1’enzyme peut catalyser plusieurs fois la conversion d’un substrat d’une
forme a I’autre (exemple : non fluorescent a fluorescent), plusieurs molécules détectables seront
produites pour un seul analyte capté, ce qui amplifiera le signal obtenu. Ce type essai
colorimétrique et fluorimétrique a démontré la capacité de faire la détection d’analyte de 1’ordre
du pM ou du fM'?%. Un exemple de test ELISA commercialement disponible est le test de grossesse,

qui est basé sur la détection directement dans 1’urine de protéines provenant du placenta.

1.6 Spectrométrie de masse par Ionisation Désorption Laser Assisté

par une Matrice combiné a un tube a temps de vol

1.6.1 Historique

L’utilisation a la fin des années 60 de I’ionisation/désorption laser en spectrométrie de
masse était principalement réservée a I’analyse de composés de faible masse ayant la capacité
d’absorber facilement la longueur d’onde du laser utilisé'®. L analyse via la désorption laser de

biomolécules possédant un poids moléculaire de I’ordre du kDa n’était pas aisément réalisable!*®

107 Des techniques d’ionisations comme le bombardement d’atomes rapides (Fast Atom
Bombardement - FAB) ou la désorption plasma au californium (Californium Plasma Desorption —

22C£-PD) étaient plutot utilisées pour générer les spectres de masse de biomolécules'®®.

L’ajout et le mélange de composés absorbant la lumiére avec I’échantillon avant I’analyse
de ce dernier, a mis en place les fondements de la technique d’ionisation désorption laser assisté
par une matrice (Matrix-Assisted Laser Desorption/Ionisation ou MALDI)!®. La principale
approche utilisée impliquait la cocristallisation de l’analyte avec une matrice d’un composé
organique' %113, L ajout de cette matrice a I’échantillon d’intérét et I’utilisation d’un analyseur de
masse tel que le tube a temps de vol (Time-of-flight — TOF) a permis de réaliser des spectres de
masse de protéines possédant des masses moléculaires allant jusqu’a 100 kDa. La grande

polyvalence des matrices organiques ainsi que leur grande sensibilité ont fait des matrices
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organiques la méthode de choix a utiliser en MALDI!® 'L 114 " Cette technique d’ionisation
représente actuellement une méthode de pointe dans des domaines comme la caractérisation des

115

polyméres'!> et la biochimie!!¢.

1.6.2 Source et processus d’ionisation

Le MALDI est une source d’ionisation en spectrométrie de masse (MS) dite non continue
ou «pulsée» exploitant I’absorption d’un laser par un échantillon solide a analyser. Plusieurs types
de lasers possédant des longueurs d’onde couvrant de I’infrarouge a I’ultraviolet sont utilisés,
notamment des lasers a 1’azote (337 nm), a excimer (193, 248, 308 et 351 nm), Nd:YAG (355 et
266 nm), Er:Yag (2940 nm), etc. L’absorption de l’irradiation laser par 1’échantillon solide
provoquera son €vaporation tout en causant son ionisation. Le «pulse» laser (environ 0.5 a 10 ns
pour les lasers UV) sera focalis¢ sur une petite portion de 1’échantillon représentant habituellement
une zone possédant un diamétre d’environ 0.05-0.2 mm '!7. L’irradiance du laser représentera un
parametre clé en MALDI et pourra étre controlée par un atténuateur afin d’optimiser 1’intensité

désirée pour générer la désorption/ionisation d’un analyte en particulier.

Electrodes pour I'accélération des ions

+ -
Echantillon
avec matrice| | |\ @® O ., >
Vers I'analyseur
de masse

o

Figure 1.12 Schéma d’une source désorption/ionisation laser assisté par une matrice (MALDI)

La formation d’ion par une source d’ionisation MALDI (Figure 1.12) reste un processus a
I’¢tude afin de clarifier certains aspects mécanistiques impliqués. Plusieurs parametres ayant un

impact sur le pourcentage d’ions formés ont été étudiés, par exemple la fluence du laser''® 1", Ie
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processus de désorption dans le temps!?’, la vitesse initiale des ions désorbés!?!-123

et le processus
de formation d’ions!?* 23 11 existe plusieurs processus mécanistiques menant a la formation d’ions
lors de I’utilisation d’une source de type MALDI'?°. L utilisation d’une matrice possédant un pH
acide pour faire I’analyse de peptides et de protéines a notamment indiqué la formation d’ion
[M+H]" en solution avant méme la désorption laser. Il ne faut toutefois pas négliger les processus
ayant lieu en phase gazeuse lors de I’expansion supersonique du mélange matrice/échantillon suite

a ’impulsion laser puisqu’ils pourraient également générer des ions'?® 1?7,

1.6.3 Matrices organiques MALDI

Les matrices utilisées en MALDI sont généralement des solides cristallins possédant une
faible tension de vapeur afin de ne pas étre sublimés aux basses pressions de la source d’ionisation.
La matrice devra aussi étre apte a absorber la longueur d’onde correspondant au laser utilisé 2%,
Parmi les autres roles de la matrice, on retrouve la capacité a rompre les forces intermoléculaires
entre les ions/molécules de I’échantillon et a assister dans la formation d’ions par le don ou le gain

de proton.

Pour des instruments dotés de laser UV, les matrices utilisées ont généralement des
structures aromatiques jouant le role de chromophores permettant une forte absorption du laser.
Celle-ci se traduira ensuite par une excitation électronique de la matrice qui se désorbera et générera
les ions en phase gazeuse. Plusieurs molécules organiques aromatiques sont utilisées en MALDI
telles que [D’acide 2,5-dihydroxybenzoique (DHB), [’acide a-cyano-4-hydroxycinnamique
(CHCA), I’acide sinapique (SA), I’acide 3-hydroxypicolinique (HPA), le dithranol, etc. Certaines
d’entre-elles sont particulierement «spécialisées» pour I’analyse de classes de molécules bien
particuliéres comme les oligonucléotides (HPA'?), les oligosaccharides (DHB'*°), les peptides
(CHCA®), les protéines de grande masse moléculaire (SA'?) les triacylglycerols (CHCA'*%) ou

les polyméres synthétiques (dithranol'*%).

La préparation des échantillons en MALDI-MS se fait habituellement par ajouts et
¢vaporations successives de matrice a I’échantillon. Typiquement, des volumes de 0.5 pL a 2 uL
d’une solution a 10 mg/mL ou saturée en matrice organique sont utilisés et appliqués sur
I’échantillon a sec ou mélangé au préalable avec la solution a analyser. Un ratio molaire entre la

matrice et I’analyte allant de 500 : 1 a2 5000 : 1 est habituellement apte a fournir un spectre de masse
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optimal'® 136137 On aura pour le spectre de masse dans ces conditions un bon ratio signal sur bruit
et une faible fragmentation des ions. Le processus de cristallisation de la matrice est également a
prendre en compte pour la préparation d’échantillon en MALDI afin d’assurer une bonne
reproductibilité. On cherche I’obtention de cristaux fins distribués de fagon homogene a la surface
de I’échantillon. Pour y parvenir, on peut préparer la solution de matrice a 1’aide de solvants volatils
puis forcer 1I’évaporation de la matrice en chauffant Iégérement, en utilisant un faible jet d’air ou

bien en séchant sous vide'3% 13,

1.6.4 Analyseur de masse

Comme la source MALDI est une source pulsée, elle nécessitera un analyseur de masse qui
est compatible avec cet aspect de la source d’ionisation. Le tube a temps de vol est couramment
combiné avec une source MALDI puisque cet analyseur de masse nécessite ¢galement une source
d’ionisation non continue. La configuration MALDI-TOF est en soi un mélange idéal en raison de

leur mode d’analyse discontinu!3¢ 140,

La construction d’un analyseur TOF a été publiée en 1946 par Stephen'*!

. Cet analyseur de
masse base la séparation d’ions sur leur temps de vol nécessaire pour atteindre un détecteur. En
effet, des ions possédant différents ratios masse sur charge (m/z) seront dispersés dans le temps a
I’intérieur d’une zone sans champ. Le temps nécessaire a un ion pout atteindre le détecteur pourra
étre corrélé avec son ratio m/z. Les ions seront accélérés dans le TOF par une différence de potentiel
appliquée dans la source d’ionisation. Ces ions auront tous le méme point initial de départ dans le
TOF et les ions accélérés possédant des ratios m/z plus petits atteindront le détecteur avant les ions
ayant de grands m/z. Pour permettre la séparation des ions en fonction de leur m/z, le TOF demande
cependant d’avoir des paquets d’ions qui sont générés au méme moment. Le mode de séparation

en TOF nécessite donc une source pulsée, expliquant la combinaison naturelle avec la source

MALDI.

Les principaux avantages des instruments TOF sont la gamme en principe illimité'#> '** de

m/z pouvant étre analysée, la capacité de générer en quelques microsecondes un spectre de masse
complet couvrant une large gamme de m/z, une excellente transmission d’ions, la simplicité de sa
construction, la capacité de faire de mesures précises et de faire des analyses de spectrométrie de

masse en tandem (MSMS). Le temps de vol entre la source et le détecteur d’un ion possédant un
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ratio m/z a I’intérieur d’un TOF d’une longueur connu peut étre décrit par 1’équation 10 ou le temps

passé dans la source d’ionisation est négligé.

S m
RO

Ou t est le temps de vol requis pour atteindre le détecteur, s est la distance a parcourir jusqu’au

détecteur et U est le voltage d’accélération.

Un des principaux modes d’analyse utilisés avec un instrument MALDI-TOF est celui dit

«linéaire»'” (Figure 1.13 A).

A) + . Détecteur

P 2 11
S 0@
TR T

Détecteur

Figure 1.13 Analyseur de masse de type tube a temps de vol (TOF) en mode linéaire (A) et en

mode réflectron (B)

L’analyte sera généré depuis le porte-échantillon suite a un pulse laser et transmis au TOF
par un potentiel d’accélération appliqué entre I’échantillon et une contre électrode. Les ions générés

par la désorption laser seront extraits et accéléré par le potentiel appliqué vers le TOF. Les ions
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vont dériver dans un tube sans champ possédant une longueur d’environ 1 a 2 m avant d’atteindre
le détecteur. Le pourcentage de transmission d’un TOF fréle le 90% puisque les pertes d’ions sont
presque uniquement dues aux collisions avec des gaz résiduels ou a une mauvaise focalisation de
la source d’ionisation. Le nombre de grilles de voltages traversés et le type de détecteur utilisé
seront ¢galement a considérer pour évaluer le pourcentage de transmission du TOF. Les ions
métastables subissant des décompositions et des bris moléculaires durant le temps de vol seront
aussi détectés sans diminuer pour autant le signal obtenu. En effet, les fragments générés pendant
le temps de vol conserveront leur énergie cinétique initiale et atteindront le détecteur au méme
temps de vol que les ions précurseurs intacts. Ainsi, les fragments ioniques et neutres générent une
réponse au détecteur, faisant du TOF en mode linéaire un analyseur de masse idéal pour I’analyse

de molécules fragiles ou de grand poids moléculaire.

Un autre mode d’analyse fréquemment utilis¢ en MALDI-TOF est celui impliquant un
réflectron'**, qui consiste en une série d’électrodes situées a I’extrémité du tube a temps de vol
(Figure 1.13 B). L’application d’un potentiel sur ces électrodes générera un champ électrique
répulsif directement apres la zone sans champ. Le potentiel appliqué a cette série d’électrodes
augmentera de facon croissante au fur et & mesure que 1’on progresse a I’intérieur du réflectron.
Les ions pénétreront donc dans le réflectron jusqu’a ce que leur énergie cinétique soit nulle et seront
ensuite repoussés vers I’extérieur de celui-ci vers un détecteur situé au milieu du TOF (Figure 1.13
B). Cette série d’¢lectrodes permettra ainsi de focaliser des ions d’un méme m/z, mais possédant
des énergies cinétiques différentes en leur faisant atteindre le détecteur avec un plus petit écart de
temps de vol. En effet, pour un m/z donné, certains ions auront une plus grande €nergie cinétique
et iront plus loin dans le réflectron, alors que ceux possédant une plus petite énergie cinétique
pénétreront moins loin dans celui-ci. Le réflectron permet ainsi de corriger les différences dans les
temps de vol obtenu pour des ions d’un méme m/z, d’améliorer la résolution du TOF ainsi que la
précision sur la mesure de masse '*° %6, La capacité du réflectron a compenser les différences en
énergie cinétique initiale en fait un mode d’opération de choix, en particulier pour obtenir une

grande résolution permettant par exemple d’observer le patron isotopique d’une molécule.
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1.6.5 Séquencage et identification de protéines par MALDI-TOF/TOF

Pour réaliser I’identification d’une protéine par spectrométriec de masse, on effectue le
séquencage des acides aminés d’une fraction de la protéine appelée peptide. Pour générer ces
peptides, il est possible de faire tout d’abord une étape menant au dépliement de la protéine en
effectuant la réduction de ses ponts disulfures suivit de leur alkylation. L’utilisation de
mercaptoéthanol ou de dithiothreitol permet de briser les ponts disulfures de la protéine lui
conférant sa forme tridimensionnelle, rendant la séquence d’acides aminés isolés au cceur de la

protéine plus accessible par la suite'*’.

La protéine pourra ensuite étre clivée en ses peptides correspondant via ’utilisation d’une
digestion enzymatique. Une enzyme sera exploitée pour effectuer le clivage a des sites précis de la
séquence d’acides aminés de la protéine. Par exemple, la trypsine viendra couper la liaison
peptidique du coté C terminal de chaque lysine (Lys) et arginine (Arg) qu’elle rencontrera dans la
séquence d’acides aminés, sauf si une proline suit la lysine ou I’arginine'*® ¥, La chymotrypsine
est une autre enzyme pouvant étre utilisée pour la digestion enzymatique d’une protéine. Cette
enzyme sera sélective a la phénylalanine, la tyrosine et le tryptophane, coupant la liaison peptidique
du coté C terminal de ces trois acides aminés, sauf si une proline les suit dans la séquence'*°. Afin
de permettre une digestion adéquate de la protéine, plusieurs parametres tels que le temps de

digestion et la quantité d’enzyme utilisée devront étre optimiseés.

Les peptides générés par digestion enzymatique pour une méme protéine pourront alors étre
analysés par spectrométrie de masse. Une premiere analyse permettra d’observer I’ensemble des
peptides générés et de faire leur cartographie, puis de cibler les peptides les plus abondants pour
effectuer leur séquengage par spectrométrie de masse en tandem. Comme 1’enzyme utilisée pour
la digestion possede une certaine sélectivité, les peptides générés auront un certain patron
caractéristique. Par exemple, les peptides provenant d’une digestion avec la trypsine se termineront
tous par un acide aminé Lys ou Arg. Le ratio m/z d’un peptide sera utilisé dans un premier temps
et représentera 1’ion précurseur sélectionné par le premier analyseur de masse. Dans un appareil
couplant la chromatographie liquide a la spectrométrie de masse (LC-MS/MS), I’ion précurseur
sélectionné est généralement ensuite transmis dans une chambre de collision ou il sera fragmente.
Il est aussi possible d’avoir des configurations instrumentales sans chambre de collision, par

exemple dans certains instruments MALDI-MS ou un excés d’énergie interne sera fourni par le
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laser et exploitée pour effectuer la fragmentation du précurseur sélectionné. Selon la méthode de
collision employée (ex: CID, ETD, ECD ou par le laser en MALDI), différent fragments
caractéristiques des peptides seront observés (fragments b et y principalement avec la CID)"°. Les
ions fragments générés seront observés dans le second analyseur de masse. Les principaux ions
fragments résultent de la perte successive d’acides aminés dans la séquence peptidique. Le spectre

de masse d’ions fragments générés pour I’ion précurseur sera alors enregistré.

Le patron de fragmentation d’un peptide généré par digestion enzymatique (ex. : trypsine)
sera utilisé pour faire le séquencage des acides aminés qu’il renferme. La séquence identifiée pourra
étre rattachée a celle d’une protéine dans les bases de données et mener a son identification. Pour
parvenir a cette identification, une comparaison des spectres de fragmentation expérimentale et
théorique sera effectuée via une recherche en base de données (ex.: SwissProt database) par
I’intermédiaire d’un moteur de recherche (ex : Mascot). Lors de la recherche en base de données,
la liste des ions fragments d un ion précurseur obtenu depuis le spectre d’ion fragment sera utilisée.
Plusieurs parametres tel que la taxonomie, la librairie de protéines, I’instrumentation, 1’enzyme
utilisée pour la digestion, I’erreur en m/z tolérée pour 1’ion précurseur et les fragments seront a
considérer dans le moteur de recherche. Ces facteurs auront un impact sur la recherche en base de
données et sur le score obtenu pour le séquengage expérimental d’un peptide donné. Le score
minimum menant a I’identification sera basé sur la probabilité que I’association entre les données
expérimentales et celles de la base de données soit 1i¢ @ un événement aléatoire. Le score sera
rapporté comme étant -10 log(P) ou P est la probabilité d’un événement aléatoire. Les parametres
utilisés lors de la recherche pourront également avoir un impact sur le score minimum
d’identification. Lorsqu’un score supérieur au score minimum sera obtenu pour un peptide
séquencé expérimentalement, il sera possible d’associer la séquence du peptide a une protéine et
de faire son identification. Faire I’identification de plusieurs peptides associ€s a une méme protéine

permet de consolider I’identification faite en base de données.
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1.7 Directions et perspective de la thése

Cette thése traitera, au travers des différents chapitres qu’elle contient, de projets portant
essentiellement sur 1’analyse de molécules et de biomolécules directement dans un fluide sanguin
non purifi¢ a I’aide de biocapteurs SPR. Une meilleure compréhension des interférences provenant
des fluides sanguins et différentes stratégies permettant d’effectuer des biodétections directement

dans ces fluides sous leurs formes brutes seront ici développées.

Tout d’abord, une analyse des interférences générées par 1’adsorption du sérum sanguin sur
les surfaces des biocapteurs SPR sera effectuée pour mieux saisir les enjeux reliés a I’analyse
directement dans le sérum. Pour ce faire, une combinaison des techniques SPR et MALDI-TOF a
¢été utilisée afin de générer un appareillage permettant d’élucider les phénomeénes d’adsorption non
spécifique du sérum. La SPR permettra de quantifier la quantité de biomatériel adsorbé alors que
la MALDI-MS pourra identifier les biomolécules adsorbées sur le capteur SPR. Pour réaliser
I’identification des protéines adsorbées par MALDI-MS, une digestion enzymatique impliquant la
trypsine sera effectuée a méme le capteur SPR. L’adsorption non spécifique du sérum sera évaluée
par SPR et MALDI-MS sur plusieurs chimies de surface couramment utilisées pour former des
monocouches sur des capteurs plasmonique. Les tendances et observations pour chacune des SAM
¢tudiées sont rapportées et discutées dans le chapitre 2 de la thése. Ce chapitre est tir¢ de 1’article
«Unravelling nonspecific adsorption of complex protein mixture on surfaces with SPR and MS»
(Analytical Chemistry, publié en 2014) qui a été coécrit avec le directeur de recherche, professeur

Jean-Frangois Masson, en collaboration avec le professeur Pierre Chaurand.

Dans le chapitre 3, le développement d’un instrument portable combinant les méthodes SPR
et ELISA sera discuté. Cet instrument fut utilisé dans un cadre concret de dépistage qui ciblait un
biomarqueur du cancer de la prostate (PSA) qui est habituellement contenu dans le sérum. La
biodétection de PSA fut effectuée dans une gamme de concentrations requises pour diagnostiquer
cette maladie. La combinaison SPR et ELISA a permis d’étendre le domaine de linéarité pour la
détection de la PSA jusqu’a presque quatre ordres de grandeur alors que celui-ci est normalement
d’environ deux ordres pour un biocapteur classique. Outre I’instrument développé, le troisiéme
chapitre met également de I’avant I’utilisation d’un substrat plasmonique microstructuré constitué

d’un arrangement hexagonal de microtrous. Ce film de microtrous a permis d’amplifier les signaux
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obtenus pour la biodétection de la PSA. Ce matériel plasmonique combiné a une chimie de surface
réduisant 1’adsorption non spécifique a finalement permis la détection SPR de la PSA directement
dans un échantillon de sérum n’ayant subi aucune dilution ou purification (Annexe 3). Le chapitre
3 rapporte ’article «Single chip SPR and fluorescent ELISA assay of prostate specific antigeny
(Lab on a chip, publié en 2015) qui a été coécrit avec le professeur Jean-Frangois Masson, Hugo

Pierre Poirier Richard, Maxime Couture et Daniel Pelechacz.

