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電気化学バイオセンサの機能デザイン

Daluwathu Mulla Gamage Preethichandra、 小野田光宜＊

School of Engineering and Technology, Central Queensland University, Bruce Highway, RockhamptonQLD 4702, Australia 

＊兵庫県立大学大学院工学研究科 電気系工学専攻茜671-2280兵庫県姫路市書写2167

バイオセンサの性能、すなわち感度、応答時間そして線形領域を改善する目的で3つの異なる固定化法、すな

わち物理吸着法、包括法およびこれら二つの手法を重畳した2-step法で作製した新しい電流測定ポリヒ°ロール

(PPy) ブドウ糖バイオセンサの特性を調べた。固定化法の違いにより酵素含有量や材料特性は異なった特性

を示す。

本研究では、 0.05mol/lのピロールとO.lmol/1のNaP凡からなる電解液を使用して、 0.3mAcm―2の定電流でPPy

を電解重合した。 Pt(白金）薄膜を被覆した Anodise™ (細孔径0.2μm)を作用電極として使用した。最高感度
を示すPPy膜の電解重合時間は90秒程度と求まり、最適重合時間とした。包括法では、ブドウ糖オキシダーゼ

(GO,) (1 mg/ml)を電解液に加えた。物理吸着法では、 GO,(5µl) を PPy をあらかじめ電解重合した Anodise™

電極上に滴下した。これら2つの手法を重畳する固定化法 (2-step法）を使用した。物理吸着法では、感度3mAcm-2

(mol/tr'、応答時間3秒、線形範囲0.5-13X 10-3mol/Iを得た。一方、包括法では、感度3.75mAcm-2(mot/Ir'、2-step

法では感度4.45mAcm―2(mol/tr'が得られ、物理吸着法による感度に比べて、それぞれ25%および48%の増加と

なる。応答時間は包括法で9秒、 2-step法で8秒と物理吸着法に比べて遅くなった。これは、包括法および2-step

法では、 3次元 (3-D)PPyマトリックス体積内で酵素の固定化が起こり、ブドウ糖が酵素に到達するまある程

度時間を要するため応答速度が遅くなると考える。 2-step法の線形範囲は、包含と吸着による補強酵素含有に

より最高16X10-3mol/lまで広がった。

キーワード：ポリヒ°ロール，電気化学的重合、アルミナナノ細管、ブドウ糖酸化酵素、酵素吸着、酵素包括

Functional Design of Electrochemical Biosensors 

Daluwathu Mulla Gamage Preethichandra and Mitsuyoshi ONODA * 

School of Engineering and Technology, Central Queensland University,Bruce Highway, RockhamptonQLD 4702, Australia 

*Graduate School of Engineering, University ofHyogo, 2167 Shosha, Himeji, Hyogo 671-2280, Japan 

In order to improve biosensor performance namely, the sensitivity, response time, and linear range values, novel 

amperometric polypyrrole (PPy) glucose biosensors, achieved by three different immobilizing techniques namely, 

physical adsorption, coentrapmentand a two steps method of coentrapment superimposed with physical adsorption had 

been studied. Different enzyme loading and material properties resulted in varied immobilizing techniques lead to 

dissimilarities in characteristics. 

In this study, Pt coated Anodisc™s with 0.2μm maximum pore size were used as electrodes to polymerize PPy at 

0.3rnAcm-2 using a solution containing 0.05mol/l pyrrole and O.lmol/1 NaPF6.The polymerization time was optimized to 

90 s.In the coentrapment method, glucose oxidase (GOx) (!mg/ml) was added to the monomer solution while an aliquot of 

GOx (5μl) was placed on the pre-polymerized electrode for physical adsorption.A combined procedure of these two 

techniques was used as the last immobilization technique.Physical adsorption method gave a sensitivity of 3mAcm―2 

(mol/1)―1 and a linear range of 0.5-13 X I 0―3mol/l with a response time of a 3 s. Sensitivity in the case of coentrapment was 

3.75mAcm-2 (mol/1r1 while it showed a value of 4.45mAcm-2 (mol/1r1 in two step immobilization thus giving 25 and 

48% increases respectively.Response times of9 and 8 sin latter cases reveal the possible repercussion taking place at 

enzyme immobilization in three dimensional (3-D) PPy matrix and the delay occur in glucose to reach the enzyme.Linear 

range of the two step method was extended up to I 6 X 10―3mol/l due to the reinforced enzyme loading. 

Keywords : Polypyrrole, electrolysis polymerization, alumina nanotube, glucose oxidase, enzyme adsorption, 

enzyme entrapment 
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1 . まえがき

21世紀に入り、環境・エネルギー・ライフサイエン

ス・バイオ・通信・ナノテクノロジ一の時代と言われ、

我国でも重点分野と位置づけた政策がとられている。

高度映像情報化社会を取り巻く環境はますます複雑と

なり、多種多様化し、インターネットを中心とした情

報化技術の著しい進展に伴って、次世代エレクトロニ

クス技術の構築が極めて重要であることが指摘されて

いる。また、事業展開のグローバル化、ボーダーレス

化および国際大競争化の時代に入り、産業界は激しい

技術・価格競争にさらされているだけでなく世界的規

模での組織の改編や構造改革を余儀なくされている。

我国では、 2000年に“産業技術力強化法案”を成立さ

せており、産官学連携を積極的に推進し、高度先端技

術に基づく産業競争力の強化が図られている。このよ

うな背景の中、これまでシリコン (Si) をはじめとす

る無機半導体を中心に発展してきたエレクトロニクス

の世界が、有機機能材料を中心とするエレクトロニク

ス（有機エレクトロニクスと呼ぶ。）に置き換わろうと

するパラダイムシフトがいよいよ現実味を帯びてきた
(I) 

有機材料は多くの場合ファンデルワールスカで結合

しているため、柔軟性に富み、軽く、薄く、曲げられ

ることから、半導体の性質を示す柔構造有機半導体

(Flexible Organic Semiconductor) を基本とする有機工

レクトロニクスは、フレキシブル・エレクトロニクス

(Flexible Electronics) あるいはプラスチック・エレク

トロニクス (PlasticElectronics) とも呼ばれている。ま

た、印刷技術を用いて製膜できるので大面積化や低価

格化が可能なことから、プリンテッド・エレクトロニ

クス (PrintedElectronics) とも呼ばれ、柔構造有機半

導体材料を活性層とする有機電界発光素子、有機トラ

論文：電気化学バイオセンサの機能デザイン

ンジスタ、有機太陽電池などをはじめとする有機電子

機能素子の開発研究が極めて活発に展開されている
(1) 

一方、酵素、微生物、抗体などの生体関連物質が、

特定の物質と反応する機能を分子識別機能と言う。バ

イオセンサは、生体関連物質が有する分子識別機能を

利用して検出対象物質の検出、計測を行うセンサのこ

とである (2)。バイオセンサは、主に“分子識別素子”、

“トランスデューサ”、“固定化層"および“選択膜、

メディエータ”の4つの技術構成から成っている。Fig.I

にバイオセンサの基本原理を示す簡易図を示す。“分子

識別素子"は、分子識別機能を有する生体関連物質を

示す。“トランスデューサ"は、分子識別機能により発

生する信号をアンペロメトリ（電流）、ポテンショメト

リ（電圧）などの電気化学的変化に変換する素子であ

る。‘‘固定化層”は、機能や活性を損なうことなくトラ

ンスデューサ上に固定する層を示す。“選択膜”は、目

的物質だけをトランスデューサで計測するための感応

膜や透過膜を示す。特に、溶存酸素の影響を受けず高

濃度の対象物の測定を可能にする電子伝達物質を“メ

ディエータ”と言う(2¥

酵素センサは、酵素を用いて種々の化学物質を選択

的に計測するセンサである。例えば、お酒を飲んだ時

を考えてみる。お酒に弱い人は、顔が赤くなったり、

気分が悪くなったりする。これは、アルコールが分解

してできるアセトアルデヒドを分解する酵素が無い、

あるいは少ないことによっている。一方、お酒に強い

人は、アセトアルデヒドをさらに分解して酢酸にして

いる。お酒に弱い人は、中間物質のアセトアルデヒド

により不快症状を引き起こす。生体内では、酵素を用

いて穏やかに反応が進行している。このようなアルコ

ールやアセトアルデヒドを分解する機能を持つ蛋白質

ー
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図l バイオセンサの基本原理

Fig. I Basic principles of biosensors 
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は酵素と呼ばれている。例えば、glucose(ブドウ糖）

を測るセンサは、次の反応

glucose+ 02→ gluconolactone + H凸

が生じ、この反応を助ける酵素が glucoseoxidase (GOx) 