Finalement, dans le chapitre 4, I’instrument SPR portable a été utilisé pour faire la détection
de cibles pharmaceutiques directement dans un échantillon de sang. Pour permettre ce type de
biodétection, 1’ajout d’une membrane poreuse a la microfluidique utilisée a été nécessaire.
L’introduction d’une barriére au sein méme de la fluidique permettait d’exclure les cellules
contenues dans le sang de la zone de détection SPR et de ralentir la diffusion des biomolécules de
grande masse moléculaire. Ce double effet réduisait I’interférence de ce biofluide trés complexe et
permettait I’analyse de petites molécules diffusant rapidement. Il a ainsi été possible de détecter
des peptides possédant une activité anti-athérosclérotique directement dans un échantillon de sang
sans aucune dilution ou purification de ce dernier. Le chapitre 4 provient de I’article «Microdialysis
SPR: Diffusion gated sensing in blood» (Chemical Science, publi¢ en 2015) qui a été coécrit avec

le professeur Jean-Francois Masson.
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Chapitre 2: Unravelling nonspecific adsorption of complex

protein mixture on surfaces with SPR and MS

Julien Breault-Turcot, Pierre Chaurand and Jean-Francois Masson, Analytical Chemistry 2014, 86,

9612-9619

SPR and MS surface analysis ._‘

Figure 2.1 Crude serum adsorption on self-assembled monolayer followed by MALDI-MS and

SPR analysis for protein adsorption characterization

Je fus responsable de I’ensemble des manipulations réalisées en laboratoire et de I’ensemble
du traitement de données pour I’article rapporté dans ce chapitre. Jean-Francois Masson, Pierre
Chaurand et moi-méme avons élaboré les protocoles expérimentaux ici présentés en plus de faire
la rédaction de I’article. Pierre Chaurand et moi avons modifié le porte-échantillon du MALDI-

TOF pour introduire les échantillons SPR.
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2.1 Abstract:

Characterization of protein adsorption to surfaces has implications from biosensing to protective
biocoatings. While research studies have principally focused on determining the magnitude of
protein adsorption to surfaces, the proteins involved in the process remains only broadly identified
and has not been investigated on several surfaces. To further elucidate the nonspecific adsorption
process of serum to surfaces, surface plasmon resonance (SPR) and matrix assisted laser desorption
ionisation mass spectrometry (MALDI-MS) were used in combination to obtain quantitative and
qualitative information about the process of protein adsorption to surfaces. To validate the
technique, crude serum was non-specifically adsorbed on four self-assembled monolayers (SAMs)
on gold; 16-mercaptohexadecanoic acid (16-MHA), 11-mercaptoundecane(ethylene glycol)s-
COOH (PEG), 3-MPA-LHDLHD-OH and 3-MPA-HHHDD-OH. Direct MS analysis of the non-
specifically adsorbed proteins suggested the presence of a variety of protein (BSA, IgG and
apolipoprotein A-1). Performing a trypsin digestion of the non-specifically adsorbed proteins
confirmed the presence of BSA and Apolipoprotein A-1 and further revealed the complexity of the
process by detecting the presence of complement C3, SHC-transforming protein 1 and kininogen
2. The level of nonspecific adsorption on different surfaces measured by SPR sensing directly
correlated with the intensity of the serum protein and indirectly with the tryptic peptides measured
by MS. Detailed analysis of the BSA peptides digested on 16-MHA and for BSA digested in
solution was used to investigate the orientation of BSA on this surface. The combination of SPR
and MS allows the quantitative and qualitative understanding of protein adsorption processes to

surfaces.

2.2 Introduction:

Understanding the processes involved in nonspecific adsorption is essential for biosensing in
crude biofluids. For example, screening for diseases or medical conditions is commonly done by
the detection of a specific marker present in serum. Quantification of proteins biomarkers remains
the premier source of information for the diagnostic of different medical conditions such has

cardiomyopathy or cancer®* !, The analysis of the biomarkers directly in crude biofluids would
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be a great improvement in providing rapid, sensitive point-of-care biosensors. However, the
complex mixture of background biomolecules in biofluids can lead to important adsorption to the
surface of a biosensor, resulting in false positive or deviation of the analytical response. These
interferences from the biological matrix have limited direct analysis with biosensors in such

complex samples.

Different analytical techniques are used for detection of biomolecules in biological samples.

Among them, surface plasmon resonance (SPR) biosensors % 132 153

are a promising label-free tool
relying on the interaction of the electric field of light undergoing total internal reflection with the
electrons oscillating at the surface of a thin film of metal '**. The plasmon resonance is sensitive
to the refractive index at the vicinity of the metallic film and tracking the time-response of the
plasmon resonance provides information about the bulk refractive index change and binding of
molecules to the surface of the SPR sensor. The surface of the SPR sensor becomes selective to a
specific analyte by functionalization of the sensor with a molecular receptor. Among the different
classes of biomolecules that can be targeted by a biosensor, proteins are especially suited to SPR
sensing due to the important refractive index change of proteins, resulting in high sensitivity of
SPR sensors for proteins. In addition, proteins play a major biological role and thus are important

biomedical targets. SPR sensing has thus been extensively used to detect many proteins with low

ng/mL sensitivity 5.

SPR sensors are particularly adapted to perform analysis in biofluids, as the light beam indirectly
probes the surfaces of the SPR sensors and avoids the issues associated with absorption of
biomolecules contained in biofluids and the turbidity of biofluids. However, nonspecific adsorption
of proteins to the SPR sensor remains an issue for quantification of biomolecules directly in
biofluids. In order to reduce the nonspecific adsorption, multiple strategies were developed to
purify the sample by extraction/separation '*° or to reduce the contribution of interferences on the
signal. Solving nonspecific adsorption also requires ultralow fouling surfaces to minimize the
background signal coming from the sample. Different classes of surfaces have been proposed to
decrease nonspecific adsorption of many blood-based biofluids. Polyethylene glycol (PEG) and its

derivatives have been used with undiluted serum in order to reduce nonspecific adsorption ¥ 8.

92,93

Surface chemistry based on zwitterionic molecules °!, peptides and many others classes of

molecule have also been used for that purpose and were discussed in a recent review °. Among the
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zwitterionic surfaces proposed as ultralow fouling surfaces, polysulfobetaine methacrylic acid
(pSBMA), polycarboxybetaine methacrylic (pCBMA) and polyoligoethyleneglycol methacrylic
pOEGMA significantly reduced nonspecific adsorption *>°°. For the peptide based surfaces, 3-
MPA-LHDLHD-OH showed the greatest reduction of non-specific adsorption of crude serum 4.
SAMs based on peptides have also been proposed to reduce nonspecific adsorption of other fluids

such as cell lysate °>. While these surfaces are effective in reducing nonspecific adsorption, the

mechanism for the reduction is still debated.

Proteins were identified as the primary source of nonspecific adsorption in serum. It is generally
accepted that the surface must be hydrophilic, have hydrogen bond acceptors and electrically
neutral for the reduction of nonspecific adsorption of proteins *°. Surface wetting is also suspected
to play a role in minimizing nonspecific adsorption of proteins. However, proteins involved in
nonspecific adsorption are poorly identified and the correlation of surface chemistry with the non-
specifically adsorbed proteins remains poorly understood. It is suspected that albumin (66.4 kDa),
immunoglobulin-G (IgG) (150 kDa) and fibrinogen (340 kDa) are mainly involved in the non-
specific adsorption process of plasma '%¢. Their high concentration in biofluids makes them likely
to be involved in nonspecific adsorption. IgG and fibrinogens are present in plasma at
concentrations in the pg/mL range while albumin can be found in the mg/mL range **. SPR sensing
was employed to provide evidence that nonspecific adsorption follows a competitive process with
successive adsorption/desorption events to surfaces. This sequential process known as the Vroman
cascade is believed to occur rapidly for small protein of high abundance before being replaced by
larger protein diffusing slowly but with stronger affinity for adsorption on the surface '*°. For
example, albumin can be displaced from the surface by IgG, a larger protein that has more affinity
for adsorption on the surface. Then, IgG can be displaced by fibrinogen using a similar process.
While previously published studies characterized the adsorption process for pure solution of protein
or mixture of proteins, nonspecific adsorption in plasma or serum involves a more complex mixture
or protein and little is known about the synergic effect of a complex mixture on nonspecific
adsorption. While SPR sensing is effective to quantify proteins, it remains a poor qualitative tool
to identify molecules binding to the surface of the sensor. Thus, SPR sensing must be combined

with a characterization tool capable of identifying proteins adsorbed to surfaces.
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Mass spectrometry (MS) is a state of the art technique for protein analysis and identification 7.
Absorbed proteins can be identified after digestion on a surface using trypsin to generate sets of
specific peptides '3, The MS and MS/MS analysis of these peptides fragments is commonly used
for sequencing and identifying proteins. Matrix assisted laser desorption ionisation MS (MALDI-
MS) is well suited for surface analysis with ionization taking place on the surface '*°. The
possibility of performing SPR and MALDI-MS directly on the SPR sensor, the sensitivity of SPR
sensing and MALDI-MS for proteins, the complementarity of these surface techniques and the
simplicity of adapting analysis of SPR sensors on MALDI-MS makes it advantageous to combine
these techniques as previously demonstrated by Nedelkov et al. '%-'2, The combination of SPR
with mass spectrometry is a promising approach that should enable a rapid identification of

biomolecules adsorbed on a surface *’.

2.3 Experimental details:

2.3.1 Preparation of the SPR sensors

The provenance of the materials is provided as electronic supporting information. Microscope
slides of 25 x 75 x 1.0 mm or cover slips of 22 x 22 x 0.17 mm were cleaned in warm piranha
solution (sulfuric acid + hydrogen peroxide — 3 : 1 at approx. 80°C) for at least 90 minutes. Caution,
piranha solution is highly corrosive! The glass slides were then washed abundantly with deionised
water to remove any traces of piranha solution. Cleaned and dried glass slides were covered with
0.5 nm chromium and 45 nm gold using sputtering (Cressington 308R sputter coater, Ted Pella
Inc. Redding, CA) with an argon pressure of 0.02 mbar and a current set at 80 mA during
deposition. The thickness of the metallic layer was calibrated by AFM. Monolayers of 16-MHA,
PEG, 3-MPA-LHDLHD-OH and 3-MPA-HHHDD-OH were formed overnight on the SPR sensors
in DMF solutions at a concentration of | mM. The samples were abundantly rinsed with ethanol to

remove unbound molecules before drying the SPR sensor with a stream of nitrogen.

2.3.2 Serum adsorption and enzymatic digestion

The different surfaces formed on 25 x 75 x 1.0 mm gold coated microscope glass slide were

exposed to bovine serum for 10 minutes. The SPR sensors with the non-specifically adsorbed
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serum were then immersed in PBS for 2 minutes and in distilled water for 2 minutes to wash off
loosely bound proteins and excess salt. Enzymatic digestion of the proteins was performed directly
on the surface at 37°C by deposition of a solution of 0.045 pg/uL of trypsin. The enzyme was
solubilised and activated in a solution of 50 mM acetic acid/100 mM ammonium bicarbonate
(1:10). The digestion setup consists of a heating plate on which a glass petri dish was filled with
humidified cotton to maintain a constant temperature and humidity in the chamber during digestion.
The samples were deposited directly on the humidified cotton. To monitor the temperature of the
chamber during the digestion, a temperature probe was dipped in a droplet of water on a glass slide,
also located in the chamber. To compensate for evaporation of the solution, small volumes of buffer
solution (50 mM acetic acid and 100 mM ammonium bicarbonate with a 1:10 ratio) were added

over the course of the digestion to maintain the enzyme in solution.

2.3.3 Bovine serum albumin (BSA) digestion in solution

A 1 mg/mL solution of BSA was prepared in 100 mM NH4HCO; at pH 8 and 9 pg of trypsin
were added for the enzymatic digestion. The mixture was heated at 37°C in an oil bath for 18 hours

and the digested solution was placed at -80°C before analysis.

2.3.4 MS analysis

Solutions of 10 mg/mL a-CHCA and SA were prepared in 1:1 ACN/H20 + 0.2% TFA. These
matrices were spotted directly on the sample where proteins from bovine serum were adsorbed.
The a-CHCA was used to study peptides generated by enzymatic digestion while SA was used to
study undigested proteins. Depending on the analysis (protein or peptide), two successive volumes
of 0.5 uL of the matrix were spotted on the sample, with enough time between the depositions for
the matrix to dry (at room temperature). The total amount of matrix added on the surface was thus
10 pg. Analyses of proteins and tryptic peptides on surfaces were performed with a MALDI-TOF
MS UltrafleXtreme mass spectrometer using an Nd:YAG/355nm laser and operated by Flex
Control 3.0 software (Bruker Daltonics, Billerica, MA). Data acquisition of peptides was carried
out in reflectron geometry under optimized delayed extraction conditions with a nominal source
accelerating voltage of + 25 kV in the m/z range between 60 — 5,000. For proteins, data acquisition
was done with the linear geometry with optimized sources potentials for the m/z range between

10,000 —200,000. Profiling data were acquired by summing 10 x 500 laser shots on a single sample.
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Calibration of the instrument for lower m/z range was done using a mix of known peptides
(Bradikinin, Angiotensin II, ACTH (18-39), Insulin B chain) and a BSA solution was used to
calibrate the instrument at higher m/z range. Flex Analysis software (Bruker Daltonics) was then
used for mass spectrum analysis. For peptide characterization, MS/MS measurements were
performed by using the LIFT/TOF/TOF mode. Protein identification was performed using
MASCOT search engine and Swissprot database.

2.3.5 SPR measurements and instrumentation

SPR measurements were performed on a custom miniature instrument based on a dove prism '®,

The sensors consisted of gold-coated microscope coverslips of 22 x 22 mm. Nonspecific adsorption
of serum was measured on different monolayers. The SPR sensors were mounted using a RI-
matching fluid to ensure optical contact with the prism and a custom flow cell was fitted on the
system to inject the samples on the SPR sensor. The dark spectrum measurement was acquired with
a total of 100 data points with the light source turned off. Then, 100 spectra with s-polarized light
were recorded for the reference signal and finally the p-polarized spectra were recorded at different
time intervals with a rate of one spectrum per second for the kinetic measurement. A portable
spectrometer (Ocean Optic, Dunedin, FL) was used to collect data and MatLab was used to process
data. Static flow conditions were used for all experiments. The kinetic curves consisted of a PBS
baseline trace for a period of 5 minutes followed by bovine serum (2 mL) injected rapidly and

nonspecific adsorption was monitored during 20 minutes for each monolayer.

2.4 Results and Discussion

2.4.1 Proteins adsorbed to surfaces

In recent years, the increasing interest for the direct analysis of biomolecules in complex
biofluids and the issue of nonspecific adsorption of biofluids to surfaces has led to the development
of surface chemistries providing low fouling. It is also important to understand biofouling of serum
on SPR sensors, due to the prevalence of serum samples in bioanalysis. Proteins are expected to

mainly participate in nonspecific adsorption due to the high concentration of proteins in biofluids.
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SPR sensing was used here to provide quantitative information about the surface concentration
of proteins non-specifically adsorbed from bovine serum on different monolayers. While being
very sensitive and quantitative, SPR sensing remains a poor qualitative technique to identify
molecules adsorbing to surfaces. Hence, the proteins involved in nonspecific adsorption remain
poorly identified. In addition, it remains unknown whether the surface chemistry plays a role on
the identity of non-specifically adsorbed proteins. To address this question, three types of SAM
were investigated: an alkane thiol (16-MHA), an ethylene glycol derivative (SH-PEG) and two
short thiolated peptides (3-MPA-HHHDD-OH and 3-MPA-LHDLHD-OH). These molecules each
possess a thiol at the distal end to form a SAM and a carboxylic acid group (COOH) in the a
position that allows the binding of a biomolecular receptors using standard coupling chemistry in

SPR sensing.

SPR sensors monitored quantitatively and in real time the adsorption of proteins from bovine
serum on the modified gold surface. Nonspecific adsorption was calculated for the different SAM
from the SPR data and the equation of Jung et al. ’®, using the experimental parameters previously
reported 1%, The level of nonspecific binding was greater for 16-MHA, which had 236 + 63 ng/cm?
of non-specifically adsorbed proteins. In comparison, PEG showed lesser nonspecific adsorption
than 16-MHA with 100 + 23 ng/cm? as reported previously by our group in the literature using
identical conditions °'* 1%, The two peptide monolayers further reduced nonspecific adsorption of
serum. Nonspecific adsorption was respectively 29 + 1 ng/cm? and 12 + 11 ng/cm? for 3-MPA-
HHHDD-OH and for 3-MPA-LHDLHD-OH **. Thus, nonspecific adsorption followed the trend
of 16-MHA < PEG < 3-MPA-HHHDD-OH < 3-MPA-LHDLHD-OH, showing the potential of

peptide based SAMs for biosensing directly in crude bovine serum.

The MS of undigested proteins provided valuable clues about the identity of proteins adsorbed
on the surface (Figure 2.2). A monolayer of 16-MHA was exposed to bovine serum and proteins
non-specifically adsorbed on the SAM were analyzed by MALDI-TOF. Peak ratios of different
ions before and after washing with PBS suggest that a fraction of proteins are loosely bound on the
SPR sensor modified with 16-MHA (Figure 2.2). PBS containing 0.05% of Tween 20 was also
used to wash proteins bound on the SAM. Tween 20 is a detergent used to disrupt protein-protein

165, 166

interactions and to limit protein aggregation and is commonly used in SPR sensing. Using

this detergent should disturb proteins aggregated on adsorbed material on the monolayer '°¢ leaving
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mainly protein directly adsorbed on the surface. No noticeable changes in the MS spectra were
observed upon the addition of Tween 20 to the wash buffer. This indicated that PBS was
appropriate to remove loosely bound material from the surface, as the addition of tween 20 did not

further removed proteins from the surface.
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Figure 2.2 MALDI mass spectra of proteins from whole bovine serum adsorbed on 16-MHA
before (A) and after rinsing the surface with PBS (B).

According to the Vroman cascade ', adsorption of albumin, IgG and fibrinogen should be
expected for blood or plasma. In our case, fibrinogen should not be observed since it is present in
plasma and blood, but absent from serum. As the principal proteins in serum are known ** and by
using the Uniprot database, peaks at 66.4, 33.2, 22.1 and 16.6 kDa are likely due to BSA with
various charge states (+1 to +4 respectively), while peaks at 146.7, 73.5, 49.1 and 36.7 kDa could
indicate the presence of IgG charged +1, +2, +3 and +4 respectively. Another peak at 27.5 kDa
could possibly be attributed to the singly charged apolipoprotein A-1 (confirmed by the sequencing
of several tryptic peptides). It is not surprising to observe apolipoprotein A-1, as it was previously

reported by Cedervall et al. to adsorb on acrylamide copolymer from plasma '¢”. By comparing the
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intensity of MS peaks for BSA (66.4 kDa) and apolipoprotein A-1 (27.5 kDa), we observed a more
significant decrease after washing the SPR sensor for apolipoprotein A-1 (27.5 kDa) than for BSA
(66.4 kDa) (Figure 2.2). This suggests that apolipoprotein (27.5 kDa) is more loosely bound to the
surface than BSA (66.4 kDa). In addition to these proteins, a significant number of MS peaks were
observed in the mass spectrum, indicating that other proteins were adsorbed on 16-MHA. A few
peaks were observed at a lower mass range between 5 and 15 kDa (Figure 2.4). The main peak at
8.5kDa may be tentatively assigned to ubiquitin based on mass concordance in Uniprot database.
Otherwise, the MS spectra were exempt of significant peaks and thus, the region at higher m/z was

the focus of the following experiments.