で、減少する 0津たは発生する H202の量を測定して

glucoseの濃度を見積もっている。

バイオセンサの応用分野は、“医療、健康分野”、“食

品、発酵分野”、“環境分野”および“セキュリティ分

野”に大別され、バイオセンサの性能、機能など特性

の向上に関する解決すべき課題が明確にされている。

例えば、‘‘固定化層”では、“分子識別素子”の活性を

維持し、安定性を保持するため“固定化層”の母材に

多孔性膜や高分子が用いられている。酵素の固定化の

方法と して、“分子識別素子”への損傷が低く、活性を

維持できる物理吸着法、強固な結合で“分子識別素子”

の長期安定性に優れる架橋法、あるいは母材に直接取

込む包括法など、種々の技術開発が行われている。

一方、導電性高分子は二重結合と単結合が交互に長

く連なった構造で、共役系が高度に発達した高分子で

ある。二重結合に寄与している口電子は高分子鎖に沿

って自由に動き易く、空間的に広く拡がっているため、

主鎖が単結合からなり □電子のみが存在する通常の絶
緑性高分子には見られない特異な性質を導電性高分子

は示す事になる叫

電解重合法は導電性高分子膜を得る比較的簡単な重

合法で、 ドーパントとして電解質イオンを取込んだ形

で得られる。これは、見方を変えれば導電性高分子と

他の材料との複合化であり、導電性高分子に機能を付

与するという観点から重要な知見である（］）。言い換え

れば、バイオ関連技術用の材料として導電性高分子の

利用が広く提案されている (2)。

2 電解反応に基づく導電性高分子の重合

〈2・1〉電気化学的重合法（電解重合） (I)、(3)

一般に電解重合法は Fig.2に示す電解重合装置を用

いて行われる。

すなわち、重合しようとする芳香族化合物モノマー

を適当な支持電解質を含む溶媒に溶解し、この溶液に

浸漬した電極対に適当な電圧を印加するとモノマーは

陽極表面で酸化あるいは陰極表面で還元されて膜状、

粉末状あるいは時に樹脂状などの形態で重合する。

特に、陽極表面でモノマーが酸化され重合する場合

を電解酸化重合と称し、それに対し陰極表面でモノマ

ーが還元され重合する場合を電解還元重合と呼んでい

る。なお、必要に応じて参照電極を浸漬する場合があ

る。この重合法で最も重要な点は、電解液の組成、す

なわち溶媒の種類と支持電解質、モノマーの種類や濃

度の違いなどが重合反応に大きな影響を及ぼすことで

図2 電解重合装置の概略図

Fig.2 Schematic illustration of electrolysis polymerization cell 

ある。同一モノマーを用いた場合でも電解液の組成が

異なると生成物の形態も大きく異なり 、時にはまった

く生成物が得られないこともある (4)、(5)。このような電

解重合反応の支配的因子としては、このほかに印加電

圧や電流密度の大きさおよび重合温度などが考えら

れ、場合によっては電極の材質、電極間距離、なども

大きく影響を及ぼすことがある。

〈2・2〉電解重合反応機構 (I)、(3)

電解重合法による導電性高分子重合の反応機構は、

電解液の組成や電解条件など種々の諸因子が非常に複

雑に電極反応と関与しているため明確には解明されて

いない。従って、重合反応条件は個々の導電性高分子

について異なっており、最適条件が経験的に採用され

ている。しかし、定性的には次のような反応機構が一

般に受け入れられている。いずれにしても電解重合法

では、電極と電解液界面において電子の授受を伴うモ

ノマーと電解質イオン、それに溶媒が関与する分子の

ダイナミックな動きが生じている。

電解重合法による導電性高分子の生成収支を調べる

と、通常、電解重合反応によってモノマー1分子当たり

Reaction 2: radical coupling reaction 
M: monomer 

図3 電解重合反応

Fig.3 Electrolysis polymerization reaction 
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2-----2.5個の電子が消費され、そのうち2個は重合反応

に、残りはドーヒ゜ングに使われる。その結果、重合に

使われた電子の数に相当するプロトン (Hりが重合液

に蓄積することになる。重合反応はモノマーからの電

子の引き抜きによって起こり、生成したラジカルカチ

オン（陽イオン）を活性種とするカップリングと脱プ

ロトン化反応が繰り返されて進行するものと考えられ

る。重合反応としては Fig.3の反応I: 親電子置換カッ

プリング反応あるいは反応2:ラジカルカップリング反

応のどちらかであると考えられるが（ここで、 M はモ

ノマーを示す。）得られた重合体が不溶不融で構造解析

が困難なこと、また重合反応は電極近傍の限られた場

：所で進行する不均ー形の反応で、その場所へのモノマ

ーや電解質イオンの供給を考慮しなければならないた

め重合反応機構そのものが非常に複雑となり統一的な

見解は得られていない。すなわち、電解重合は電圧印

加による電解液中のモノマーの酸化反応あるいは還元

反応により開始し、芳香族化合物のラジカルカチオン

あるいはラジカルアニオンが生成され、その後、カッ

プリング反応と脱プロトン化を繰り返して重合が進行

すると考えられる。

3. 高性能 glucoseバイオセンサと PPy膜の重合

〈3・1〉glucoseバイオセンサ

バイオセンサは、 1962年に L.C.Clark Jr. とC.Lyone 

が初めて提案して以来 (6)、信号変換素子や生体素子な

どと組合せて発展し、現在では医療や食料品、環境な

どの分野で応用展開が期待されている。酵素電極が初

めて報告されたのは1967年で、 S.J.UplikeとG.P.Hicks 

によっている (7)。吸着法や包括法など、何らかの方法

で膜に固定化された_GOxは、glucoseを含む溶液中で次

式の反応が生じ、 glucoseを酸化し、グルコノラクトン

やグルコン酸を生成すると同時に、酸素を消費する。

この時、 pHの低下や過酸化水素濃度の増加を伴う (7)。
OH 

GO, 
0 0 

glucose+ 02 - H:c;。H+ H202 
OH 

Gluconolactone 

゜
OH 卯゜

HOい OH

6H 如

Gluconic acid 

H202 - 02 + 2H+ + 2e― 

このような変化により glucose濃度が求まる。ブド

ウ糖酸化酵素である GOxやブドウ糖脱水素酵素を固定

化する技術が種々検討されている (8)。また、 glucose

バイオセンサの品質を決定する要因として、例えば、

“信号の正確さ”、“信号の安定性”、“信号の感度”、“信

号の線形範囲”、あるいは“信号の再現性”など固定化

技術以外の要因を検討することは不可欠である。本報

論文：電気化学バイオセンサの機能デザイン

告では、このような要因を念頭に置いて、ポリヒ°ロー

ル (PPy)膜を用い glucoseバイオセンサの性能向上に

ついて検討した。

〈3・2〉PPy膜の作製 (9)-(11) 

Fig.3に示す分子構造の PPyは、比較的容易に電解重

合が可能でドープ状態が安定である。重合した PPyの

導電率は、重合条件にも依存するが比較的良好で数十

ー数百 S/cmの高い値を示す。また、 PPyは環境安定

性に優れているだけでなく生体親和性も良好で、バイ

オセンサの材料としては極めて有効である (12)、(13)0 

Fig.2に示す電解重合装置の作用極として ITO(イン

ジウムー錫酸化物）導電性ガラス板、対向電極を白金

(Pt)板、参照電極に Ag/AgClを用いて、電解重合

をおこなった。電解液の組成はモノマーとしてヒ°ロー

ル (Py)0.05mol/l (和光純薬工業、純度98%)、支持

電解質として六弗化燐酸ナトリウム (NaPF4、和光純

薬工業） O. lmol/1、溶媒には蒸留水を使用した。定電流

(0.3mA/cmり電解重合で PPy膜を得た。

〈3・3〉試薬 (9)-(11)

実験には全て超高純度分析用試薬を用いた。

d-glucoseはSigma-Aldrichから、固定化に使用した GOx

はAspergilusNiger製の E.C.1.1.3.4.210U/mg (U/mgは、

Iμmolの測定対象物質（基質と言う。）の反応に関与

する酵素の活力）で和光純薬工業から、それぞれ購入

した。

水溶液に酸や塩基を加えた場合、水溶液の pH値の

変化を抑制するため緩衝液を用いた。pH6.5のリン酸塩

緩衝液 (PBS)0.05mol/lは、リン酸二水素カリウム

(KH2P04)およびリン酸水素ニナトリウム (Na2HP04)

から作製した。電流応答測定に用いるlmol/lglucose貯

蔵溶液をあらかじめ用意し、水溶液の状態で静置保存

した。

〈3・4〉電流応答

glucoseバイオセンサの感度は次式により評価した
(8) 

（電流応答）
センサ感度＝

(glucoseの濃度x電極面積）

ここで、電流応答は、 lmol/1のglucose貯蔵溶液から

5μl (glucoseの濃度5xIO―4mol/lに相当）を採取し、 0.4V

(Ag/AgCl) の定電圧を印加し他状態で PBS緩衝液

10mlに連続して滴下して求めた。

〈 3·5〉アルミナ性ナノ細管 (Anodise™) C9>-C11> 

バイオセンサの感度、応答時間など性能の向上を念

頭に置いて、固定化電極として PPyナノ細管多孔質電
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極を作製した。平均細孔径200nmのアルミナ性の多孔