Apolipoprotein A-1 was reported to adsorb favourably on the surface of nanoparticles of
increasing hydrophobicity '¢7. Thus, the ratio of the peak intensity of apolipoprotein A-1 (27.5 kDa)
and BSA (66.4kDa) after the PBS wash can provide molecular information about the interaction
of serum with different surface chemistries. The apolipoprotein A-1/BSA ratios were calculated at
0.11, 0.42 and 1.40 for PEG, 16-MHA and 3-MPA-HHHDD-OH respectively. The ratio of
apolipoprotein A-1 to BSA follows quite well the trend of hydrophobicity of the surface. Indeed,
contact angle values of 25°, 27° and 38° were obtained respectively for PEG, 16-MHA and 3-
MPA-HHHDD-OH °* %, These results indicate that apolipoprotein A-1 adsorb more favourably to
gold surfaces of increasing hydrophobicity, similarly to the polymeric surface previously reported
167 The nonspecific adsorption of serum does not follow the same trend, since 16-MHA has the
larger nonspecific adsorption followed by PEG and 3-MPA-HHHDD-OH. Thus, while
hydrophobicity is definitely a factor of protein adsorption, apolipoprotein A-1 does not constitute
a predictor for the overall level of nonspecific adsorption and it does not explain the trend of

nonspecific adsorption.

It must also be pointed out that 3-MPA-LHDLHD-OH, the most hydrophobic surface tested
(static water contact angle of 53°) and also the surface with the lesser nonspecific adsorption, led
to a relatively low ratio of apolipoprotein A-1 to BSA of 0.31, which is not following the trend of
apolipoprotein A-1 adsorption in relation to surface hydrophobicity. A negative charge was
expected at physiological pHs due to the presence of carboxylate groups. Thus, another factor than
hydrophobicity and charge may explain why a smaller apolipoprotein A-1 to BSA ratio for 3-MPA-
LHDLHD-OH was observed. The structural conformation adopted by the molecule forming the
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monolayer may explain this result. Peptides can adopt a secondary structure such as an alpha helix
or a beta sheet. Previous structure analysis by IR spectroscopy had shown that 3-MPA-HHHDD-
OH will have an elongated structure similar to B-sheets ** while 3-MPA-LHDLHD-OH will adopt
an a-helix conformation on the surface of the SPR sensor *. 3-MPA-LHDLHD-OH might provide
a less favourable surface for apolipoprotein A-1 adsorption. Our previous study on 3-MPA-
LHDLHD-OH revealed that the structure adopted by molecules forming the monolayer varies with
the surface potential applied and changed significantly the nonspecific adsorption behaviour %,

Thus, the hydrophobicity and the structure of the SAM are factors involved in the nature of the

protein non-specifically adsorbed.

2.4.2 Protein digestion on surfaces

Enzymatic digestion was necessary to confirm the identification of the protein adsorbed on the
SPR sensor from bovine serum. Trypsin generated a variety of peptides due to the presence of
several lysine and arginine cleavage sites available in proteins. Tandem MS was used for the
selection and fragmentation of peptides of a single m/z ratio, in order to elucidate the amino acid
sequence of the corresponding protein after database interrogation. For each SAM investigated,
monitoring the number and relative intensity of peptides generated was used to optimize the
digestion conditions. The optimal proteolysis time was reduced for surfaces with lesser nonspecific
adsorption with 45, 40, 20 and 10 min being optimal for 16-MHA, PEG, 3-MPA-HHHDD-OH and
3-MPA-LHDLHD-OH respectively. The proteolysis time in that case provided complementary
information about the level of nonspecific adsorption and was in agreement with SPR sensing. In
addition to proteolysis time, the optimal amounts of MALDI matrix deposited on the SPR sensors
correlated with the amount of non-specifically adsorbed proteins. For example, the amount of
CHCA used for analysis on 3-MPA-LHDLHD-OH was only of 5 pug in order to optimize the
intensity for the peptide generated by the proteolysis. This is due to the fact that a molar ratio of
matrix/protein between 500:1 and 5000:1 is normally used in order to have the best signal to noise
ratio 13137, Nevertheless, other parameters such as the crystallisation behavior on each SAM due
to their respective hydrophobicity should be considered and could impact the optimal amount of

CHCA that should be used.
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Table 2.1 Peptides observed by MALDI MS on different SAM after tryptic digestion of adsorbed

proteins initially contained in crude bovine serum and identification of the corresponding protein.

[M~+H]* 3-MPA- 3-MPA-

(Da) 16-MHA PEG HHHDD-OH LHDLHD-OH Protein
1017.519 X X X X Apolipoprotein A-1
1163.630 X X X Bovine serum albumin
1221.537 X X X Complement C3
1301.728 X X X X SHC-transforming protein 1
1305.654 X X X X Bovine serum albumin
1345.631 X Kininogen 2
1439.760 X X Bovine serum albumin
1479.744 X X X X Bovine serum albumin
1511.792 X X X X Bovine serum albumin
1567.700 X X X X Bovine serum albumin
1639.886 X X X Bovine serum albumin
1791.053 X Complement C3
2045.373 X Bovine serum albumin

The number of peptides generated by proteolysis was also proportional to the nonspecific
adsorption on a surface (Table 2.1). Peptides with lower intensities in MS were among the first to
be no longer observed for surfaces exhibiting lower nonspecific adsorption. The absence of some
peptide in the MS spectrum for low fouling surfaces should not be considered as evidence of the
absence of the protein from the surface, but as a decrease of the intensity of these peptides below
detection limit of the instrument. In these cases, the peptide might be generated by proteolysis of
the protein on the surface, but remained undetected by MS. Thus, the absolute number of peaks
generated by enzymatic digestion attributed to proteins (other than trypsin) was reduced from 25
peptides for 16-MHA and SH-PEG-COOH to 18 for 3-MPA-HHHDD-OH and 12 for 3-MPA-
LHDLHD-OH. Again, values obtained by MS validate that nonspecific adsorption decreases in
that order 16-MHA and SH-PEG > 3-MPA-HHHDD-OH > 3-MPA-LHDLHD-OH, which is in
good agreement with SPR data.

The pattern of tryptic peptides is quite complex and varies for each surface (Figure 2.5 and Table
2.1). While the major proteins remained the same, different proteins were observed on the surfaces

and are thus also responsible for the nonspecific adsorption.
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A Mascot database search identified several proteins from bovine serum as non-specifically
adsorbed on the SPR sensor (Table 2.3) . Peptides are mainly associated to four proteins: BSA,
apolipoprotein A-1, complement C3 and SHC-transforming protein 1. These proteins represent the
strongly bound fraction of proteins responsible for the nonspecific adsorption and (except SHC-
transforming protein 1) are «classical plasma proteinsy, present at high level in serum ** (mg/mL
for BSA, pg/mL for apolipoprotein A-1 and complement C3). The impossibility of assigning all
MS peaks generated from enzymatic digestion was due to low abundance signal for some peptides
and their fragmentation spectrum generated afterward by MS/MS was thus inconclusive.
Nevertheless, it was possible to associate some unsequenced peptides with the four major proteins
identified based on the comparison of the m/z obtained experimentally by proteolysis with the
theoretical m/z ratio obtained with in silico digestion (using the MS-digest tool of Protein
prospector). To ensure a good confidence in the results obtained (Table 2.4), only peptide with a
m/z difference between the theoretical and experimental value lower than 0.05 Da were considered.
These results help to consolidate the identification of BSA, apolipoprotein A-1, complement C3
and SHC-transforming protein 1 on the SAMs investigated .

Three of the four proteins identified on the SPR surface possessed a molecular weight that match
proteins reported previously in the literature as ‘“unknowns” for adsorption of plasma on
polystyrene surface (apolipoprotein A-1: 28 kDa, complement C3: 180 kDa and SHC-transforming
protein 1: 50 kDa) '¢7. Nonspecific adsorption of plasma reported by Cedervall et al. '’ was carried
with gel filtration chromatography, SDS-PAGE and MS to identify non- specifically adsorbed
proteins. This lengthy sequence of preparation steps can be simplified using MALDI-MS directly
on the SPR sensor to identify and quantify non-specifically adsorbed proteins. Our results for serum
proteins non-specifically adsorbed proteins on the different SPR surfaces complement well
literature that was inconclusive. Our SPR-MS approach could be advantageous to identify proteins

adsorbed on different surfaces.

tVoir I’Annexe 1 pour plus d’information au sujet des parametres utilisés pour faire

’identification des protéines
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While the Vroman cascade has put a large emphasis on BSA and IgG as the major causes of
nonspecific adsorption in serum, other proteins (apolipoprotein A-1, complement C3 and SHC-
transforming protein 1) are also present on the various surfaces tested and thus play a role in
nonspecific adsorption. In addition, it would have been expected to observe tryptic peptides
belonging to IgG. However, no peptides associated with IgG were identified on any surface
analyzed. Since IgG is found in serum at pg/pL 8 and that a peak at 146.7 kDa was observed for
protein after the washing procedure (inset Figure 2.2), a few factors can explain the absence of
peptide associated to IgG. The peak at 146.7 kDa (Figure 2.2) can possibly be attributed to IgG,
but it must be considered that IgG is a class of biomolecule regrouping many different paratopes
with roughly the same m/z ratio. Since the variable chains forming IgGs paratopes will be different
from one species to another, different amino acid sequences will be expected and observed after
enzymatic digestion. Thus, a small concentration of peptides specific to each IgG would be
generated by enzymatic digestion, which would lead to intensities below the detection limit of the
MS method. In addition, the quality of the MS/MS spectrum for weak signals may not be sufficient
for sequencing and identification of the protein. Finally, the orientation of IgG may be the cause of
the weak response to trypsin digestion. Trypsin must access the cleavage sites of IgG adsorbed at

the surface and the orientation of IgG on the SPR sensor may be prohibitive for enzyme digestion.

The nature of adsorbed proteins varied on different surfaces. For example, no peptides identified
on 3-MPA-LHDLHD-OH were related to complement C3 possibly due to a low abundance of this
protein on the surface (Table 2.1). Non-specifically adsorbed proteins on the surfaces partly
represent the major proteins found in serum. Complements C5 to C9, alpha-1-antitrypsin or
transferrin were not detected, even if these proteins are present in serum at concentration level
similar to apolipoprotein A-1 or complement C3 3. The opposite situation where a SAM could
have a particular affinity towards a protein might also be possible. For example, a peptide at
1345.631 Da was attributed to the protein kininogen 2 (Table 2.1) and was only identified on 3-
MPA-HHHDD-OH. Another peptide (1542.646 Da) could potentially be linked to this protein
based on its m/z and the in silico digestion performed and was only present on the 3-MPA-
HHHDD-OH monolayer (Table 2.4). Kininogen 2 is a glycoprotein that can be found in serum at
concentration in the ug/mL'%% 70, This protein is known to play an important role in liberating
bradykinin !, a vasoactive peptide, and to be a thiol protease inhibitor !”2. The fact that kininogen

2 inhibits this type of protease might explained why it has an affinity for the 3-MPA-HHHDD-OH
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monolayer. Thiol proteases is a class of enzyme that possesses an active site made of a catalytic
triad usually composed of three partners: a nucleophile, a base and an acid "> ', For a thiol
protease, the nucleophile will be a cysteine residue while the base and acid residue might vary.
Among the different examples of triad found for proteases, the Ser-His-Asp and the Cys-His-Asp
combination are common. Since the 3-MPA-HHHDD-OH is entirely made of amino acid that can
be found in the catalytic triad, this monolayer might display affinity for the active site of a thiol
protease. This pentapeptide could interact with the catalytic triad of the thiol protease. 3-MPA-
LHDLHD-OH did not seem to promote the adsorption of kininogen 2. The presence of an
hydrophobic amino acid with His and Asp, or the different configuration of the two peptide
monolayers may explain the lower affinity of kininogen 2 to 3-MPA-LHDLHD-OH. Thus the
combination of SPR and MS can further elucidate the proteins non-specifically adsorbing on

surfaces and provide information about the nonspecific adsorption process.

2.4.3 Orientation of BSA on surfaces

Proteolysis will occur only at certain sites of the protein that are accessible to the enzyme. This
selective cleavage is especially the case when proteolysis is carried out for proteins adsorbed on
the SPR sensor, where steric hindrance is more important than in solution due to the presence of
the surface. MS spectra obtained for digestion of BSA showed differences in intensity for digestion
carried in solution and on the SPR sensor (Figure 2.3). For example, a 300% increase in peak area
from digestion on a surface compared to digestion in solution was observed for the peptide at 1568
Da (inset Figure 2.3). According to the protein structure generated by Protein Homology/analogY
Recognition Engine V 2.0 (PHYRE?2), this peptide is located on the outer portion of the protein
and should be readily accessible for digestion in solution. After adsorption of BSA on 16-MHA,
the cleavage sites located on the side of BSA exposed to the solution could be more accessible for
proteolysis rather than facing the surface. A small but not negligible change of conformation of
BSA could also possibly explain the increased signal observed for the peptide after absorption of

the protein on 16-MHA 7>,
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Figure 2.3 MALDI mass spectra for BSA after trypsin digestion in solution (A) and after its
adsorption on a monolayer of 16-MHA (B) with insets displaying the peptide at m/z 1568. Note:
The peak at m/z 2211 was identified as an autolysis product of trypsin

The ternary structure of BSA is divided into three different domains. The intensities of the trypsic
peptides varied from the different domains, but also for single peptides within a domain (Table
2.2). The peptides generated in solution from domains 2 and 3 were highly represented. They
account for respectively 61% and 32% of the total MS peak area for domain 2 and 3 compared to
only 6% for domain 1. When the digestion was performed for BSA adsorbed on a surface, the
fraction of the total MS peak area for each domain obtained was different with 8%, 79% and 12%
respectively for domain 1, 2 and 3. The reduction of the relative intensity observed for domain 3
can possibly come from the adsorption of BSA with this domain predominantly facing the surface.
The increase in intensity of domain 2 could be explained by the orientation of this domain towards
the solution. Thus, the orientation of the protein adsorbed on a monolayer can be roughly estimated
by comparing the relative intensity of the peptides produced enzymatically in solution and for a

protein immobilized on a surface.
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Table 2.2 Changes in the MALDI MS peak areas of tryptic peptides for BSA digested in solution

and on the SPR sensor

[M+H]" (Da) | Amino acid sequence Domain Variation (% Peak Area) *
*1050.4925 564-573 3

1163.6307 42-51 1 381
*1249.6212 11-20 1 -20
*1283.7106 337-347 2

1305.7161 378-388 2 24
*1347.7123 174-185 1

1439.8118 336-347 2 -32

1479.7954 397-409 2+3 23

1511.8428 414-427 3 181

1567.7427 323-335 2 291

1639.9377 413-427 3 -33
*1667.8131 445-458 3

*1824.206 484-499 3

2045.0280 144-159 1 162

@ The variation represents the change in peak area from digestion performed in solution and on
the surface of the SPR sensor.

* These MS peaks were not sequenced by MS/MS, but correspond to known BSA tryptic peptides
based on the m/z ratio. This was confirmed after in silico digestion of the albumin sequence (using

the MS-digest tool of Protein prospector).

The integration of SPR sensing and MS experiments on a single substrate have several potential
applications. The field of nonspecific adsorption is currently maturing with the discovery of several
surface chemistries competent to reduce nonspecific binding and perform bioanalysis directly in
crude biofluids. Identifying the molecules still nonspecifically adsorbing to biosensors’ surfaces
will be important to further reduce nonspecific adsorption. It is hypothesized that mixed
monolayers with different nonspecific adsorption profiles may further reduce overall nonspecific
adsorption of biofluids. The quantitative nature of SPR sensing can be combined with the high

quality data of MS to provide quantitative information to MS data. For example, imaging MS has
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gained significant attention for providing high quality information about the localization of
molecules in tissue sections 7. However, quantitation has proven difficult and the combination of
imaging SPR with imaging MS may solve this challenge. We are currently applying these
techniques to selectively transfer the proteome contained with thin tissue sections to imaging SPR
chips for quantitation and detecting the different molecules adsorbed to the surface (data not
shown). Identifying the proper surface chemistries and understanding the nonspecific adsorption
profiles in biofluids will be key in succeeding with the combination of imaging MS and imaging

SPR for the qualitative and quantitative analysis of tissue sections.

2.5 Conclusions

Combining SPR and MALDI-MS provides a powerful tool to analyze nonspecific adsorption of
proteins on surfaces. The combination of SPR and MS made possible the quantification of non-
specifically adsorbed proteins on a surface with SPR and the identification of these with MALDI-
MS. This combination of analytical tools has permitted to further improve the understanding of
serum nonspecific adsorption. The results reported here reveal the complexity of the nonspecific
adsorption process of a variety of proteins (BSA, apolipoprotein A-1, complement C3, SHC-
transforming protein 1 and kininogen 2). Also, nonspecific adsorption of serum involves a greater
number of proteins than the Vroman cascade suggests. Different proteomes were identified for
different SAMs, even revealing that certain monolayers might have some affinity for given
proteins. Investigating the affinity of SAMs for proteins could be an interesting axis of research
where the monolayer would be used to promote the adsorption of certain proteins while preserving
low fouling. Lastly, MS was suited to study the orientation of proteins at the surface. By comparing
the relative intensity of BSA peaks from a digestion in solution and on the surface of the SPR
sensor, it was revealed that BSA preferentially adsorbs from domain 3, exposing domain 2 to the
solution. Therefore, SPR and MS provide complementary information to further understand

nonspecific adsorption processes.
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2.7 Supplementary information

2.7.1 Materials

Ammonium bicarbonate was purchased from Bio Basic inc. (Markham, Ontario). Microscope slide
of 22 x 22 mm and 25 x 75 x 1.0 mm, sulfuric acid, 30% hydrogen peroxide, dimethylformamide
(DMF), acetonitrile (ACN) and trifluoroacetic acid (TFA) were purchased from Fisher Scientific
(Pittsburgh, PA). 16-mercaptohexadecanoic acid (16-MHA), a-cyano-4-hydroxycinnamic acid (o-
CHCA), sinapinic acid (SA), bovine serum and acetic acid were purchased from Sigma-Aldrich
(St. Louis, MO). Trypsin Gold (Mass spectrometry grade) was purchased from Promega (Madison,
WI). 11-mercaptoundecane(ethylene glycol);-COOH (PEG) was purchased from Prochemia
Surfaces (Sopot, Poland). Phosphate buffer saline (PBS) was purchased from Corning cellgro
(Manassas, VA).
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2.7.2 Supplementary figures and tables:

Table 2.3 Mascot scores for peptides observed by MALDI MS on different SAM after trypsin

digestion of adsorbed proteins initially contained in crude bovine serum

[M+H]* 3-MPA- 3-MPA-
16-MHA PEG Protein

(Da) HHHDD-OH LHDLHD-OH
1017.519 41 37 36 30 Apolipoprotein A-1
1163.630 27 42 28 Bovine serum albumin
1221.537 35 31 30 Complement C3
1301.728 29 35 33 40 SHC-transforming protein 1
1305.654 70 44 40 38 Bovine serum albumin
1345.631 24 Kininogen 2
1439.760 58 39 Bovine serum albumin
1479.744 72 36 38 48 Bovine serum albumin
1511.792 44 41 95 45 Bovine serum albumin
1567.700 93 37 44 51 Bovine serum albumin
1639.886 95 47 37 Bovine serum albumin
1791.053 32 Complement C3
2045.373 98 Bovine serum albumin
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Chapitre 3: Single chip SPR and fluorescent ELISA assay

of prostate specific antigen

Julien Breault-Turcot, Hugo-Pierre Poirier-Richard, Maxime Couture, Daniel Pelechacz and

Jean-Francois Masson, Lab on a chip, 2015, 15, 4433-4440

Fluorescence  Fuorescence
¢ ‘ -~ ELsAunit

7 Q' - Sensor chip

Je fus responsable de I’ensemble des manipulations réalisées en laboratoire a I’exception
de la fabrication par photolithographie des échantillons microstructurés. J’ai effectué 1’ensemble
du traitement de données pour I’article rapporté dans ce chapitre. Jean-Francois Masson et moi-
méme avons ¢élaboré les protocoles expérimentaux ici présentés en plus de faire la rédaction de
I’article. Hugo-Pierre Poirier-Richard et Maxime Couture ont développé la méthode production
des échantillons d’or microstructuré en utilisant la photolithographie. Hugo-Pierre Poirier-
Richard et Daniel Pelechacz ont développé le module de fluorescence et le systéme motorisé

permettant son déplacement.