質ナノ細管円板 (AnodiseTM、Whatman製）を基板とし

て、日本電子 (JEOL) 製の IonSputtering Device 

(JFC1500) を用い Ptを被覆し、電解重合の基準作用

電極とした。

〈3・6〉測定機器

電解重合や電流応答測定を含む全ての電気化学的な

実験は、 Fig.2に示す三電極電気化学容器を用いて北斗

電工製の AutomaticPolarization System (HSV-100)で行

った。 PPy膜重合前後のアルミナ性多孔質ナノ細管電

極の形態は、島津製作所製の走査型電子顕微鏡

(Superscan、SS-550) を用いて観察した。 PBSの pH

は、Eutech製の CyberscanpH100/RS232を使用して調節

した。

尚、本章3.で述べた一連の実験は、特に述べない限

り温度300K程度の空気中で実施した。

4. 実験結果および検討

〈4・1〉最適重合時間 (9)-(11) 

ナノ多孔性の AnodiseTMをナノ細管を有する PPy薄

膜の形成に用いた。露出表面積0.8cm2の AnodiscTMを

マスクして Ptをスパッタ蒸着した。得られた Pt/

Anodise TM電極は、 Fig.2に示す Ag/AgCl参照電極、

Pt対向電極板からなる三電極電気化学重合容器の作用

電極とした。電解重合では、導電性高分子の生成量は、

基本的には通過電荷量に応じて決まる。重合反応条件

を選ぶと電解重合反応に要した電荷は膜形成に使わ

れ、生成量はファラディー則で決まり、重合時間と膜

厚は比例関係を示すことが知られている (1)。本実験で

は重合時間を45、90、180および900秒と種々変化して

厚さの異なる PPy膜を作製し、 2mg!mlのGOx溶液5μ

lを滴下して物理吸着により GOxを固定化し、バイオ

センサを作製した。これらセンサの応答電流測定を行

い、〈3・4〉節で述べた関係式を用いてセンサ感度を求

めた。最高感度は90秒の重合時間で作製した PPy膜で

得られ、 GOx固定化PPy膜の最適重合時間とした。

〈4・2〉glucoseoxidaseの固定化

酵素電極で最も重要な側面の一つは、電極上への酵

素の固定化法である。酵素固定化法としては、“化学結

合法”、“架橋法”、“包括法”などが知られている (2)0 

“化学結合法”や‘‘架橋法"は、電極と酵素の結合カ

が強いので、電極からの酵素の脱離は抑制される。し

かし、試薬による酵素の失活が起こりやすいという欠

点がある。

本実験では、酵素の固定化法として最も単純で容易

な‘‘吸着法"、導電性高分子の特長を利用した“包括法”、

そしてこれら両者を併用しだ'2-step法”についても検

討した。

“包括法”では、 PyモノマにImglmlのGOxを加え、

PPyの電解重合を行った。一方、‘‘物理吸着法”では、

GOxの貯蔵溶液 (210U/mgの2mg/ml)から5μ!を採取

し、あらかじめ電解重合した PPy を有する Anodise™

電極上に滴下した。 "2-step法”と名付けた“包括法”

と“物理吸着法”を併用した固定化法も実験し、酵素

固定化の性能を調べた。

本実験で用いた Pyの定電流電解重合において、電

解液へGOxを添加した場合 ("GOX有り")と電解液へ

GOxを添加しない場合 ("GOx無し")で観測した電位

と重合時間の関係を調べた。 "GOX無し”の場合、重合

開始後数秒以内に小さな電圧ヒ゜ークが観測され、重合

開始瞬時におけるオリゴマやダイマの形成 (14)、あるい

は電極界面の濡れ性 (15)などに基因しているかもしれ

ない。定常状態の値に比べて非常に小さい過渡電圧ピ

ークは、極めて短時間で定常値を示し、重要な物理的

意味は有していないようである。このことは、電解重

合により非常に均ーなPPy薄膜がPt電極表面に形成さ

れていることを示唆し、ナノサイズの細孔を有する電

極を用いた電解重合により、その内壁では薄い PPy膜

からなるナノチュープを形成していると考える。電位

は重合時間に対してほとんど変化せずほぼ一定値を示

す。 "GOx無し”の場合の電位（約0.8V) に比べて、添

加した場合の電位は約0.25Vの降下が見られ約0.55V

の一定値を示す。実験条件は GOx添加の有無以外は、

全て同じである。これらの観測結果は、 GOXの添加に

よって電解液の溝電率の増加をもたらし、重合電位の

降下(0.25V)を引き起こすと考えられる。従って、"GOx

有り”の電解液を用いて重合した PPy膜は比較的高い

導電率を有していると推察される。

〈4・3〉PPyナノ細管多孔質膜の SEM観察 (9)