3.1 Abstract

A multi-channel system combining fluidics and micropatterned plasmonic materials
with wavelength interrogation surface plasmon resonance (SPR) and fluorescence detection was
integrated from the combination of a small and motorized fluorescence microscope mounted on
a portable 4-channel SPR instrument. The SPR and fluorescent measurements were performed
based on the same detection area in a multi-channel fluidic, with a sensing scheme for prostate-
specific antigen (PSA) consisting of a sandwich assay with a capture anti-PSA immobilized
onto the SPR sensor and a detection anti-PSA modified with horseradish peroxidase (HRP). In
this dual-detection instrument, fluorescence was measured from the solution side of the
micropatterned gold film, while the interface between the glass prism and the gold film served
to interrogate the SPR response. The SPR sensors were comprised of microhole arrays
fabricated by photolithography to enhance the instrumental response for PSA detection by
approximately a factor of 2 to 3 and they were coated with a self-assembled monolayer of a
peptide (3-MPA-HHHDD-OH) to minimize nonspecific adsorption. PSA was successfully
detected at clinical concentrations from 10 pM to 50 nM with this integrated system in a single
assay lasting 12 minutes, almost centering on the desired range for PSA diagnostic tests (> 4
ng/mL or > 150 pM). The combination of two robust techniques in a single chip and instrument
has led to a simple and effective assay that can be carried out on a small and portable instrument
providing rapid biodetection of an important cancer biomarker with a dynamic range of nearly

4 orders of magnitude in the clinical range.

3.2 Introduction

ELISA is a common method of surface-based detection for a variety of analytes and is
currently the workhorse of clinical laboratories. In an ELISA test, the analyte is captured on a
surface modified with a bioreceptor and detection occurs through the use of secondary
antibodies modified with an enzyme that reacts with a colorimetric or fluorescent molecule.
While ELISA assays are robust, they suffer from long incubation times and several steps that

lengthen the detection process. Surface plasmon resonance (SPR) sensing is an optical technique
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sensitive to biomolecules* and detection with SPR technologies can be achieved with specific

61.62 " antibodies®® or antibody fragments'’”. The principles of SPR

receptors such as aptamers
sensing are analogous to ELISA, where the bioreceptor is immobilized on the surface of the
SPR sensor and the analyte captured. Unlike ELISA, SPR sensing is a label free technique
providing real-time measurements of biomolecular interactions. Thus, SPR directly detects the
binding event of an analyte on the sensor and does not require the conversion of the colorimetric
or fluorescent reagent to quantify biomolecules. SPR sensing is also amenable to miniaturization
of the instrumentation and rapid analysis SPR sensing has been extensively used for
characterization and quantification of a variety of proteins with limits of detection in the low

nanomolar to picomolar range ¢ 178180,

The advances in microfluidic technologies led to the engineering of smaller devices
providing faster response for point-of-care applications. ELISA assays were thus developed on
lab-on-a-chip platforms for a variety of applications in the medical field '3!3, Portable systems
build from more accessible instrumental components and detector like a smartphone were even
adapted to an ELISA assay monitoring antibodies associated to different medicals conditions'®’.
In addition to the classical optical detection using fluorescence or UV-Vis, it is possible to

190 surface

integrate sensors in the microfluidic platform, such as electrochemical detection
enhanced Raman scattering ! or surface plasmon resonance 2. The integration of multiple
detection modalities can provide a built-in positive control for monitoring a disease marker if
the techniques are not susceptible to the same interferences. For example, SPR sensing is
especially susceptible to nonspecific binding of background molecules to the sensor while
fluorescence-ELISA is generally insensitive to the binding of interferents to the sensor, as the
response 1s revealed with the specific interaction of the secondary antibody with the analyte and
the enzymatic response of the secondary antibody. ELISA requires low background
fluorescence and is susceptible to optical interferences from absorbing species. In SPR sensing,
the light beam indirectly interacts with the sample and is relatively insensitive to optical

interferences. The combination of techniques such as SPR and fluorescence ELISA in a single

platform could provide a confirmatory measurement.

In many medical applications, the level of biomarkers can vary by several orders of

magnitude in clinical samples. However, the linear dynamic range of ELISA and affinity sensors
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such as SPR is limited to around 2 orders of magnitude due to the thermodynamics of the
Langmuir isotherm. Several strategies have been employed to extend the dynamic range of
biosensors, including the modification of bioreceptors '°*1° the combination of several

197-199

bioreceptors with different affinities on a single biosensor , enhancing the response

200 and the use of a

obtained in the low concentration region of the Langmuir isotherm
nanoplasmonic electrical field-enhanced sensor as the biosensing template 2°'. The integration
of multiple detection modalities in a single microfluidic platform can also provide the advantage
of extended dynamic range if techniques have different but overlapping dynamic ranges, which

is the case for SPR sensing and ELISA.

Several studies have compared the performance of SPR and ELISA 2*2%_ SPR sensing
was shown to be collinear with ELISA for the detection of anti-asparaginase 2. In some cases,
the sensitivity of SPR was similar to ELISA, such as for CD166/ALCAM 2% and for toxins 2%,
In other cases, ELISA was more sensitive than SPR, which was demonstrated for albumin 2%,
human hepatitis B virus (HBV) 2** and for ricin 2%. The amplification of an SPR response with
secondary antibodies increased the sensitivity of the SPR sensor and thus, narrowed the gap in
sensitivity between ELISA and SPR sensing in other applications 24, All these previous reports
were based on dedicated SPR and ELISA instruments, and they have to the best of our
knowledge never been combined in a single platform. Regardless, these comparative studies
revealed that SPR and ELISA have different but nearly overlapping dynamic ranges, which may

be suited to increase the overall dynamic range of an assay if SPR and ELISA are combined in

a single instrument.

The concept of SPR-ELISA is demonstrated here for the detection of prostate specific
antigen (PSA), a common cancer biomarker. This model protein is one of several biomarkers
indicative of the presence or the stage of certain diseases such as myocardial infarction 3!,
congestive heart failure % or cancers 2%, PSA is secreted in the blood of patients with a healthy
prostate at concentrations of around 0.01 to 0.1 nM for 50 years old men °!. A concentration of
PSA in blood above 0.15 nM (4 ng/mL) is considered high and is the common threshold to
screen for prostate cancer. Prostate cancer is among the most prevalent cancers in western
countries, especially in men over 50 years old. However, the number of deaths by prostate cancer

has slowly started to decrease in Canada since the 90's with the advent of extensive screening
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of men at risk and the screening of PSA levels in blood. Those two aspects have played a major
role in the early diagnosis of prostate cancer and the increased survival rate. Screening of
prostate cancer is generally performed by ELISA tests for PSA. These tests are still carried out
in centralized laboratories and the turnaround time remains an important challenge in PSA
screening. The detection of PSA in buffer solutions has been reported using SPR detection?!!
and a sandwich assay?!? achieving detection limits of ng/mL for this biomarker. However, this
analysis was performed on large and costly laboratory instruments. To address the challenges
associated with ELISA in PSA testing, we report here on the use of a small and portable dual-
detection system to perform PSA detection using both SPR and ELISA coupled with

fluorescence detection.

3.3 Experimental details

The source of the materials and chemicals used is provided as supporting information.
BK7 glass wafers of 4 inches in diameter and dove glass prism of 20 x 12 x 2.5 mm were all
cleaned with warm piranha solution (sulphuric acid + hydrogen peroxide — 3 : 1 at approx. 8§0°C
— Caution! Piranha solution is highly corrosive) for 20 and 90 minutes, respectively. All glass
substrates were washed vigorously with deionised water to remove any traces of piranha
solution and dried with a stream of nitrogen. Glass prisms were covered with a smooth and
continuous gold film by directly sputtering 0.5 nm chromium and 45 nm gold (Cressington 308R
sputter coater, Ted Pella Inc. Redding, CA). An argon pressure of 0.02 mbar and a current set

at 80 mA were used during sputtering.

The microhole array substrates were fabricated with standard photolithography
techniques. Cleaned BK7 glass 4” wafers were primed with HDMS for 90 seconds at 120°C
(310TA oven, Yield Engineering Systems, Livermore, CA). Resins (LOR1A and OIR 674-11)
were spin coated onto the primed-wafers according to the manufacturer’s directives. The resins
were exposed with a dose of 73.8 mW through a disk-patterned mask (Photomask portal,
Richardson TX) using a MA6 mask aligner from SUSS MicroTec (Sunnyvale, CA). A post-

exposure bake was then performed at 90°C for 90 seconds. The resins were then developed for
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90 seconds in AZ726 MIF. Subsequently, 1 nm of chromium and 65 nm of gold were deposited
on the wafers with ebeam lithography. Lift off of the photoresin mask was carried out in
Remover PG in a sonic bath for 10 minutes. To fit on the dove prisms, the substrates were then
cut into 11 X 17 mm chips with a 7100 Provectus dicing saw (Advanced Dicing Technology,
Horsham, PA). Scanning electron microscopy (SEM, Jeol, Peabody, MA) and atomic force
microscopy (AFM, Wltec, Ulm, Germany) were used to validate the thickness of the metallic

layer.

3.3.1 Microfluidic fabrication

The PDMS fluidics were prepared by mixing 184 silicone elastomere base and 184
silicone elastomere curing with a 10:1 ratio. This mixture was used to fill completely the mould
specifically designed for the SPR instrument. The silicone mixture was kept still for a period of
10 minutes at room temperature so bubbles could be removed from the mixture. The bubble-
free moulds filled with silicone were than heated at 80°C for an hour. They were cooled to room
temperature before the removal of the PDMS fluidic. The custom PDMS microfluidic generated

was used to deliver the samples in the SPR/fluorescence instrument.

3.3.2 SPR-fluorescence instrumentation

The portable 4-channel SPR device used for biosensing has been previously described
in the literature '2. Herein, three channels were used as sensing channels, while the fourth
channel served as a reference channel. Two types of SPR sensors were used in this study. The
dove prisms were coated with a continuous gold film for a series of experiments. Microhole
arrays were also mounted on a clean 20 x 12 x 3 mm glass dove prism with an RI-matching
fluid. For both plasmonic materials, the custom made PDMS microfluidic was used to deliver
the samples to the SPR sensor 2. The fluidic was maintained in place with an aluminum arm

latched to the main body of the instrument.

The fluorescence measurements were performed with a specifically designed

fluorescence add-on fitted to the portable SPR device (Figure 3.1) 7.

17 Voir Annexe 2 pour les détails de I’optimisation du positionnement du module de fluorescence
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Figure 3.1. (Left panel) Representation of the SPR-fluorescence-ELISA instrument. The sensor
chip (not seen) was mounted at the interface between both units. (Right panel) Design of the
fluorescence-ELISA unit for the SPR instrument. Standard components of an epifluorescence
microscope were included in the unit (laser entry, lenses, optical tube, dichroic mirror, and a
photodiode), in addition to the railing and actuator system for moving the fluorescence unit from

channel to channel.

A window was carved in the aluminum arm maintaining the fluidics in place (Figure
3.2). The excitation source was a laser diode at 532 nm (OZ-2000 series, OZ Optics, Itd., Ottawa,
Canada). Fluorescence intensity was measured with an avalanche photodiode (APD130A,
Thorlabs inc., Newton, NJ). Excitation and emission was filtered with a 532 nm dichroic
beamsplitter and a 532 nm long-pass filter (Semrock, Inc., Rochester, NY). The fluorescence
unit was 11 x 12 x 7 cm and latched to the top of the fluidic cell of the portable SPR device
(Figure 3.1). The excitation and emission light were focused onto the surface of the SPR sensor
and to the detector through a set of lenses. The fluorescence measurements were made through
the PDMS of the fluidic cell. The fluorescence was read sequentially for each channel, which
was then corrected with a reference measurement of fluorescence for a location outside of the
fluidic channels. The signal was then additionally corrected with a background fluorescence
measurement from PBS for all sensing channels. The fluorescence data reported were acquired
from 3 scans of 10 data points/scan. The exposition time per data point was 0.1 s for Ampliflu™

Red.
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Figure 3.2. (Left panel) Schematic representation of the fluidic cell. The SPR sensor is located
below the fluidic cell and the fluorescence unit was located above the fluidic cell. (Right panel)
The modifications to the SPR instrument required carving an optical window in the latch arm

and adding the mounts for the fluorescence head.

3.3.3 Biosensor assembly

Monolayers of 3-mercaptopropionic acid-His-His-His-Asp-Asp-COOH (3-MPA-
HHHDD-OH) were formed overnight on the gold surface of the SPR sensors with 1 mM
solutions in dimethylformamide (DMF). The surface of the sensors were abundantly rinsed with
ethanol to remove unbound molecules and dried with a stream of nitrogen. Specific biosensors
for human PSA were constructed by using a protocol previously described elsewhere 2!3. In
brief, the monolayer was activated with ethyl-(dimethylaminopropyl)carbodiimide (EDC) and
N-hydroxysuccinimide (NHS) coupling chemistry. Antibody solutions were prepared in
phosphate buffer saline (PBS) at 75 ug/mL and incubated with the activated monolayer for
covalent binding to the SPR sensor. PBS was then injected to remove all unbound antibodies.
The unreacted NHS esters on the sensor surface were deactivated with a solution of 1 M
ethanolamine hydrochloride adjusted to pH 8.5. PBS was injected once again to remove any
remaining ethanolamine. The SPR biosensor was completed at this step and ready for detection

of the target of interest.

PSA solutions were prepared in PBS 1x buffer at concentrations ranging from 0.1 pM to

1 uM. Biosensing of PSA was performed over 10 minutes in PBS with static flow incubation
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conditions. PSA was pre-incubated with a secondary antibody prior to injection into the SPR
system. Mixing PSA with the anti-PSA in a total volume smaller than 20 pL for 10 minutes at
room temperature formed a PSA/anti-PSA complex to increase sensitivity in SPR sensing. In

the final step, dilution to a volume of 500uL was carried out using buffer.

3.3.4 PSA sensing with an SPR-ELISA assay

Anti-PSA modified with horseradish peroxidase (HRP) was used for the fluorescent-
ELISA assay. The ELISA assay was performed on the SPR sensor and detected in the SPR
instrument using the fluorescence unit. In this fluorescent-ELISA assay, Ampliflu™ Red
peroxidase was incubated with an HRP-modified antibody to exhibit fluorescence with an
excitation at a 532 nm. Anti-PSA labeled with HRP was pre-incubated with PSA for 10 minutes
at room temperature using a molar ratio of 1:3 (PSA : anti-PSA). Thus, after the capture of PSA
complex with anti-PSA labeled with HRP on the SPR sensor, the SPR sensor was incubated
with 100 uM Ampliflu™ Red solution prepared in PBS containing 20 mM H>O,. This assay led
to fluorescence detection in the bulk solution due to the accumulation of the reaction product of
HRP conversion of Ampliflu™ Red contained in the SPR fluidics. Fluorescence was measured
at intervals of 30, 90, 150, 300 and 600 s. The background signal in PBS was subtracted from

the fluorescence.

3.4 Results and discussion

3.4.1 SPR-fluorescence instrument

The design of the SPR-fluorescence system was based on a 4-channel SPR instrument,
which has been previously reported for monitoring methotrexate '? and for monitoring a small
therapeutic peptide directly in whole blood with a microdialysis chamber *'*. It was here
modified to include fluorescence detection (see Figure 3.8). The SPR instrument is powered by
two USB cables from a laptop computer, has a small footprint and weight (1.8 kg), and has three

sensing channels and a reference channel.
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Several modifications to the SPR instrument were necessary to host the fluorescence
unit. First, a window was carved into the aluminum arm that latches the fluidic cell in place
(Figure 3.2). This window was aligned with the 4 channels of the SPR instrument to allow the
upright fluorescence microscope to be mounted on the system. The fluorescence unit consisted
of a laser entry port with a collimating lens directed to a long-pass dichroic beamsplitter
matching the 532 nm laser excitation (Figure 3.1 and 3.8). The laser was focused on a sensing
channel using a lens. The emitted light was transmitted through the beamsplitter and a long-pass
532 nm filter, and was focused on an avalanche photodiode using another lens. The fluorescence
unit was designed to analyze a single channel, thus it was mounted on railings and motorized
with a linear actuator to scan all 4 channels successively (Figure 3.1). The software was
modified to include real-time fluorescence measurement in addition to the SPR sensorgrams
(Figure 3.9). A wavelength of 532 nm was selected for the current experiments due to the
prevalence of fluorescence markers excited with this laser. However, the SPR-fluorescence
instrument is not limited to this wavelength and other lasers, dichroic beamsplitters and filters

can be used on the system according to the requirements of the analysis.
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3.4.2 Microfluidics

Since both SPR and fluorescence analysis were performed in a single microfluidic device
(Figure 3.3), the microfluidic cell used in this system required compatibility with SPR and
fluorescence-ELISA.

A} Fluorescence Laser

Microfluidic

SPR detection
Gold coated prism

Figure 3.3. A) Concept of the combination of SPR and fluorescence ELISA detection in a single
microfluidic for the dual detection of the recognition event and enzymatic conversion. B)

Schematic of the SPR biodetection and C) for the fluorescence measurement

Beside providing a sealed environment for liquid handling, the microfluidic required a
flat interface with the fluorescence unit to avoid background fluctuations from channel-to-
channel, no defect or air bubbles and high transmission of fluorescent emission, which was
fulfilled with molded PDMS. The fluidic cell was comprised of a sensing channel with an “S”
shape to cover the three active sensors and a straight channel for the reference (Figure 3.2). The
volume of the sensing channels of the microfluidic was also of importance. The channels of the
fluidic cell must be about 1.5 mm wide to accommodate the SPR light beam. Smaller SPR light
beams would lead to poorer signal-to-noise ratio of the SPR signal or longer integration times.
The integration time per channel was set at 1 second with the 1 mm SPR beam, which was
acceptable for providing detailed kinetic information in SPR. Longer integration times would

lead to poorer time resolution of the measurements.

The fluorescence-ELISA was based on a peroxidase enzyme to generate a fluorescent
product. Low microfluidic cell volumes would lead to low fluorescence due to limited the

amount of available substrate that can be converted into its associated fluorophore. Large
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volumes would dilute the fluorescence of the product as the number of antibodies was set by the
area of the SPR sensor and lead to poorer sensitivity or longer detection times. Thus, the fluidic
channels were 800 um deep for a total volume of 15 pL per channel. This microfluidic cell
provided low background fluorescence and adequate fluidic handling for the SPR and

fluorescence-ELISA experiments.

3.4.3 Microhole arrays

Many nano or microstructured plasmonic materials with different physical features have

shown high sensitivity to refractive index change #* 2!

, which is an important feature improving
detection limits in SPR sensing. Thus, highly sensitive microhole arrays with a periodicity of
3.2 microns and a hole diameter of 1.6 to 1.8 micron !® were integrated to the SPR-fluorescence
instrument. The original microhole array work was reported using a fabrication method that
involved modified nanosphere lithography (NSL), and while this method of fabrication was
suitable for the development of the microhole arrays, the technique has inhomogeneous
coverage for microhole arrays on a large area of a few cm?. This was inadequate for the current
SPR instrument due to the precise positioning of the sensing channels and the larger area
covered by all 4 sensing channels in comparison to our previous SPR design 2!”. Thus, the
fabrication method of microhole arrays needed to be improved. A photolithographic process on
a 4” glass wafer was developed to obtain a plasmonic crystalline structure on an area of nearly
100 cm?. The wafer was diced into 24 homogeneous samples of 11 x 17 mm, which were then

mounted on the dove prism SPR of 12 x 20 mm using RI-matching fluid. Photolithography led

to a material with very few defects over a large surface (Figure 3.4).
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A)

Figure 3.4. A) Photograph of microhole arrays produced by photolithography on a 4” wafer B)

SEM image of the microhole arrays

The plasmonic properties of the microhole arrays fabricated by photolithography were
assessed with the measurement of a binding event occurring on the SPR sensor and compared
with a smooth and continuous Au film SPR sensor. The SPR response obtained for the
immobilization of 500 nM anti-PSA on the SPR sensor increased from 2.22 + 0.09 nm for the
Au film to 5.19 £ 0.42 nm for the microhole arrays (Figure 3.10). This SPR signal increase is
around a factor of 2 to 3 with microhole arrays and is in agreement with a previous report using

microhole arrays fabricated with nanosphere lithography 2!8,

Another interesting property of microhole arrays concerns the time required for the SPR
response to reach equilibrium. All experiments with the SPR instrument were performed with
static flow injection and anti-PSA was incubated with the SPR sensor and the binding followed
in real-time. The association process of anti-PSA to the SPR surface was therefore diffusion
limited. Microhole arrays have a smaller area of gold and thus fewer possible binding sites per
unit area of the sensor in comparison to a smooth and continuous gold film. However, the SPR
response at equilibrium was not only larger for microhole arrays, but the equilibrium was
reached in a shorter time (Figure 3.10). The time taken to reach 95% of the overall response

was roughly 10 minutes for a continuous gold film and only 1.5 minutes for microhole arrays.

3.4.4 Surface plasmon resonance detection of PSA

The SPR instrument with the microhole arrays was validated with a biosensor for PSA,

the current clinical biomarker for prostate cancer detection. PSA is a small protein (28 kDa) and
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thus detected with lower sensitivity in SPR sensing compared to larger proteins. The change in
refractive index induced by the PSA protein binding to the sensor at 10 nM was near the
detection limit while still at a relatively large concentration for PSA screening (Figure 3.5).
Since the maximum level of PSA in serum considered normal for men over 50 years old is 0.15
nM 3233 different configurations of the PSA bioassay with microhole arrays and SPR sensing
were tested to meet these requirements. PSA was thus incubated with a secondary antibody to
form a complex of larger mass (178 kDa) prior to injection into the SPR system. The increase
in mass of the complex led to a larger change in the dielectric constant near the metallic film
and thus a significant SPR response was observed (Figure 3.5). Detection of the PSA complex
was possible using the secondary antibody enhancement at concentrations as low as 0.1 nM in

PBS, which is the critical level of PSA for prostate cancer diagnostics .
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Figure 3.5 A) Different biosensing schemes for PSA: direct detection (1), secondary detection
(IT), anti-PSA labeled with HRP (III) B) SPR response for the detection of 10 nM PSA on

microhole arrays for each biosensing scheme.

In order to give a detectable fluorescence signal, the PSA complex was further modified.
A fluorescence assay was adapted here for PSA detection by modifying the anti-PSA with a
horseradish peroxidase (HRP) enzyme for the ELISA assay. The modifications performed on
the PSA complex lead to a mass increase (222 kDa with HRP) and thus further amplified the
SPR signal obtained for 10 nM PSA (Figure 3.5). A clear correlation was

7 Voir Annexe 3 pour les biodétections de PSA effectués directement dans le sérum non-purifié
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observed between the SPR signal and the mass of the PSA complex detected: 0.05 = 0.03 nm
for free PSA (28 kDa), 0.64 + 0.07 nm with unlabeled anti-PSA (178 kDa) and 1.26 = 0.06 nm
with anti-PSA-HRP (222 kDa). The SPR sensor for PSA was then calibrated with antibodies
modified with HRP. The SPR biosensor was able to detect PSA concentrations as low as 0.1
nM using the modified antibody assay (Figure 3.6). A negative control was also performed by
incubating 10 nM human IgG with anti-PSA. The signal obtained for the negative control (-0.22
+ 0.13 nm) was negligible in comparison to 0.1 nM PSA (0.21 £ 0.03 nm).

1.8
16}

14}

121 %’

0.8}

0.6}

SPR shift (nm)

04}

0.2}F

O 1 1 1
107 10° 10" 102
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Figure 3.6. Calibration curve for PSA using the SPR assay. The detection was performed with
the PSA complex with anti-PSA modified with HRP. Error bars represent one standard deviation

for a triplicate measurement.

3.4.5 Surface plasmon resonance-ELISA assay

The ELISA assay was run directly on the SPR surface using microhole arrays and a thin
Au film as previously outlined for PSA detection. This comparison of fluorescence detection on
both surfaces was carried to verify whether the slightly smaller geometrical area of the

microhole arrays (70% of the surface area of a thin Au film) had an impact on the fluorescence
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response of the ELISA assay for PSA. At a PSA concentration of 10 nM, the fluorescence
response was nearly identical for both plasmonic sensor at 2743 + 20 counts and 2855 + 121
counts for the continuous gold film and the microhole arrays respectively. Thus, microhole

arrays were used for both the SPR and fluorescence ELISA assays.

The optimization of experimental conditions was performed with the capture of 5 nM
PSA complex modified with HRP. A solution containing Ampliflu™ Red and hydrogen
peroxide was then injected into the SPR fluidic cell and fluorescence was monitored in real-time
through the PDMS fluidic using the fluorescence unit mounted on the SPR instrument. Different
concentrations of Ampliflu™Red were injected to optimize the response gained from the
ELISA. Fluorescence rapidly increased in the SPR fluidic cell to reach a maximum within
approximately 5 minutes (Figure 3.11). The ratio between Ampliflu"™Red and hydrogen
peroxide (1:200) was always kept constant for this optimization. A slow decrease in signal was
observed after an incubation of about 4 and 7.5 minutes for the most concentrated solutions of
Ampliflu™Red at 50 and 100 pM, respectively. This can most likely be explained by self-
quenching of fluorescence due to the accumulation of the fluorescent compound in the SPR
fluidic cell. Decreasing the concentration of Ampliflu™ Red injected from 100 to 10 uM
improved the self-quenching issue, however this resulted in a smaller fluorescent signal in
addition to a longer period of time required to reach the maximum observed signal. A 100 uM
Ampliflu™ Red solution was thus chosen to obtain a large fluorescence signal over a short

period of time.

A short incubation time of 30 seconds was sufficient to detect 0.1 nM PSA in the
fluorescence assay using anti-PSA modified with HRP, a detection limit comparable to the SPR
assays (Figure 3.7). The calibration revealed that the dynamic range was from 0.1 to 5 nM and
this was performed using triplicate measurements. No response was measured from the
reference channel (Data points in green and red, Figure 3.7) where a blank sample, which did
not contain the PSA with anti-PSA-HRP complex, was injected. The calibration curve fish-
hooked at higher concentrations of PSA and the fluorescence response at 50 nM PSA was
smaller than for 10 nM PSA. This decrease in fluorescence was again very likely due to self-
quenching of the fluorescent compound. Nevertheless, an underestimation of the amount of PSA

in solution could arise if fluorescence was performed alone and so SPR detection could in this
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case provide a useful control to the fluorescence data, as SPR is still linear in this concentration

range and does not fishhook at high concentrations.
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Figure 3.7. Calibration of the fluorescence output for PSA detection using the SPR-fluorescent
ELISA assay. 100 uM of Ampliflu™ Red was incubated for 30 s and 600 s with HRP. The
response from the sensing channel is shown in blue squares (30 s of reaction time) or black
circles (600 s of reaction time) and the reference channel is shown in red squares (30 s of reaction

time) or green circles (600 s of reaction time)

The sensitivity of the fluorescence-ELISA assay can be improved with longer incubation
times. Thus, the assay was lengthened to 10 minutes instead of 30 seconds. An order of
magnitude in sensitivity was gained and detection limits of 10 pM were possible (Figure 3.7).
Concentrations below 10 pM PSA were not statistically different from the results obtained for
the reference channel and the limit of detection was established at 10 pM for the ELISA-based

fluorescence assay.

The comparison of SPR and the fluorescence-ELISA for PSA revealed that both assays
were sensitive for an overlapping dynamic range for short ELISA incubation times. ELISA was

more sensitive if longer incubation times were used. The combination of SPR and fluorescence
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had significant advantages. Firstly, the dual detection of PSA with SPR and fluorescence
provides an imbedded validation, which increases the confidence of the results for
concentrations where SPR and fluorescence are both linear (0.1 to 5 nM). This concentration
range coincides with the clinically relevant range for patients suspected of developing prostate
cancer (PSA levels above 150 pM). The second advantage concerns the extended dynamic range
accessible using the SPR-ELISA assay. Using a single sample, set of reagents and set of
experimental parameters, SPR coupled to a fluorescence-ELISA can quantify PSA
concentrations ranging from 10 pM to nearly 50 nM. This dynamic range of the combined assay
reached nearly 4 orders of magnitude far exceeding the dynamic range of a typical ELISA,

which is in the region of 2 orders of magnitude .

3.5 Conclusions

The combination of SPR and fluorescence was achieved using a small and portable
instrument proficient in the detection of PSA. Analysis of this prostate cancer biomarker by both
SPR and fluorescence was achieved in a single microfluidic at concentration level relevant for
diagnostic. SPR sensing provided real time analysis of biomolecule binding events whereas the
use of microhole arrays as the plasmonic substrate allowed for the sensitive detection of PSA
from 0.1 nM up to 50 nM within 2 minutes using a secondary antibody. The microhole arrays
provided a 2-fold increase in SPR response. By introducing an HRP-modified secondary
antibody into the assay, fluorescent detection was achieved using the modified SPR-
fluorescence setup. This assay was more sensitive than SPR and had a dynamic range starting
at 10 pM, which could be extended to 5 nM depending on the analysis time. The dynamic range
of both techniques overlapped from 100 pM to 5 nM and so concentrations within this range
will have an imbedded control. The dual SPR-fluorescence assay described herein was effective
in the detection of PSA contained in a single sample at concentrations relevant for clinical

diagnostics (10 pM to 50 nM) with an analysis time of 12 minutes. Thus, the extended range of

7Voir Annexe 4 pour l’essai biologique développé a l’aide du réactif Zenon® menant a un

complexe de PSA-anti-PSA fluorescent
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PSA concentrations accessible to dual SPR-fluorescence detection covers that of healthy
patients and the elevated concentrations of patients with prostate cancer. This setup could be
extremely useful for the rapid staging of this disease, detecting PSA concentrations down to 0.1

nM.
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3.7 Supplementary information

3.7.1 Materials

Glass (BK7) wafer of 4” in diameter were purchased from University Wafer. The dove
prism were manufactured by Vy Optics (China). Resin LORIA and remover PG were
purchased from MicroChem Corp. (Westborough, MA). Resin OIR 674-11 was purchased from
Fujifilm Electronic Materials Inc. (North Kingstown, RI). AZ726 MIF developer was purchased
from MicroChemicals (Ulm, Germany). Microscope cover slips of 22 x 22 mm,
dimethylformamide (DMF), sulfuric acid and 30 % hydrogen peroxide were purchased from
Fisher Scientific (Pittsburgh, PA). 16-mercaptohexadecanoic acid (16-MHA), N-
hydroxysuccinimide (NHS), ethyl-(dimethylaminopropyl)carbodiimide (EDC), ethanolamine
hydrochloride and Ampliflu™ Red were purchased from Sigma-Aldrich (St. Louis, MO).
Phosphate buffer saline (PBS) was purchased from Corning cellgro (Manassas, VA). AffiniPure
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goat anti-human IgG (H+L) and human gamma globulin were purchased from Jackson Immuno
Research Labs (West Grove, PA). Human prostate specific antigen (PSA), unlabeled PSA
antibodies (catalog # 10-P20A and 10-P21A) and PSA antibody modified with HRP were
purchased from Fitzgerald Industries International (Acton, MA). Ethanol was purchased from

Commercial alcohols (Brampton, ON).

3.7.2 Supplementary figures and tables:

Figure 3.8. SPR instrument with a fluorescence unit. Left) A photograph of the actual unit in
the presence of common laboratory items to highlight the small size of the device. The black
fluorescence unit was composed of the filter cube (See the white “x”) and the avalanche
photodiode at the top of the fluorescence unit. The linear actuator was mounted on the gray
aluminum railing and the fluidic cell of the SPR system was underneath the fluorescence unit.
Right) Ray tracing of the excitation laser in green and of the emitted light in yellow. Lenses
focused the light on the SPR surface and on the avalanche photodiode. The filter cube was

composed of a dichroic beam splitter and a long-pass fluorescence filter.
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Figure 3.10. SPR sensorgrams for the immobilization of 500 nM anti-PSA (capture antibody)
on a surface of 3-MPA-HHHDD-OH for a continuous gold film (red) and a microhole array
(blue). The SPR response was stabilized in PBS for 2 minutes before incubating anti-PSA with

the activated SPR sensor.
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Figure 3.11. Real time measurements of fluorescence emission with the SPR-fluorescence
instrument for Ampliflu™ Red peroxidase substrate at 10 (blue line), 20 (green line), 50 (red
line) and 100 uM (black line) on the SPR sensor. A concentration of 5 nM PSA was previously
incubated with anti-PSA-HRP and the complex formed was captured with anti-PSA bound to
the microhole array SPR sensor. The kinetic curve consists of a blank measurement in PBS from
0 to 60 seconds followed by the incubation with Ampliflu™ Red solution injected at 60 s. The
decrease in fluorescence at nearly 260 s for 100 uM (black line) was due to self-quenching of

the fluorophore.
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Chapitre 4 : Microdialysis SPR: Diffusion gated sensing in
blood

Julien Breault-Turcot and Jean-Francois Masson, Chemical Science, 2015, 6, 4247-4254

Je fus responsable de I’ensemble des manipulations réalisées en laboratoire et de
I’ensemble du traitement de données pour I’article rapporté dans ce chapitre. Jean-Francois
Masson et moi-méme avons é¢élaboré les protocoles expérimentaux ici présentés en plus de
rédiger I’article. La protéine CD-36, utilisée comme récepteur moléculaire pour le biocapteur, a
¢été fournie par Huy Ong. Les peptides DBG178 et CP-2B(i), servant de cibles pour les tests

développés, ont été fournis par William D. Lubell.



4.1 Abstract

Chemical measurements are rarely performed in crude blood due to the poor
performance of sensors and devices exposed to biofluids. In particular, biosensors have
been severely limited for detection in whole blood due to surface fouling from proteins,
the interaction of cells with the sensor surface and potential optical interference when
considering optical methods of analysis. To solve this problem, a dialysis chamber was
introduced to a surface plasmon resonance (SPR) biosensor to create a diffusion gate
for large molecules. This dialysis chamber relies on the faster migration of small
molecules through a microporous membrane towards a sensor, located at a specified
distance from the membrane. Size filtering and diffusion through a microporous
membrane restricted the access of blood cells and larger biomolecules to a sensing
chamber, while smaller, faster diffusing biomolecules migrated preferentially to the
sensor with limited interference from blood and serum. The affinity of a small peptide
(DBG178) with anti-atherosclerotic activity and targeting type B scavenger receptor
CD36 was successfully monitored at micromolar concentrations in human serum and
blood without any pre-treatment of the sample. This concept could be generally applied
to a variety of targets for biomolecular interaction monitoring and quantification directly
in whole blood, and could find potential applications in biochemical assays,
pharmacokinetic drug studies, disease treatment monitoring, implantable plasmonic

sensors, and point-of-care diagnostics.

4.2 Introduction

Blood remains one of the most important biofluids for gathering information about
the health of an individual. The concentrations of proteins, blood cells, metabolites and
therapeutic molecules circulating in blood can provide important information about the
health of patients, the status of many biological processes and functions, and the progress
of therapy. A common example involves the analysis of blood to determine the level of
certain biomarkers for use in disease screening °!*2!°. Blood is also a vehicle for disease

treatment, and it is important to be able to detect the concentration of circulating
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therapeutic drugs, as well as monitoring the fate of these drugs '°>. However, most
contemporary techniques fail to analyze molecules directly in whole blood and thus
require time consuming and labour intensive sample preparation to avoid interference
from the cells and proteins contained in blood. This factor has severely limited the
development of several technologies in biomedical sciences such as point-of-care tests

and pharmacokinetic studies which utilise biosensors.

The ability to carry out an analysis in blood has many advantages, including the
reduced sample preparation needed, which is applicable to point-of-care diagnostics.
Additionally, it would provide a more realistic environment for biomolecular interaction
assays that would account for the potential molecular reactions (degradation,
complexation or metabolism) that occur in a native biological environment. For example,
the high concentration of proteins in blood will impact the pharmacokinetics of certain
drugs, affecting their efficiency,'® '* 220 and this has been reported for insulin, among
other therapeutic drugs®?!. Testing in blood would therefore provide a more realistic
model to understand biochemical events or interactions occurring within a living
organism. Among several other applications, a sensor that could measure biomolecular
affinities in whole blood could also provide useful in vitro data on the fate of therapeutic

targets.

A number of strategies have been proposed to eliminate interference from blood
cells and proteins on sensors. The isolation of blood cells from serum (if clotting occurs)
or plasma (without clotting) leads to a solution free of large particles. Cells are
traditionally separated from blood with sedimentation or diffusion-based techniques.
Centrifugation is commonly used and exploits the faster sedimentation rate of cells,
however it can be time consuming and costly?*?. Fluidic based systems have also been
proposed to analyse blood samples?’> and they have been employed in several
applications such as clinical diagnosis, environmental analysis, and ligand screening?**
225 Fluidic devices can isolate, capture or filter blood cells based on size dependent
particle separation®?® 2?7 In addition to interference from cells, biosensors have also been

hampered by the nonspecific adsorption of proteins in serum or plasma®. Nonspecific
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adsorption of proteins can be limited by using depletion columns 8, protein precipitation
228 or coating the sensor with an ultralow fouling surface 3’ composed of polyethylene
glycol (PEG) %8, zwitterionic molecules 2?° or peptide monolayers **. The combination of
fluidic devices sufficient in removing cells with the appropriate surface chemistry could

thus enable whole blood sensing.

Additionally, current sensing techniques generally rely on direct contact of the
sample with the surface of the sensor. Hence, all molecules interact with the surface at
essentially the same time, effectively reducing the ability of the sensor to discriminate
between molecules. However, diffusion can be drastically different between small
molecules, proteins and cells and this can be exploited by creating a diffusion gate, which
can be used to specify the distance the molecules must travel from the sample to the
sensor. Fluid contact must be maintained between the sensor and the sample, however,
this can be done with a transfer fluid suitable for the biosensor. Meeting these conditions,
faster moving molecules would preferentially reach the sensor surface, leaving slower
moving molecules in the bulk solution. Implantable electrochemical glucose and gas

230,231 This concept could

sensors often rely on the concept of diffusion membranes
prove highly efficient for the analysis of small molecules, such as metabolites,
contaminants, or therapeutic drugs in blood, in the presence of proteins and cells, using

a wide variety of surface-based optical sensors.

Fluidic devices relying on dialysis could efficiently integrate sample preparation
in biosensing systems. In particular, surface plasmon resonance (SPR) sensing has gained
broad acceptance in biomolecular interaction analysis *°. SPR sensing currently suffer
from high background signals from biofluids and therefore, have been limited to the
analysis of relatively pure solutions 3. In dialysis, the concentration gradient between
blood (high concentration) and the dialysate (low concentration) forces molecules
through a semi-permeable membrane. Dialysis is more efficient for fast diffusing
molecules, and thus performs well for small molecules. Strategically placing a
microporous membrane at the interface between two fluid chambers in a SPR instrument,

one of which is allocated to the blood sample and the other to the sensor would enable

92



sample pre-treatment in situ. The microporous membrane would serve to filter cells and
create a diffusion gate to the SPR sensor. Thereby, a concentration gradient would rapidly
transfer small molecules from blood to a chamber containing a SPR sensor specific for a
target of interest, while retarding slower diffusing molecules. The interference from slow
moving, abundant and large proteins in blood could be avoided as they would reach the
sensor surface later, and the time delay would be a function of diffusion coefficient,

molecular size and distance travelled.