アルミナ性の Anodise™ を電解重合用に電極として

利用するため Ptのスパッタ蒸着を行った。 AnodiscTM

のナノ細孔を遮る Pt粒子を避け、導電性を確保するた

め厚さ約50nmのPt薄膜層を形成した。 Ptをスパッタ

蒸着した AnodiscTMは、ナノ多孔性アルミナ電極とし

て作用し、 PPyを重合した後でもナノ多孔性を保持し

ているので、多孔性PPy膜を得ることができる。従っ

て、重合時間（言い換えれば、通過電荷量）を最適化

し、厚さを制御することが重要となる。 GOx酵素は、

10-IOOnm程度の大きさの粒子径を有することが分か

っている (16)。使用する Anodise™ の平均細孔径が

200nmの場合、 GOX包括に対する多孔性を考えると、

細孔径は最大200nmだから GOxを包括しやすいと考え

られる (J6)D 

本実験では、〈4・1〉節で述べたように約90秒の電解

重合時間でセンサ感度は最大となり、 PPy膜は適当な

- 28 -



大きさの細孔を形成していると考える。すなわち、 PPy

の膜厚は、重合時間の経過とともに増加するので、電

解重合時間が約90秒より長くなると PPy膜が厚くな

り、センサ電極表面のナノ細孔が PPy膜で埋まり、セ

ンサ感度が低下すると考える。

走査型電子顕微鏡 (SEM)を用いて平均細孔径200run

の Anodise™ のナノ細孔および断面の観察を行った。

AnodiscTMの断面は、多数の細管が相互に連結すること

なく、平行に配列している様子が観測された。一方、

Ptをスパッタ蒸着した AnodiseTMは、平均細孔径（細

管径） 200runの多孔質構造を有しており、 Pyの電解重

合により Anodise™細管表面が PPy膜で被覆され PPy

細管が形成されている 。 Anodise™は、細孔径（細管径）

10-200nmの多孔質構造を有しており、電解重合によ

りPPy細管が形成される。AnodiscTMの細管内壁に電

解重合した PPyとGOXを“吸着法”により担持すると、

わずかに PPy細管が細くなっていることが観察され

た。

AnodiscTMは、 PPy膜を電解重合後、さらにそれに続

< GOxの吸着後でさえ、細管構造を維持しているので、
glucoseや酸素分子は細管内を動きやすく、結果として

応答時間も大きく改善できる可能性がある。

G仇酵素の粒子径は10-lOOrunの範囲にあり (16)、

GOXを包括するために生体適合性 PPy膜で被毅した

AnodiscTM細管は、適度な細孔径を有している。言い換

えると、ナノ多孔質 PPy薄膜 (PPy細管）は、 GOx吸

着のトランスデューサとして好都合であり、 PPy平坦

膜を使用した時に生じる酵素の染み出し防止が可能で

あると考えられる。本実験では、 5μ!のGOxがセンサ

の構築に使用されており、極めて少量である。試作し

た glucoseバイオセンサは、〈4・4〉節で述べるように

低濃度の酵素吸着で動作し、 PPy細管が配列した

Anodise™ を用いることで高効率、高感度を実現できた
(9)-(1 !) 

〈4・4〉ナノ細孔 Pt/PPy/ glucose電極の電流応答
(9)-(11) 

最高感度を示す重合時間90秒で得た PPy/P匹膜を

用いて電流応答測定を行った。Fig.4はGOxの固定化を

“吸着法”、“包括法”および "2-step法”とした

Anodis巴電極および通常の PPy膜に GOxを“吸着法”