The concept of diffusion membranes has not been successfully implemented to
SPR sensors for bioanalysis in blood. In the rare literature examples citing the use of
diffusion membranes in SPR, the membrane was either directly deposited on the surface

of the SPR sensor for methanol-raffinose analysis 232

or positioned off-line for sample
preparation for the analysis of cortisol in saliva ?*3. Here we report on such a dialysis-
based sensor for use in combination with SPR. As a proof-of-principle experiment, the
detection of a small peptide which exhibits anti-atherosclerotic activity is performed
directly in whole blood using a CD36 based biosensor, the affinity of which has

previously been reported®.

4.3 Experimental

4.3.1 Microdialysis SPR sensor

Materials are provided in the ESI. Custom made PDMS fluidics and spacers
(Figure 4.1) were prepared by mixing 184 silicone elastomer base and 184 silicone
elastomer curing agent in a 10:1 ratio. Spacers of different thicknesses were fabricated
between 150 pm and 1.0 mm. Curing of the PDMS components was carried out at 80°C
for 1 hour and cooled to room temperature before de-moulding. Dove shaped glass
prisms of 12 x 20 x 3 mm were cleaned with piranha solution (sulphuric acid + hydrogen
peroxide —3 : 1 at 80°C) for 90 minutes. Caution, piranha solution is highly corrosive!
The prisms were then vigorously washed with deionised water to remove any traces of

acid. Sputtering of 0.5 nm Cr and 45 nm Au was performed (Cressington 308R sputter
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coater, Ted Pella Inc. Redding, CA) on the long face of the prisms to create the SPR
surface. The small, portable 4-channel SPR device used for analysis has previously been
reported'?. The fluidic was modified according to Figure 4.1. Three channels were used
as the sensing channels while the single channel served as a reference for instrumental
fluctuation. The dialysis fluidic chamber was created by placing the spacer directly on
the SPR prism, completely filling the chamber of the spacer with PBS buffer to avoid the
presence of air bubbles. Then, the microporous membrane was placed on top of the
spacer before latching the fluidic cell in place. The SPR instrument was calibrated with
or without the microporous membrane using successive injections of 1 mL of sucrose

solutions with different refractive indices ranging from 1.33772 to 1.35589.

D 3
Analytical
channals
C Refaerence
channel

Figure 4.1. Left) Microfluidic system with a diffusion barrier: A) Gold coated prism, B) PDMS
spacer (sensing chamber), C) Microporous membrane and D) PDMS fluidic reservoir (reservoir
chamber). Right) Schematic of the dialysis chamber with blood in the reservoir chamber (not to

scale).

4.3.2 Diffusion measurements

The impact of molecular weight on diffusion was assessed with the dialysis
chamber and a SPR sensor modified with a 3-MPA-LHDLHD-OH monolayer to
minimize nonspecific adsorption. Diffusion of sucrose, a small molecule, was compared
with larger molecules such as poly(acrylic acid) (MW = 2,000 Da), bovine serum
albumin (BSA) (MW = 66.4 kDa), hemoglobin (MW = 64.0 kDa), and IgG (MW = 150
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kDa). Sucrose and polymer solutions were prepared at 10 mg/mL, while protein solutions
were prepared at 1 mg/mL. The solutions were also injected without the microporous
membrane in the fluidic. Analysis times of 10 and 90 min were used, respectively,

without and with the microporous membrane.

4.3.3 Peptide biosensing

The CD36 biosensor was constructed as previously described **. In brief, 3-MPA-
LHDLHD-OH was self-assembled on the SPR sensor in an overnight procedure, then
reacted with Na, Na-bis(carboxymethyl)-L-lysine (NTA) using EDC/NHS coupling
chemistry and subsequently chelated to Cu®* to create the sensor competent for binding
hexahistidine-tagged CD36. All these surface chemistry modification were performed
offline the SPR instrument. The functionalized SPR sensors are stable for at least 6
months and can form a complex with any protein containing a his-tag. The SPR sensors
were functionalized with CD36 using the fluidic cell presented in Figure 4.1 with
parameter previously described by Zhao et al '?. Following the functionalization steps,
the dialysis chamber was mounted on the SPR sensor. CD36 was expressed as previously
reported ** and immobilized to the SPR surface by chelation with the monolayer. Small
peptides (DBG178 and CP-2B(1)) were detected with the CD36 SPR sensor at
concentrations in the micromolar range in PBS to evaluate the performance of the dialysis
chamber. DBG178 was used as a positive control and CP-2B(i) as a negative control. All
peptides were injected for 1.5 hours in the reservoir chamber to ensure equilibrium
measurements in the sensing chamber. The experiments were repeated in human serum

and whole human blood for DBG178 in the same concentration range.

4.3.4 IgG biosensing

A human gamma immunoglobulin (IgG) biosensor was constructed on a 16-
mercaptohexadecanoic acid (16-MHA) monolayer as previously described 2!*. The
sensor was created by activating the 16-MHA monolayer with EDC/NHS and reacted
with anti-IgG. The remaining NHS esters on the SPR sensor were deactivated with
ethanolamine. IgG was detected at the nanomolar level in PBS with the anti-IgG

biosensor and the dialysis chamber. Binding equilibrium was reached after 8 hours.
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4.4 Results and discussion

4.4.1 Characteristics and optimization of the dialysis fluidic chamber

The microfluidic possesses three main components: a spacer, a microporous
membrane and a reservoir fluidic chamber (Figure 4.1). The microporous membrane
created a partition and a diffusion barrier separating the reservoir chamber containing the
biofluid from the sensing chamber. The reservoir was significantly larger than the sensing
chamber to ensure minimal dilution of the samples between the reservoir and the sensing
chamber. Due to their localization within the SPR instrument and their small size, the
reservoir and the sensing chambers could not be stirred and mixing relied exclusively

upon molecular diffusion inside the pores and in the chambers.

To validate the performance of the SPR instrument with the microdialysis
chamber, changes in refractive index were measured with the injection of sucrose
solutions into the reservoir chamber while monitoring the SPR response from the sensing
chamber. SPR responses were successfully monitored in accordance with the changes in
the refractive index of the reservoir using the 1 mm PDMS spacer. In classical
experiments, the change in SPR response is almost instantaneous with the change in bulk
refractive index. In the current experiments, with the microporous membrane, diffusion
must take place through the pores and then from the pores to the sensor surface (1 mm
distance). Thus, the initial change in the SPR response was monitored for nearly 2
minutes following the injection of the sucrose solution (Figure 4.4), before the SPR
response was then a function of the flux of sucrose molecules arriving at the surface until

equilibrium was reached.

The SPR response can thus be decomposed into two independent factors: the
diffusion time of molecules through the pores and the passive mixing through diffusion
in the sensing chamber. Diffusion of molecules through microporous membranes has

been extensively studied and reported in the literature 3% 235,
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The Renkin equation predicts the effective diffusion coefficient through a

membrane and can be express as 23%:

Det/Do= (1 - Ru/Rp)? (1 - 2.1Ru/Rp+ 2.1Ru/Rp? - 0.95Ru/Rp %) (1)

where Ry is the hydrodynamic radius, Rp is pore radius, Defr is the effective diffusion
coefficient and Dy is the diffusion coefficient in bulk solution. A ratio of Ru/Rp close to
0 indicates that the molecule is significantly smaller than the pore size, leading to a
relatively unhindered diffusion through the pore. This theory also predicts that large
molecules, respective to the pore diameter, will have a significantly slower diffusion

through the pore.

Sucrose has a significantly smaller hydrodynamic radius (approximately 0.47 nm)
than the 200 nm membrane pore radius (Ru/Rp smaller than 0.025). The Renkin equation
predicts that Desr for sucrose will correspond to approximately 99% of the diffusion
coefficient in bulk solution ?*°. While the diffusion coefficient remains essentially
constant, the presence of the microporous membrane in the fluidic cell will restrict the
equilibration of the concentration on both sides of the chamber. The time required for
solutions between the reservoir and the sensing chamber to reach equilibrium can be
characterized with the effective time of diffusion though a membrane (tefr) in a system

under continuous stirring 23>
c= Ceq(l _ e-t/teff) (2)

where c is the concentration in the sensing chamber, ceq is the equilibrium concentration,

t is the time and tefr 1s the effective diffusion time.
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The effective diffusion coefficient is also related to terr by considering a few

characteristics of the microporous membrane:
Detr = Altesr 3)

where A = L/[NpnRp*(1/V1 +1/V2)], L is the is membrane thickness, N, is the number of
pores, and Vi and V; are the volume of the reservoir and of the sensing chamber,

respectively.

By using equation 1 and 3 it was possible to determine the theoretical tesr values
(Table 4.1) for different spacer thicknesses. The calculations were performed with the
same specifications as the fluidic cell in the SPR system with the exception that stirring
was assumed. Since this was not possible in the current dialysis fluidic the time required
to reach equilibrium will be longer than estimated due to passive mixing through

diffusion.

Table 4.1. Equilibration time for sucrose (RH/RP = 0.00235) in the dialysis SPR chamber
(Deff/D0 = 0.990) of different thicknesses, with (theoretical) and without (experimental)

stirring.
D {mm) teff stirred (theoretical) (s) Normalized Alspr teff unstirred (experimental) (s)
0.15 12 T4£7% 5520
0.30 35 67+5% ogoz
0.60 64 42+32 9% 26300
L.00 06 3I9+2% 33687

The experimental SPR response was correlated to the concentration of sucrose in
the sensing chamber, and so by tracking the change in SPR wavelength, the diffusion
process in the dialysis chamber was monitored in real-time. Fitting the experimental data
with equation 2 led to the estimation of the experimental effective diffusion times. While

the theoretical diffusion time was 96 s for chambers under stirring (using a spacer of 1
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mm), the experimental effective time was calculated at 15.5 hours. This large difference

was a consequence of the passive mixing in the dialysis chamber.

Diffusion times are generally proportional to the square of the distance, thus the
spacer thickness was incrementally reduced to 150 pum in order to obtain shorter diffusion
times. Reducing the thickness of the spacer also had the advantage of reducing the
volume of the sensing chamber, decreasing the dilution factor of the sample. The volume
of the reservoir chamber was set at 135 uL, while the total volumes for the sensing
chambers were 6.9, 14, 28 and 46 pL for the spacers of 150, 300, 600 and 1000 pum,
respectively. As expected, the effective diffusion times decreased with the spacer
thickness (Table 4.1). The theoretical effective times for sucrose ranged from 18 to 96 s
(directly proportional to the spacer thicknesses of 150 to 1000 pum), while the
experimental effective times ranged from 1.5 to 15.5 h. Thus, the absence of mixing
resulted in a 300-fold increase in equilibration time of the sensing chamber for the 150
pm spacer, a direct consequence of the diffusion time sucrose required to pass through
the membrane and reach the sensing surface. While the influence of the spacer thickness
was linear for the theoretical terr, the experimental values followed a second power
exponential due to the influence of the passive mixing with diffusion following the
Stokes-Einstein equation ([x]?> = 4Dt/m where x = distance, D = diffusion coefficient, t =

time).

The sensing performance of SPR was established with sucrose solutions of
different concentrations and the dialysis chamber composed of the microporous
membrane and the 150 pum spacer (Figure 4.5). The sensitivity decreased when using the
fully functional dialysis chamber (1764 nm/RIU) in comparison to analysis in the
absence of the microporous membrane (2221 nm/RIU). The equilibrium SPR signal
obtained for a sucrose solution of 1.34569 RIU with each spacer thickness was calculated
and normalized with the SPR signal obtained without the microporous membrane (Table
4.1). The normalized SPR signal decreased from 74% to 39% as the spacer thickness
increased from 0.15 to 1 mm. A smaller volume of the sensing chamber decreased the

dilution factor of the solution explaining the larger relative signal obtained with thinner
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spacers. In addition, a smaller volume of the sensing chamber (V>) led to a smaller value
of the A term and tefr decreased proportionally to the spacer thickness (Equation 3). The
shorter tefr were advantageous due to lesser dilution and a greater SPR response with the

150 um thick spacer, therefore this spacer was used for further analysis.

4.4.2 Diffusion of larger biomolecules

The equilibration time of the sensing chamber depended on the diffusion properties and
the size of the molecules (Table 4.2). Thus, the impact of diffusion coefficient and molecular
size on the effective diffusion time in the dialysis chamber was verified with different
biomolecules, including sucrose (342 Da; Ry = 0.47 nm), poly(acrylic acid) (2000 Da; R, = 0.96
nm), hemoglobin (64.0 kDa; Ry = 3.1 nm), BSA (66.4 kDa; R, = 3.5 nm) and IgG (~150 kDa;
Ry = 5.4 nm). Larger, high molecular weight biomolecules such as proteins have a slower
diffusion coefficient than small molecules such as sucrose. Larger biomolecules increased the
Ru/Rp ratio leading to greater steric hindrance in the pores and slower effective diffusion
coefficients through the pores (Equation 1). The passive mixing through diffusion in the sensing
chamber was also slower for larger biomolecules. In consequence, the equilibration time

increased for large biomolecules in comparison to small molecules (Figure 4.2).

Table 4.2 Theoretical effective diffusion time for sucrose, PAA, hemoglobin, albumin and IgG

though a porous membrane in a system with stirring.

Spacer taff ()

(mm) Sucrose PAA Hemoglobin BEA IgG
0.15 1% 48 130 167 272
0.30 35 02 248 319 319
0.60 64 169 453 584 049
1.00 06 253 678 2874 1420
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Figure 4.2. Diffusion of sucrose (MW =342 Da), poly(acrylic acid) (MW = 2 kDa), hemoglobin
(MW = 64.0 kDa), BSA (MW = 66.4 kDa) and IgG (MW = 150 kDa) through the microporous
membrane of 0.4 um pore size (concentration of 10mg/mL for sucrose and poly(acrylic acid)

solution and 1 mg/mL for each protein solution)

The diffusion experiments with large biomolecules clearly demonstrated that the
analysis of proteins did not result in an SPR response when using the microporous
membrane over the course of the experiment (Figure 4.2). Sucrose reached equilibrium,
while the poly(acrylic acid) solution resulted in an SPR response that was still increasing
after 2 h. The magnitude of the SPR response thus followed the rate of diffusion of
molecules (Dproteins < Dshort chain polymer < Dsmall molecules). Importantly, the initial rise in the
SPR response after injection was delayed by a few minutes due to the diffusion time
required by the molecules to travel through the membrane and towards the SPR sensor.
In absence of the microporous membrane, every solution led to a significant SPR
response at the moment of injection (Figure 4.6 for IgG). A suppression factor was thus
calculated to show the decrease in background protein concentration at the sensor’s

surface. The suppression percentage for BSA and IgG was greater than 99%, such that
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proteins would not interfere throughout the duration of a binding experiment for small

molecules within the dialysis chamber.

Although the analysis time is longer than a typical SPR experiment, the dialysis
chamber provided a better discrimination between molecules with different size. The
effective diffusion times for the molecules investigated were calculated for a theoretical
system under stirring and with different spacers thicknesses (Table 4.2). Again, terr was
shown to increase linearly with increasing spacer thicknesses and ranged from 18 s for
sucrose to 272 s for IgG with a 150 um thick spacer. Considering that SPR experiments
typically run for 10 to 20 minutes (600 to 1200 seconds), every molecule, including
proteins, would reach equilibrium in that period of time if mixing was performed. The
influence of the passive diffusion was clear from these calculations and demonstrated
that this method of diffusion is required for the dialysis chamber to work effectively as a
diffusion gate. The thickness of the spacer controlled the time and thus, the molecular
weight or diffusion constant range of molecules reaching the SPR sensor over the course
of an experiment. The 150 um spacer thus facilitated the design of a biosensing assay for
small analytes (~1 kDa) contained in a highly concentrated protein solution such as

blood-based fluid %3237,

4.4.3 Biosensing with a dialysis chamber SPR instrument

Biosensing with the dialysis chamber was demonstrated with a model system of
hexapeptide ligands binding to the cluster of differentiation 36 (CD36). The construction
of the biosensor involved the immobilization of a His-tagged type B scavenger receptor
CD36, as previously reported in the literature **. The receptor CD36 is an 88 kDa integral
membrane protein that is highly glycosylated and found in platelets, macrophages and
microvascular endothelium 2*%. It has been shown that this protein interacts with a variety
of different biomolecules, for example collagen and thrombospondin, ?*® and is involved
in the modulation of angiogenesis and in the scavenging of oxidized low-density
lipoproteins 2*. The receptor CD36 is also a receptor involved in atherosclerosis, which
can be inhibited by peptides with anti-atherosclerotic activity 2*°. There is a significant

interest in the development of therapeutic ligands with anti-atherosclerotic activities
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since atherosclerosis plays a role in heart diseases, common in industrial countries >*°. In
addition, this model system was perfectly suited for the demonstration of the performance

of the dialysis chamber SPR instrument.

This CD36 based biosensor was competent for the detection of therapeutic
hexapeptides such as His-D-Trp-Ala-AzaTyr-D-Phe-Lys-NH> (named DBG178 with a
Kp = 5 uM in saline solution). This peptide belongs to the growth hormone-releasing
peptide (GHRP) family 2% 24! which interacts with CD36. DBG178 possess a molecular
weight (MW 850.97 g mol™!) intermediate to sucrose and PAA, and this peptide should
therefore have a similar mechanism of diffusion, reaching the SPR sensor within a
comparable time. The CD36 based biosensor was validated within the dialysis chamber
by injecting either 10 uM of DBG178 or CP-2B(i) (His-D-Trp-AzalLeu-Trp-D-Phe-Ala-
NH2; MW = 858.98 Da), where DBG178 served as the positive control (Kp =5 uM) and
CP-2B(i) (Kp =31 uM) served as a negative control. A signal change of 0.28 + 0.11 nm
and -0.073 £ 0.030 nm was obtained for DBG178 and CP-2B(i), respectively. A chip-to-
chip variation of 9% was calculated with this system by comparing the SPR signal for
the immobilization of CD36 on the surface prior to the addition of the porous membrane.
The successful detection of DBG178 in buffer through the porous membrane thus
confirmed the suitability of the dialysis chamber for monitoring biomolecular

interactions.

The CD36 biosensor within the dialysis chamber was calibrated with injection of
varying concentrations of DBG178 between 5 and 30 uM (Figure 4.3) using analysis
period of 90 minutes per concentration. The dilution of the sample in the process of
dialysis leads to slightly smaller responses for DBG178 than could be obtained using
classical SPR and as a result concentrations below 5 uM could not be detected, and a Kp
in saline solution could not be estimated with the dialysis chamber. Improvement in the
fluidic design by using fabrication method leading to thinner spacer could also reduce
the dilution factor observed between the reservoir and the sensing chamber, providing
increased signal for biosensing. The concentrations reported in Figure 4.3 do not account

for the dilution factor reported above. Nonetheless, the detection of several
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concentrations of DBG178 was achieved within 90 minutes for each concentration with

the dialysis chamber and SPR analysis.
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Figure 4.3. Detection of a small peptide (DBG178) in PBS (blue), in human serum (red) and in
human whole blood (green) by using a biosensor based on CD36 (Each single data point

reported above comes from a triplicate)

Protein sensing is of high importance for the diagnosis of several diseases. As a
proof-of-concept experiment, IgG detection at nanomolar concentrations was performed
with the dialysis chamber. It should be stated that the analysis was carried out over
approx. 8 hours since the IgG diffused slowly as a result of its molecular weight (150
kDa), an advantage when detecting small molecules via the dialysis chamber. Protein
detection was successfully achieved with the 150 um spacer, however, the detection time
is currently prohibitive for a useful assay. Analysis time could be improved by reducing
the thickness of the spacer and therefore one can envision the adaptation of this dialysis
chamber for a variety of surface-based sensors to combat the challenges associated with

sensing in biofluids.
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4.4.4 Diffusion gated detection of small peptide ligands in crude biofluids
with a CD36 biosensor

Similarly to BSA and IgG, the suppression of the background signal from blood
and serum was approximately 99% with the microporous membrane (Table 4.3). Thus,
the protein concentrations (a major contributor to the background SPR signal from serum
and blood) was about 1% of the reservoir concentration at the SPR sensor surface after
more than 6 hours of dialysis. The dialysis chamber provided an extended period of time
during which biodetection of small molecules can be performed in a biofluid with limited

interference from the matrix.

Table 4.3 SPR response for sucrose, PAA, Hemoglobin, BSA, IgG, human serum and human
blood with or without the microdialysis chamber using a gold chip modified with 3-MPA-
LHDLHD-OH

Alspr with dialysis Aksrr without dialysis 5PR response
Biomolecule/fluid chamber chamhber reduction (%4)
(nm) (nm)

Sucrose 18316 4706 26 %
PAA 18008 3001 34 %
BsA < LOD 3704 =008
Isc < LOD 10704 >00%
Serum 0260035 13310 00%
Elood 044 £006 3835+£02 00%

To confirm the competence of the dialysis chamber for biosensing in a complex
biological fluid, human serum was spiked with DBG178 and analyzed with the SPR
instrument. No treatment nor dilution of the serum was done before its injection. Despite
higher viscosity of blood based fluid compare to buffer, analysis time of 90 minutes were

still sufficient to obtain a signal that reach equilibrium (see Figure 4.7). The analysis of
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DBG178 in human serum was successfully performed in the same concentration range
as reported for PBS (Figure 4.3), and the calibration curve obtained showed an increased
in signal compared to PBS. Albeit at a 1% of its original concentration in blood, the
presence of serum proteins in the sensing chamber might explain the slight increase in
sensitivity compared to PBS measurements. The presence of 1% of protein concentration
is insufficient to induce significant nonspecific adsorption on the SPR sensor (Table 4.3).
Data were background subtracted to remove the small contribution of nonspecific
adsorption. The Kp was measured at 17 uM in human serum, lower than the value
reported in PBS. However, this could be expected as DBG178 is diluted slightly in the
sensing chamber from the original concentration in serum and that the free fraction of

DBG178 may not be 100%.

Finally, whole human blood was spiked with DBG178 and injected into the SPR
instrument with the dialysis chamber at concentrations of 5, 7.5 and 10 uM DBG178. To
minimize the impact of bulk refractive index change and nonspecific adsorption of blood
component over the sensor, unspiked blood/serum was injected as well in the reference
channel and was use as a blank. All the signal reported in Figure 4.3 are data from the
sensing channels that were corrected according to the signal obtained in the reference
channel after injection of blood/serum without DBG178 added. The SPR response
obtained directly in whole blood was in great agreement with human serum (Figure 4.3).
The SPR responses for 7.5 uM DBG178 in serum and blood were statistically identical
at 0.49 = 0.02 nm and 0.46 = 0.08 nm respectively. To the best of our knowledge, this is

the first report of a plasmonic biosensor working in whole human blood.

4.5 Conclusions

The microporous membrane of the dialysis chamber created a size exclusion filter
and a diffusion gate for blood. The membrane had pore size of 0.4 um diameter, smaller
than the average diameter of a red blood cell (~ 8 pum)?*?, white cell (~ 6 to 10 um)?>*

and platelets (~ 3.9 pm)***. These three major components of blood were not transferred
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from the reservoir chamber to the sensing chamber and will not interfere with analysis,
as would be the case when using a conventional SPR fluidic chamber. The molecules in
blood including the proteins, metabolites and small molecules were able to cross the
membrane since they all have a smaller hydrodynamic radius than the pores, which at
400 nm diameter were perfectly suited to filter cells and platelets, without impeding the
diffusion of small molecules and biomolecules. The microporous membrane also served
as a diffusion gate since molecules crossing the membrane will reach the sensor
according to their size and diffusion coefficient. In the experiments reported, molecules
or small biomolecule such as sucrose, DBG178 and PAA diffused at a faster rate in
comparison to large biomolecules like albumin or IgG. Due to high concentration of
protein in serum or blood #3, a large shift could still be observed if enough diffusion time
is allowed (~7-8 hours after serum or blood injection). The biosensing of smaller
molecules can therefore be performed before larger biomolecules that interfere with the
SPR response can reach the sensor, and over the course of the reported experiments, the
dialysis chamber was able to suppress the bulk refractive index change from blood-based
components. The potential sensing capabilities of this SPR diffusion gated biosensor
could provide a rapid, label-free platform for direct ligand screening in untreated blood

samples from patients.

Improvement in the fluidic design such as the fabrication of thinner spacer could
also reduce even more the dilution factor observed between the reservoir and the sensing

chamber, providing increased signal for biosensing.
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4.7 Supplementary information

4.7.1 Materials

Dimethylformamide (DMF), sucrose, sulfuric acid and 30 % hydrogen peroxide were
purchased from Fisher Scientific (Pittsburgh, PA). 16-mercaptohexadecanoic acid (16-MHA),
N-hydroxysuccinimide (NHS), ethanolamine hydrochloride, Na,Na-bis(carboxymethyl)-L-
lysine (NTA), poly(acrylic acid) MW 2000 (PAA), human serum, bovine serum albumin (BSA)
and human hemoglobin were purchased from Sigma-Aldrich (St. Louis, MO). Phosphate buffer
saline (PBS) was purchased from Corning cellgro (Manassas, VA). AffiniPure Goat Anti-
Human IgG (H+L) and Human Gamma Globulin were purchased from Jackson
Immunoresearch Labs. (West Grove, PA). 184 silicone elastomer base and 184 silicone
elastomer curing were purchased from Dow Corning (Midland, MI). Copper (II) sulfate
pentahydrate and Isopore® Membrane Filter (made of polycarbonate and hydrophilic) with 0.4
um pore size and 10-20% porosity were purchased from EMD Inc. (Mississauga, ON). Ethanol
was purchased from Commercial alcohols (Brampton, ON). Single donor human whole blood
with Na Heparin added as an anticoagulant was purchased from Innovative Research (Novi,

MI).
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4.7.2 Supplementary figures and tables
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Figure 4.4 Sensorgram for a 10 mg/mL sucrose solution without (top blue line) and with
(bottom red line) a microporous membrane. The inset shows the delayed SPR response caused

by the diffusion to the SPR sensor.
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Figure 4.5 (Panel A) Calibration of the SPR instrument with dialysis microfluidic (microporous
membrane of 0.4 um pore size and a spacer of 0.15 mm). The upper trace (blue) represents the
signal acquired from an analytical channel with the addition of varying sucrose concentrations
over time and the lower trace (red) represents the reference channel (no sensor). Panel B)
Calibration with sucrose solution of the SPR instrument with (blue) or without (orange) a
microporous membrane. With microporous membrane: AAspr = 1764.1 x RI - 2355.3, R’ =

0.9983 ; Without microporous membrane: Adspr = 2221.2 x RI - 2963.6, R* = (0.9923
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Figure 4.6 Injection of a 1 mg/mL IgG solution without (blue line) and with (orange line) a

microporous membrane. The SPR response shows the efficacy of the microporous membrane

in reducing background signal from proteins.
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Figure 4.7 Stabilization of the SPR response after injection of PBS (blue) and human blood

spiked with DBG178 in presence of a microporous membrane.
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Chapitre 5 : Conclusions

Cette thése met en lumicre les défis et stratégies employées pour effectuer des analyses
directement dans des milieux biologiques complexes comme les fluides sanguins. Celle-ci met
I’emphase sur 1’utilisation de biocapteurs adaptés a un instrument SPR portable pour faire des
biodétections directement dans des échantillons de sérum ou de sang n’ayant subi aucune
purification ou dilution. Afin de réaliser de telles mesures, une meilleure compréhension du
milieu d’analyse était tout d’abord nécessaire et la SPR fut pour cette raison combinée avec la
méthode de MALDI-MS. Par la suite, I’instrument SPR miniature a été adapté et modifié pour
permettre des bioanalyses directement en matrice complexe. Une combinaison de la SPR avec
un test ELISA a généré un instrument de type POC permettant une double détection en parallele
d’un biomarqueur au sein d’'un méme échantillon. Au long de ces chapitres, il a ét¢ démontré
que I’utilisation d’une chimie de surface approprié¢e ainsi que des modifications apportées a la
cellule fluidique permettaient une réduire les interférences de la matrice biologique pour
effectuer des biodétections a méme un échantillon de sérum ou de sang. Certaines stratégies ont
ainsi pu étre mises de I’avant pour permettre 1’utilisation de biocapteur directement dans un

fluide sanguin en utilisant un instrument SPR portable.

Dans un premier temps, la combinaison des techniques SPR et MALDI-MS a fourni un
outil analytique permettant 1’analyse et la caractérisation d’adsorption non spécifique de
protéines sur différentes surfaces. Combiner ces deux techniques permettait de quantifier par
SPR la quantité totale de protéines adsorbées sur une surface, pour ensuite les identifier par
MALDI-MS. L’utilisation d’une telle plateforme analytique a permis de mieux comprendre le
phénoméne d’adsorption non spécifique du sérum ayant lieu sur des capteurs SPR. En effet, le
sérum, en raison de sa complexité et de I’importante interférence générée par 1I’adsorption non
spécifique de biomolécules qu’il contient, est rarement utilis¢é comme milieu d’analyse. Les
résultats exposés dans le chapitre 2 démontrent justement la grande complexité du phénomene
d’adsorption non spécifique. Il a été observé que 1’identité et la quantité des protéines adsorbées
varieront d’une surface a 1’autre. De plus, contrairement a ce qui est suggéré par la cascade de
Vroman, il a été mis de I’avant que plusieurs autres protéines contenues dans le sérum semblent

jouer un rdle important dans le processus d’adsorption non spécifique (Apolipoprotéine A-1,
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Complément C3, Protéine 1 de changement SHC, kininogéne 2). Certaines surfaces semblent
méme posséder une pseudo affinité pour certaine protéine, révélant le potentiel d’une surface
pour «préconcentrer» une protéine en particulier contenue dans un échantillon complexe.
Finalement, la portion MALDI-MS de cette combinaison instrumentale a été utilisée pour
¢tudier I’orientation adoptée par une protéine lors de son adsorption sur une surface. Cette
derniére étude a révélé que sur une SAM de 16-MHA, ’albumine s’adsorbe préférentiellement
sur une de ses faces, exposant le reste de la protéine a la solution. La combinaison du SPR et du
MALDI-MS fournit donc une instrumentation de choix pour quantifier et identifier des protéines
adsorbées sur une surface et mieux comprendre I’adsorption non spécifique d’un échantillon
complexe. Les informations tirées de ce genre d’étude pourraient ensuite €tre utilisées pour le

développement de nouvelles surfaces modulant I’adsorption de protéines a la surface.

Dans un deuxiéme volet, I’instrument SPR portable a été exploité pour effectuer la
détection d’un biomarqueur du cancer de la prostate, soit la protéine PSA. L’instrument SPR
utilisé dans ce cas était combiné avec un module de détection de fluorescence permettant de
réaliser en parall¢le une analyse par SPR et via un test ELISA. Outre I’innovation au point de
vue instrumentale, le biocapteur employé dans cette étude s’appuyait sur 'utilisation d’un
nouveau matériel plasmonique microstructuré fait d’un arrangement hexagonal de microtrous
dans le film d’or. Ce dernier permettait d’augmenter le signal SPR obtenu d’un facteur entre 2
et 3 par rapport a un film d’or non structuré. Le biocapteur bati sur ce film microstructuré et
utilisé avec I’instrument SPR portable a permis de détecter la PSA combiné a un anticorps
secondaire jusqu’a 0,1 nM en moins de 2 minutes. De plus, ce biocapteur exploitait une SAM
basée sur un peptide réduisant I’adsorption non spécifique du sérum. Ainsi, la combinaison du
film microtroué¢ et de la SAM peptidique a permis d’analyser le complexe PSA/anticorps
secondaire directement dans le sérum a des concentrations aussi basses que 0,1 nM. L’utilisation
pour le capteur d’une chimie de surface réduisant I’adsorption du sérum a de trés bas niveaux
était ici cruciale pour réaliser une telle analyse. En modifiant I’anticorps secondaire li¢ a la PSA
avec une enzyme de type peroxydase, il a aussi été possible de faire la détection de la capture
de la PSA par fluorescence via un test de type ELISA a méme le biocapteur SPR développé. La
conversion enzymatique d’un composé en sa forme fluorescente a permis de détecter jusqu’a

0,01 nM de PSA aprées 10 minutes d’exposition. Cependant, seulement 30 secondes de réaction

111



¢taient nécessaires pour la détection de 0,1 nM en PSA, une concentration sous le seuil considéré
comme critique pour ce biomarqueur (0,15 nM) lors du dépistage du cancer de la prostate. La
combinaison des techniques SPR et ELISA offrait un contréle pour chacune des méthodes
employées dans une gamme de concentration allant de 0,1 nM a 5 nM. Cette gamme de
concentration est justement utilisée pour évaluer le stade de développement d’un cancer de la
prostate. Le controle respectif que permet 1’utilisation des deux techniques en paralléle pourrait
aider a diminuer le taux de faux positif li¢ a la détection de la PSA. De plus, I’utilisation en
parall¢le de la SPR et de ’ELISA permettait d’étendre la gamme dynamique de détection de la
PSA sur presque 4 ordres de grandeur, alors qu’elle serait plutdt d’environ 2 ordres pour un
biocapteur classique. Les 4 ordres s’étendaient dans ce cas sur une gamme de concentration
couvrant autant les niveaux observés chez des patients sains que ceux atteints du cancer de la
prostate. L’instrument SPR et ELISA portable utilisant un biocapteur bati sur un substrat
microstructuré a donc permis la détection d’un biomarqueur du cancer de la prostate aux
concentrations nécessaires pour le diagnostic de la maladie en moins de 12 minutes. Cette
plateforme de détection permet donc une double mesure rapide effectuée sur un appareil de type
POC pour le biomarqueur du cancer de la prostate et ouvre potentiellement la voie au dépistage

de cette maladie directement dans le sérum.

Finalement, des modifications apportées a la microfluidique utilisée dans I’appareil SPR
ont permis de détecter de petites biomolécules directement dans le sérum et le sang. La
modification consistait a introduire une membrane poreuse dans la microfluidique divisant celle-
ci en deux parties : la chambre réservoir et la chambre de détection. La membrane utilisée
possédait des pores de 0.4 um en diameétre et toutes particules excédant cette taille n’étaient pas
transmises au travers de celle-ci. De plus, la membrane imposait une séparation selon la vitesse
de diffusion des espéces la traversant, jouant un role de barriére de microdialyse. Ainsi, lors de
I’injection de sang, les cellules sanguines telles que les globules rouges, blancs ou bien les
plaquettes ne traversaient pas la membrane en raison de leur taille et étaient exclues de la
chambre de détection SPR. Les cellules sanguines n’interféraient donc pas avec 1’analyse
comme cela aurait été le cas pour une microfluidique classique. Les biomolécules contenues
dans le sang possédant des diameétres inférieurs aux pores de la membrane pouvaient toutefois

diffuser au travers de celle-ci vers la chambre de détection. La membrane servait alors de
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barri¢re de diffusion. Les molécules la traversant subissaient une séparation temporelle avant
d’arriver au capteur SPR qui dépendait de leur coefficient de diffusion et de leur taille. Les
grosses biomolécules comme les protéines nécessitaient de plus de temps pour atteindre le
capteur que les petites molécules. Les protéines pouvaient toutefois générer un signal si un
temps d’analyse assez long (environ 7 a 8 heures) était utilisé. Ainsi, il y a une fenétre de temps
pendant laquelle les petites biomolécules atteindront le capteur SPR avant que les grosses
biomolécules ne le fassent. Ceci s’avere trés intéressant pour 1’analyse de petites molécules
contenues dans un mélange complexe renfermant énormément de grosses biomolécules, par
exemple le sérum ou le sang. En effet, les protéines, qui génerent beaucoup d’interférence en
SPR et qui sont trés concentrées dans le sérum ou le sang, diffuseront plus lentement que de
petites molécules. Celles-ci bénéficieront d’une période de temps pendant laquelle I’analyse
effectuée dans les fluides sanguins sera exempte d’interférence des protéines. La biodétection
d’une petite molécule directement dans le sérum et le sang a ainsi été effectuée en utilisant le
modele de la CD36 et d’un ligand (DBG178) possédant une affinité pour ce récepteur. On
dispose donc grace a I’addition de la membrane poreuse dans la microfluidique d’une fenétre
de temps pendant laquelle on peut effectuer des biodétections 8 méme un échantillon de sérum
ou de sang. Le temps pendant lequel 1’analyse sera exempte d’interférence des protéines
contenue dans les fluides sanguins dépendra de la distance entre la membrane et le capteur SPR.
Ce type de biocapteur SPR basé sur une barriere de diffusion permet ainsi la détection rapide,
sans aucun marquage des cibles thérapeutiques directement dans un échantillon non traitée de

sang.

5.1 Perspectives

Les différentes combinaisons de méthodes analytiques présentées dans cette these
pourraient potentiellement étre utilisées pour d’autres études ou sous d’autres formats. Par
exemple, la combinaison SPR/MS pourrait €tre utilisée sous un format d’imagerie dans lequel
I’information obtenue par chacune des méthodes serait reliée a un positionnement précis. Encore
une fois la SPR fournirait une mesure quantitative alors que la MS permettrait I’identification

des espéces analysées, mais cette fois I’information serait rapportée pour des coordonnées sur

113



une surface en deux dimensions. Il serait alors envisageable d’analyser un échantillon solide
comme des coupes tissulaires. Exploiter la possible sélectivité de certaines surfaces pour extraire
des biomolécules sélectivement pourrait également étre intéressant dans le cadre d’une

application en imagerie afin d’améliorer la résolution des images obtenues par SPR et MS.

Le projet basé sur I’instrumentation SPR/fluorescence est maintenant miir pour étre
entierement adapté a I’analyse a méme un échantillon de sérum. Quelques simplifications et
amélioration instrumentale permettraient dans un avenir proche des analyses d’échantillons
cliniques de sérum de patients pour établir les capacités du systtme SPR/fluorescence en tant
que systéme de type POC. La combinaison SPR/fluorescence pourrait aussi étre exploitée pour
tirer davantage d’informations sur des processus biologiques. Par exemple, il serait possible
d’exploiter cet instrument pour venir déterminer le site de liaison d’un nouveau ligand sur un
récepteur donné en les marquant au préalable avec un ou des marqueurs fluorescents. On
pourrait aussi tenter de corréler par SPR et fluorescence les changements de conformation ou

de repliement d’une protéine dans différentes conditions.

Finalement, la membrane ajoutée au sein de la microfluidique pourrait étre exploitée
pour servir de support a un biofilm représentant une barriére «biologique». On pourrait par
exemple tenter de reproduire la barriere hématoencéphalique et faire la mesure de la diffusion
au travers de cette barriére pour plusieurs molécules. Ainsi, ce systéme pourrait mesurer la
capacité de cibles thérapeutiques a franchir la barriere hématoencéphalique. Comme la SPR est
une technique sans marquage, aucune modification des ligands ne serait nécessaire, ce qui ne
modifiera pas la capacité de diffusion des composés et permettra d’avoir une idée plus juste de

leur capacité a traverser une telle barriere.
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Annexe 1) Séquencage de protéine

L’identification de protéines digérées par la trypsine (tel que décrit dans le chapitre 2)
fut effectuée en utilisant les spectres MS/MS obtenus pour les peptides générés par la digestion.

Le logiciel BioTools fut utilisé¢ avec le moteur de recherche Mascot pour faire 1’identification

de la séquence d’acides aminés pouvant correspondre a une protéine donnée.