で固定化した電極を用いて作製したバイオセンサに

0.4V (vs. Ag/AgCl) の電圧を印加し、 5xl炉mol/1の

glucoseを連続的に滴下 (lmol/1の貯蔵溶液5μlを10ml

のPBSに滴下）して観測した典型的な電流応答と経過

時間の関係を示す。応答電流測定中は、溶液の組成を

均ーにするため、磁気攪拌機で電解液を攪拌した。

Anodise™ 電極を用いたセンサでは、 GOXの固定化法に

関係なく貯蔵液から分取した glucoseを添加すると、

論文：電気化学バイオセンサの機能デザイン

ほぼ同時に酸化電流は増加し、数秒以内に、定常状態

の電流値の90%に到達する。このセンサは、電圧0.4V

(vs. Ag/ AgCl) という低い電圧で動作し、検出目的の

物質ではないアスコルビン酸（ビタミン C)や尿酸な

どの酸化の影響を抑制できる (I7)-(I 9)。最大細孔径

200nmのAnodisc1Mを用いたセンサでは、“吸着法”の

場合、感度3m.Acm-2(mol/1Y1で，線形範囲は、 0.5-13

X 10-3mol/l、応答時間3秒であった。“包括法”では、

3.75m.Acm-2 (mol/IY1の感度が得られ、線形範囲は‘‘吸

着法”に比べてわずかに狭く 0.5-9X1炉mol/1、応答時

間9秒となった。"2-step法”で作製したセンサの感度

は、 4.45mAcm-2(mol/1)―］と大きくなり、線形範囲も広

くなり、 0.5-16Xl炉mol/1が得られた。しかし、応答

時間は“包括法”と有意差は無く、 8秒となった。“包

括法”および "2-step"法で応答時間が遅くなるのは、

GOxが PPy膜中の奥深くに3次元空間的に包括される

ことによると考える。

一方、 ITO被授ガラス板に Ptをスパッタ蒸着して電

極とし、電解重合条件を Anodisc1M電極と同ーとして

PPy/P凡膜を作製し、“吸着法”で GOxを固定化した
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図4 3種類の固定化法 (2-step法、包括法および吸着法）で

GOxを固定化したとき、センサに流れる典型的な電流の時間

特性0.4V(vs. Ag/AgCI)を印加してpHが6.5のリン酸塩緩衝液

PBSにSxl04mol/lのブドウ糖を連続的に滴下した。2-step法

による GO,、の固定化は、 PPy重合の中に電解液にlmg!mlの

GO、を加えて行い、その後2mg/m/のGOx貯蔵液から5μ!を採

取して吸着した。包括法による G0、の固定化は、 PPy重合中

に電解液にlmg!mlのGOxを添加して行った。吸着法による

GO、の固定化は、 PPyを重合した後、 2mg/m/のGO、貯蔵液か

ら5μ!を採取して吸着した。

Fig.4 Typical amperometric performances of the sensors with 

2-step GOximmobilization, GOx coentrapment, and GO,、physical
adsorption, for successive addition of 5 x 104mol/l glucose to pH 

6.5 PBS at 0.4V (vs. Ag/AgCI). 2-step GOximmobilization was 

done by adding GOx (lmg/ml) to the electrolyte during PPy 

polymerization and by adsorption 5μl of GOx cfrom 2mg/ml) 

afterwards. GOx coentrapment was accomplished by adding GO、
(lmg/ml) to the electrolyte during PPy polymerization. After PPy 

polymerization, GOx physical adsorption was accomplished by 

adsorption 5μI of GOx (from 2mg/ml) 
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バイオセンサの電流応答と時間の関係も Fig.4に示し

た。同図から明らかなように、 AnodiseTMを用いたナノ

細孔電極に比べて Pt/ITO電極を用いた PPy/P的膜

バイオセンサでは、電流応答の変化は極めて少なく、

感度は0.3mAcm-2(mol/lr1と求まり、 AnodiscTM電極に

比べて一桁程度小さい値を示す。言い換えれば、 PPy

/P的膜内には少量の GOXしか取り込まれて（吸着し
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図5 細孔径100nmと200nmを有する PPyナノ細管配列およ