MS/MS Ions Search - @_u
URL: ]hllp:ﬁmw,mahixscience.cm'nfcgi!nph-mascnl.ewe?1 ;] Setup... I
Matrix Science home page
User Name: |chaurand Email |mslab®umontreal.ca
Search Title: ISU'I 46
Taxonomy:  |ooovoeoioeiiinns Mus musculus (house mouse) ~|
Database: » Enzyme: ITrypsin j
Pattials <=: |1 -I
Vertebrates_EST U8 Quanttation |None ;I

I Show Hidden Modifications

Global 'Pyru-calbamidnmelhyl [N-termC) . Variable Acetyl (K] -
Modifications: |Sulfo (STY) Modifications: [Acetyl [N-teim) |
TMT 2plex (K) Acetyl (Protein N-term)
TMT 2plex (N-term) — Amidated (C-term)
TMT6Eplex (K] (J Amidated (Protein C-term)
TMTEplex (M-term) - .fup\tpogi_g-loss [N-term C) -
Protein Mw >=| KDa w3 o <]
Mass Tol. MS: [0.3 [pa | Ms/MS Tk |06 [oa =]
Charge state: I'l* 'I |3014.GUOUUU @ Moncisotopic Average
Data file: |
Query Data:  [86.196349 1485.724524 -
112177026 1458.536803 |
129.229198 1960.794281
175.229310 2554.353403
211.233866 1594.096944 -
r 1 Results-
Instrument: IMALDI-TDF-TUF "I IV Overview Reporttop |20 ¥ | hits
[~ Decoy [ Eiroxr Toterant ™ OnImport check matching MSMS only
~ Fragmentation
€ Cp CED € CDETDc j (needs M

Copy Peaklist I Copy Masslist | QweasdelauRJ

Figure Al.1 Parametres utilisés pour réaliser 1’identification des séquences peptidiques

associées aux spectres MS/MS générés
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Différents paramétres tels que la taxonomie, 1’enzyme utilisé pour la digestion, la base
de donnée utilisée pour la recherche, I’erreur tolérée sur 1’ion parent, I’erreur tolérée sur les ions
fragments et 1’instrument MS utilisé sont a considérer pour effectuer la recherche en base de
données de la séquence peptidique. Les parameétres indiqués dans la Figure Al.1 étaient
généralement utilisés comme point de départ pour faire le séquencage (la taxinomie variait selon
I’échantillon analysé). Par la suite, il est possible de raffiner la recherche en diminuant I’erreur
tolérée sur I’ion parent et sur les ions fragments pour obtenir les protéines ayant le plus de

similitudes avec le spectre MS/MS utilisé.
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Annexe 2) Optimisation du positionnement du module de

fluorescence pour ’instrument SPR/fluorescence portable

Pour optimiser I’intensité¢ de la fluorescence captée par le détecteur, il est possible de
changer les positions ou le module de fluorescence effectue les prises de données. Pour étalonner
le module de fluorescence, on acquiére la fluorescence pour une solution d’une molécule
fluorescente (ex : 50 uM de rhodamine 6G) dans le systéme SPR/fluorescence. Dans la fenétre
«Fluoy (Figure A2.1) du logiciel utilisé pour I’instrument, on sélectionne le nombre de mesures
effectué par point (Data by channel) et la fréquence d’acquisition (/nterogation). On s’assure
de ne pas cocher «Norm» et de cocher ou non «Save data» selon le cas désiré. Les valeurs
d’intensités de fluorescence obtenues alors servent de point de départ pour optimiser le

positionnement de la téte pour chacun des points de mesures (A, B, C et D).

- Dan_tests_Multi_channel_3.vi
Program Dark Reference

Start | Channel AB | ChannelCD  Fluo | ! @) @ zero_all I.LM' ?
et QOO0 =
Fluo_REF 0,00 L E'/Q| 1|
FLUO SCAN| @ i i
L]
'Dw—cmm Save Data 3
fi 1 <1/20 Scan 7 -é' 0-
o GleatflUO o |
intergation [sec] N
o Nomp e pas cocher
=101 / P
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Figure A2.1. Onglet du logiciel servant a effectuer 1’acquisition de la fluorescence
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On peut ensuite faire varier les positions de la téte de fluorescence pour optimiser
I’intensité qui est captée au détecteur. Pour modifier ses positions, on doit utiliser le logiciel

AtmelStudio (Figure A2.2).

M main.h - AtmelStudio
File Edit View VAssist{ Project Debug Tools Window Help

e s R R A= = - NITIREENE N A B R e R R I 2 [ A T | (# |NHD_C12832/17 BACKLIGHT ~| | ol 7 @] B cd o]~ - | =
I PEF®T A g S a2 on b ssE T | Hex | @~ Li A= 5| & |} @ NoDevice § NoTool |

mainh

= main.h '| = I¢ C:\Dan_Fluorescense\uC\SPR_FLUO\src\main.h '[fGo
ES
=z

o/

*

\file -
\brief Main functions

Copyright (c) 2009-2011 Atmel Corporation. All rights reserved.
\asf_license_start

Redistribution and use in source and binary forms, with or without
modification, are permitted provided that the following conditions are met:

*
*

*

*

*

*

*

*

*

*

* 1. Redistributions of source code must retain the above copyright notice,

* this list of conditions and the following disclaimer.

*

* 2. Redistributions in binary form must reproduce the above copyright notice,
* this list of conditions and the following disclaimer in the documentation
*
*
*
*
*
*
*
*

and/or other materials provided with the distribution.

3. The name of Atmel may not be used to endorse or premote products derived
from this software without specific prior written permission.

4. This software may only be redistributed and used in connection with an
Atmel microcontroller product.

100% - < L4

Figure A2.2. Logiciel AtmelStudio permettant de modifier les positions analysées par le module

de fluorescence

Le nom du fichier a ouvrir est C:\Dan_Fluorescence\uC\SPR_FLUO\src\main.h et se
trouve sur I’ordinateur controlant le module de fluorescence. Ce fichier contient les coordonnées

utilisées par la téte de fluorescence pour faire la prise de mesure.



B mainh* - AtmelStudio

File Edit View VAssistX Project Debug Tools Window Help _
FR-Ba-Sdd| a9 -o-S-0[Fa] b | |NHD_C1283212 BACKLIGHT - || &) S o] Gl b o0 - i 3
(O RNE A ok G a | u b | B(A% 3 T e |[P-. I35 0 @ 8.5 o} wNoDevice T NoTool .

P mainh [ 2] c\Dan Flucrescense\uC\SPR FLUO\sre\main.h ~[@co
J/ positions de la tete FLUO =
#define POS_@ 1980 //198@ Ref -

#define POS_1 2235 //2050 Valeur a modifier pour changer la

#define POS_2 2744 //2538 .
#define POS_3 3208 //3030 position du module de fluorescence

#define POS_a 3537 //3430

ON o3>

#define MESSAGE 24

#define MOTOR_BACK_PIN MXT143E_XPLAINED_CS /1 ca
#define MOTOR_FRONT_PIN MXT143E_XPLAINED_MOSI /1 s
//! \note Size of the string output to the display

#define OUTPUT_STR_SIZE 32

#define STRING_BUFFER S // ajoute pour le char

m

=1/*! \brief Opens the communication port
* This is called by CDC interface when USB Host enable it.

\retval true if cdc stertup is successfully done
beol main_cdc_enable(void);

=1/*! \brief Closes the communication port
* This is called by CDC interface when USB Host disable it.

00% = « »

Figure A2.3. Logiciel AtmelStudio avec les positions utilisées par le module de fluorescence

En variant les positions de la téte de fluorescence (Figure A2.3), en notant les nouvelles
intensités de fluorescence obtenue et en les comparant avec les intensités initiales, il sera
possible d’évaluer les positions optimales ou un maximum de fluorescence sera capté par le
détecteur. Pour appliquer les modifications de balayage au module de fluorescence, il faut
enregistrer les modifications sur AtmelStudio. Pour reprogrammer le microcontroleur avec ces
nouvelles positions, il faut d’abord passer en mode programmation. Pour y accéder, il faut
manuellement presser le bouton rouge a gauche de la carte et introduire le cable de connexion
USB déja connecté a I’ordinateur (Figure A2.4). Une fois en mode programmation, une lumicre

verte apparaitra sur la carte du montage SPR.
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Bouton a peser pour étre en
mode programmation

Figure A2.4. Microcontroleur en mode programmation (Gauche) et en mode acquisition

(Droite)

Ensuite le programme doit étre chargé sur le microcontrdleur en utilisant le logiciel
Atmel Flip (Figure A2.5). Dans le logiciel, on connecte le syst¢éme en cliquant sur le dessin de
cable USB (en haut a gauche). Ensuite on ouvre le fichier .hex dans
C:\Dan_Fluorescence\uC\SPR_FLUO\Debug\MICRO_ Version FLUO.hex et on clique sur

«Run» en bas a gauche de I’écran.
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File Buffer Device Settings Help
v - 1
T N EH S
Nzt e -
 Operations Flow 1 r FLASH Buffer Information - - ATxmega2seA3BU
| Signature Bytes E ﬁé— F’; Eﬁ_‘
| Gize 256 KB
) Erase
(iRBaaE Tl Bxs | Device Boot Ids ﬁ. ﬁ“
| Checksum 0xFF
@ Blank Check
| | Bootoader Ver. |1.0.4
| Reset Before Loading
@ Program | HEX File:
@ (7] verify A1_l
S
Run Select EEPROM Start Application Reset
| |UsB on

Figure A2.5. Logiciel Atmel Flip utilisé pour enregistrer les nouvelles positions a analyser pour

le module de fluorescence

On déconnecte ensuite le cable USB de 1’ordinateur, en le reconnectant a 1’ordinateur et
en ouvrant a nouveau le logiciel d’acquisition on aura une lumiere rouge qui s’allumera sur la
carte de I'instrument (Figure A2.4). On peut alors procéder a la prise de mesure pour les
nouvelles positions sélectionnées pour le module de fluorescence et procéder a 1I’optimisation

de I’acquisition de la fluorescence selon sa position.
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Annexe 3) Détection par SPR de la PSA directement dans un
échantillon de sérum bovin n’ayant subi aucun traitement

ou purification

Effectuer des analyses directement dans un fluide biologique complexe (exemple : le
sérum) a I’aide de biocapteurs SPR nécessite une chimie de surface minimisant 1’adsorption non
spécifique de la matrice a de trés bas niveaux> *°. Une monocouche constituée d’acide 3-
mercaptopropionique-His-His-His-Asp-Asp-COOH (3-MPA-HHHDD-OH) représente un type
de chimie de surface limitant ’adsorption non spécifique du sérum?®. Cette SAM basée sur un
peptide fut employée sur un film d’or microtroué pour y prévenir I’adsorption de protéines
contenues dans le sérum. La combinaison du matériel plasmonique et de la chimie de surface
exploitée fournissait une plateforme de biodétection apte a détecter de faible concentration de

PSA humaine directement dans un échantillon de sérum non purifié.

Le méme type de manipulation effectu¢ dans le chapitre 3 fut ici utilisé en remplagant le
tampon salin par du sérum. La réponse SPR générée par I’injection de sérum, ou aucune PSA
n’avait été ajouté, fut mesurée comme référence et soustrait au signal SPR obtenu pour du sérum
dopé avec une certaine concentration de PSA. Encore une fois, la PSA formant un complexe
avec un anticorps secondaire était utilisé et employ¢ dans le sérum pour permettre des détections
a de faibles concentrations de PSA sous la valeur seuil utilisé pour le dépistage du cancer de la
prostate (0.15 nM). Il fut ainsi possible de détecter une concentration en PSA de 0.1 nM
directement dans un échantillon de sérum (Figure A3.1). Du sérum bovin disponible
commercialement était dans ce cas utilisé, au lieu de sérum humain, pour minimiser I’impact

sur le signal obtenu de la PSA qui serait contenu de facon endogene dans le sérum humain.
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Figure A3.1. Etalonnage d’un biocapteur SPR pour la détection de PSA directement dans le

sérum bovin

Une certaine augmentation du signal SPR est observée lors de la mesure de la PSA dans
le sérum par rapport a celle effectuée dans le tampon. En effet, les signaux SPR obtenus pour la
détection d’un complexe de PSA et d’anti-PSA a 10 nM dans le tampon et le sérum étaient
respectivement de (0.64 + 0.07) nm et (1.46 = 0.18) nm (Figure 3.1 et Figure A3.1). Le sérum
est en effet un fluide biologique hautement concentré en protéines®® et les interactions entre les
protéines a d’aussi grande concentration sont communément observées. La liaison de protéines
contenues dans le sérum au complexe de PSA pourrait avoir comme effet d’augmenter le poids
moléculaire du complexe détecté par le biocapteur. Il en résulterait d’une augmentation du signal
SPR observé pour des mesures effectuées dans sérum. En effet, la PSA est reconnue comme

245-247

¢tant une protéine ayant une fraction libre et liée a d’autres protéines , cecl pourrait fournir

une explication a I’augmentation de signal observé en SPR dans de telles conditions.



Annexe 4) Détection par SPR et fluorescence de la PSA en
utilisant un anticorps secondaire marqué avec un

fluorophore

Une alternative au test ELISA décrit dans le chapitre 3 fut d’ajouter directement sur
I’anticorps secondaire (anti-PSA) le fluorophore appropri€. Cette approche permet une détection
de la fluorescence plus directe que le test ELISA proposé puisqu’elle n’implique pas de réaction

secondaire de conversion pour générer un produit fluorescent.

Un ensemble de marquage commercial (Zenon® Mouse IgG de ThermoFisher
Scientific, voir Figure A4.1) fut utilisé pour faire 1’ajout d’un fluorophore, soit le Alexa Fluor®
532, sur ’anti-PSA. Un ratio molaire de 3:1 du réactif de marquage Zenon® et de 1’anti-PSA
fut utilisé pour permettre un marquage de 1’ensemble des anticorps en solution. En tenant
compte des recommandations du fournisseur du Zenon®, la procédure de marquage fut
effectuée a température piece pour une période de 10 minutes en mélangeant une solution de 1
pug de P’anticorps dans un volume de moins de 15 uL avec 5 uL de la solution du réactif de
marquage Zenon®. Un volume de 5 pL d’un agent bloquant (IgG de souris) fournis dans
I’ensemble de marquage était ensuite ajouté a température picce a la solution d’anti-PSA marqué
avec le Zenon®. Pour réaliser I’étalonnage de ce systeme, 1’anti-PSA modifi¢ avec le Zenon®
pouvait ensuite €tre incubé a température piece avec la protéine PSA en suivant le méme

protocole qui est décrit pour un anti-PSA modifi¢ avec un HRP dans le chapitre 3.

La méthode de marquage génere dans ce cas un anti-PSA pouvant étre détecté
directement par SPR et fluorescence sans aucune autre réaction secondaire comme pour le
systeéme impliquant I’anti-PSA marqué d’un HRP décrit dans le chapitre 3. En présence de PSA
en solution, il y aura une liaison de 1’anti-PSA marqué par le Zenon® a la surface du capteur
SPR et la quantité de PSA pourra ainsi étre évaluée par SPR et fluorescence. La détection de la
fluorescence dans ce cas se fera directement a la surface du capteur SPR et non en solution. Pour

mesurer la fluorescence, on mesure la réponse en fluorescence dans le tampon avant 1’ajout du
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complexe de PSA/anti-PSA marqué avec le Zenon®. Apres 1’ajout du complexe de PSA pour
une période de 10 minutes et le ringage du biocapteur avec du tampon, on reprend une mesure
de fluorescence, puis on y soustrait la valeur obtenue dans le tampon initialement. La différence
de fluorescence proviendra des complexes de PSA anti-PSA marqué avec le Zenon® qui ont été
captés a la surface du biocapteur SPR. Le protocole utilisé est donc trés similaire a celui rapporté
dans le chapitre 3, a I’exception qu’un temps d’exposition par point de 0,1 s et 1 s étaient ici
utilisés.

nlabeled Zenon® labeling reagent
loG antibady [labeled Fab fragment|

R

l Incubate

. Labeled Fab fragments
: bound to the 196G

Mix with nonspecific
lgG. which complexes
unbound Fab fragmenis

Figure A4.1. Méthode de marquage des anti-PSA de I’ensemble commercial Zenon® Alexa
Fluor 532 de ThermoFisher Scientific (image provenant du protocole de marquage d’une fiche
technique  explicative  trouvé sur le site internet de la  compagnie

https://tools.thermofisher.com/content/sfs/manuals/mp25000.pdf)
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Les modifications apportées au complexe de PSA menaient a une augmentation de la
masse molaire de celui-ci, permettant par le fait méme d’amplifier le signal SPR obtenu. Le
complexe formé par un anti-PSA marqué par le Zenon® et la PSA possede en effet suite aux
modifications un poids moléculaire de 278 kDa. Ce complexe aura une masse moléculaire plus
importante que celle rapportée pour le complexe entre 1’anti-PSA modifié¢ avec un HRP et la
PSA qui était de 222 kDa. En raison d’un plus grand poids moléculaire, les modifications
impliquant le Zenon® devraient avoir un impact plus important sur I’amplification du signal en
SPR que ce qui fut observé pour les anticorps modifiés avec le HRP. La détection de 10 nM de
PSA générait en SPR un signal de (0.05 = 0.03) nm pour la protéine PSA sous sa forme libre,
de (1.26 + 0.06) nm pour le complexe PSA-anti-PSA-HRP et de (2.23 £ 0.07) nm pour le
complexe impliquant I’anti-PSA-Zenon® (Voir Figure A4.2). On peut ainsi voir la corrélation
existant entre la masse du complexe de PSA détecté et le signal SPR enregistré (masse molaire
complexe de PSA étudiés : PSA < Anti-PSA < Anti-PSA modifi¢ avec I’enzyme HRP < Anti-
PSA modifi¢ avec le Zenon®).
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Figure A4.2. Différent essai de biodétection de la PSA seule (Al), du complexe PSA-anti-PSA
(AIl), du complexe PSA-anti-PSA-HRP (AIIl) et du complexe PSA-anti-PSA-Zenon® (AIV)

avec les signaux SPR obtenus pour une concentration de 10 nM en PSA (B)

En préparant les complexes de PSA avec I’anti-PSA-Zenon® a diverses concentrations,

il a été possible d’évaluer la sensibilité¢ de cet essai biologique par SPR et par fluorescence. En
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comparant les résultats SPR obtenus pour I’essai avec ’anti-PSA-HRP et I’anti-PSA-Zenon®,
il fut observé que le deuxiéme complexe permet d’avoir une meilleure sensibilité (Figure A4.3).
Dans les deux cas, il sera également possible de détecter une concentration de 0.1 nM en PSA.
L’addition de 2 fragments Fap lors de 1’utilisation du réactif Zenon® ne semble pas poser de
probléme d’encombrement stérique dans 1’essai biologique développé et la liaison du complexe

a la surface du capteur se faire adéquatement.
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Figure A4.3. Courbe d’étalonnage de la PSA par SPR. La détection fut effectuée en utilisant
les complexes ou les anti-PSA étaient modifiés avec I’enzyme HRP (bleu) ou avec le Zenon®
(rouge). Le poids moléculaire du réactif Zenon® explique la plus grande sensibilité cet essai
biologique observe en SPR par rapport a ’essai impliquant 1’anti-PSA modifi¢ avec le HRP.

Les barres d’erreurs représentent un écart type pour une mesure prise en triplicata.

La biodétection d’un complexe anti-PSA-Zenon® a également été effectuée avec des
biocapteurs se trouvant sur un film d’or continu et un film microtroué¢ afin de comparer leur
sensibilité respective. La détection de 10 nM du complexe de PSA ou I’anticorps est modifié
avec le Zenon® a généré un signal de (1.26 = 0.05) nm pour le film d’or continu et de (2.23 +

0.07) nm pour le film de microtrous. Le signal SPR augmente donc d’environ un facteur deux
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quand la biodétection est effectuée avec un film microstructuré, ce qui est en accord avec les

tendances observées précédemment !5 216,

Malgré les résultats encourageants obtenus en SPR pour le systétme impliquant
I’anticorps marqué avec le Zenon®, il ne fut toutefois pas possible d’abaisser la limite de
détection au-dela de 0.1 nM. Le potentiel de mesurer la fluorescence de 1’essai impliquant le
Zenon® fut ensuite analysé en utilisant 1’instrument de SPR/fluorescence. La principale
différence de ce test par rapport a I’essai impliquant le HRP et I’Ampliflu"™Red du chapitre 3
est que la fluorescence proviendra dans ce cas uniquement d’un mince film de molécules
fluorescentes a la surface du capteur et non du volume total de la fluidique. Il fut tout de méme
possible de mesurer un signal de (325 £ 7) counts pour 10 nM de PSA formant un complexe
avec un anticorps modifi¢ par le Zenon®. Aucun signal ne fut toutefois obtenu pour des
concentrations plus faibles en PSA. Des améliorations au niveau du détecteur et du module de
fluorescence utilis¢ pourraient grandement améliorer la sensibilit¢ de I’instrument tout en

diminuant la quantité de PSA pouvant étre détecté en fluorescence via cette approche.
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