び Pt/ITOガラス基板を用いて重合した PPy膜にGOxを物理

吸着してセンサ電極とし、 O.OSmol/1 リン酸塩緩衝液に

SxlO力nol/1のブドウ糖を滴下して観測した電流応答

Fig.5 Current response with an addition of Sx 1炉mol/1of 

glucose in to O.OSmol/1 phosphate buffer for PPy nanotube array 

seonsors with 100 and 2001un of pore size and PPy film 

synthesized on Pt/ITO glass electrodes, both loaded with GOx by 

ohvsical adsomtion 

て）いないことを示唆している。

Fig.5は、平均細孔径100nmおよび200nmのAnodiscrM

を用いて GOXを“吸着法”により固定化したバイオセ

ンサの電流応答と時間の関係を示す。尚、同図には比

較のため Fig.4で述べた Pt/ITO電極を用いた PPy/

P的膜バイオセンサの電流応答と時間の関係も示して

いる。同図に示すように平均細孔径100nmのAnodiseTM 

の電流応答特性を 、 平均細孔径200mn の Anodise™ を

用いた同一条件でのバイオセンサの特性と比較する

と、濃度5X 1 o-4mol/lの glucoseの滴下による電流の増

加量は、極めて明瞭になる。

Fig.5から、バイオセンサの特性、すなわち応答時間、

感度および線形領域についてまとめた結果を TableIに

示す。このバイオセンサの感度は、 7.4mAcm-2(mol/lY1 

と求まり、約2.46倍増加している (9)。しかし、線形領

域は0.5-10.4 X 10-3mol/lと減少し、電流応答時間も若

千遅くなり 4秒と求まる。

これ等の結果は、バイオセンサの性能が、心1odiscrM

の細孔径に依存することを示唆しており、実効表面積

の変化が要因となっている。すなわち、平均細孔径

100nmの AnodiseTMを用いて作製したバイオセンサで

は、 PPy膜を電解重合した後の表面積は Pt/ITO電極

を用いたセンサより増加する。しかし、 GOxの粒子径

が10-IOOnrn程度であることから、 GOxが平均細孔径

100nmの奥深くまで吸着固定化するのは比較的困難と

考える。それゆえ、比較的低濃度での酵素反応は吸着

固定化した GOxの作用で生じやすいが、酵素の濃度が

表l グルコースバイオセンサの性能比較 (Anodise™細孔径の違い）
Table 1 Analytical performance comparison of polymer based glucose biosensors 

, Biosensor configuration Sensitivity (mAcm-2(mol//Y1) Response time (s) Linear range (x 10-3 moll/) 

I 吝菜翌翌芸栞翌苔： ： :~- :: -:::=:: 
表2 GOXの固定化法の違いによるグルコースバイオセンサの性能比較

Table2 Performance comparisons of glucose biosensors based on the difference in GOx immobilization techniques. 

Physical adsorption Coentrapment method 2-step method 

Sensitivity 
3 3.75 4.45 

(mAcm-2(mol/l)-1) 

Linear range 
0.5-13 0.5-9 0.5-16 (x 10-3 moll[) 

I Response time 
(s) 3 ， 8 I 
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高くなると GOxの吸着量が少ないため酵素反応が起こ

りにくくなるので線形範囲は狭くなると考える (20¥

Anodise™ (平均細孔径200nm) に比べて Anodise™ (平

均細孔径100nm) の表面積は大きいので、酵素の酸化

反応による比02の検出は容易となり、比感度は

Anodise™ (平均細孔径200nm) より Anodise™ (平均

細孔径100nm)の方が高くなり、高感度 glucoseバイオ

センサ電極を開発する指針を与えている (21)。

Table2は、 Fig.4から得られた glucoseバイオセンサの

性能比較を示す。ナノ細管を有する Anodise™ を利用

したナノ細孔 glucoseバイオセンサは、応答速度が比

較的早く、表面積を増加することで高感度となりその

有効性が認められた。言い換えれば、 Pt被覆アルミナ

ナノ細管鋳型 (Anodise™) 電極を有効利用した例とし

て、 PPy薄膜バイオセンサを試作し、その特性を述べ

た。

5. まとめ

本研究では、バイオセンサの性能向上を目的として、

3種類("吸着法"、“包括法"およびこれら両者を併用

した "2-step法")の GOxの固定化法を用いた、 glucose

バイオセンサの基本特性について検討した。すなわち、

GOx固定化に対するナノ多孔質アルミナ性円板

(Anodise™) の使用の可能性、そしてこの特異な電極

に関連した特性の変化を調べた。

バイオセンサにおける反応活物質の固定化の方法や

信号を検出するトランスデューサの電極などを工夫す

ることにより、感度、応答時間、そして線形範囲は大

幅に改善できることが明らかになった。

バイオセンサの長寿命化や選択膜（メディエータ）

の有無による異なる固定化法での特性の違いなど、今

後さらに解明すべき多くの課題がある。本研究では、

Anodise™ の細孔径の違いによるバイオセンサの性能

比較を行い、酵素粒子径の比較的広範囲の分布

(10-IOOnm)から、特性、性能について検討した。こ

こで述べたような細孔径の異なるナノ細管が配列した

霞極を有するバイオセンサでは、酵素のような目的と

する検出物質と細管径をうまく適合させることで性能

向上につながるので、Anodise™の平均細孔径を最適化

することが不可欠であるが、バイオセンサのトランス

デューサとして有望な電極となる (21)0

論文：電気化学バイオセンサの機能デザイン
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