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Проведен сравнительный анализ откликов носимых сенсоров из композитного материала на основе

малослойного графена с небольшой добавкой проводящего полимера PEDOT:PSS при адсорбции на графен

глюкозы или гормонов, отвечающих за стресс (кортизол или др.), в ходе анализа пота человека. Показано,

что динамика изменения сигнала сенсора в режиме непрерывной записи на 1−2 порядка более быстрая для

кортизола по сравнению с глюкозой. Проведено сравнение процессов взаимодействия глюкозы и кортизола

с графеном с использованием такого параметра, как эффективные сечения взаимодействия кортизола или

глюкозы с вертикально ориентированными частицами графена. В целом, показано, что, меняя площадь

сенсора, можно обеспечить приоритетные условия для наблюдения отклика, связанного с глюкозой или

с кортизолом.

Ключевые слова: графен, PEDOT:PSS, неинвазивные сенсоры, 2D-печать, глюкоза и кортизол.

DOI: 10.61011/JTF.2026.06.63001.292-25

Введение

Слои, созданные из графена и малослойного графе-

на, активно используются для разработки различных

сенсоров и, как правило, они демонстрируют высокую

чувствительность [1–4]. Так, например, резистивные сен-
соры из ультратонких слоев графена, напечатанных с

использованием 2D-принтера на обычной бумаге, демон-

стрировали высокий отклик в качестве сенсоров глюко-

зы, влажности, дыхания, касания и др. [5–7]. Действие
многих сенсоров было основано на анализе пота, что в

последнее время представляет собой крайне привлека-

тельный подход для развития персонализированной ме-

дицины, так как пот является одной из самых доступных

биологических жидкостей человека [8–10]. Механизм

отклика сенсоров основан на адсорбции глюкозы, воды

или других молекул на частицах активного слоя сенсора,

что приводит к изменению проводимости слоя. Причины

изменения проводимости сенсора могут быть разные:

химические реакции адсорбированных молекул с ис-

пользованием сенсорного слоя в качестве катализатора,

взаимодействие с атомами на поверхности с изменением

их зарядовых состояний и др. В качестве катализаторов

часто используют такие слои как проводящий полимер

PEDOT:PSS, графен или другие материалы и фермен-

ты [11–13]. Для обеспечения высокой чувствительности

сенсора, как правило, необходимо создавать максималь-

но разветвленную или пористую поверхность активного

слоя при минимальной его толщине. Так, например, для

сенсоров из работ [5–7] был разработан композит из

частиц малослойного графена с небольшой добавкой

проводящего полимера PEDOT:PSS, который обеспечи-

вал как связку частиц графена, расположенных вдоль

поверхности, так и относительно большое количество

вертикально ориентированные частиц. Именно такие

вертикально ориентированные частицы графена могут

выступать в качестве приоритетных мест для адсорбции

различных молекул и работают как катализаторы разных

химических реакций.

Управление стрессом необходимо для психического

и физического здоровья, однако современные методы

основаны на субъективной самооценке или косвенных

физиологических измерениях, часто недостаточно точ-

ных. Последнее время активно разрабатываются микро-

флюидные комплексные носимые сенсоры кортизола и

других гормонов стресса [14,15]. Появившийся в этом

году носимый мультиплексный микрофлюидный биосен-

сор Stressomic [15] позволяет проводить неинвазивный

мониторинг кортизола, адреналина и норадреналина,

накапливая пот с помощью микрофлюидных каналов

для непрерывного отбора проб и анализа. Электро-

химические исследования на людях показывают, что

Stressomic отслеживает гормональные колебания в ответ

на физические, психологические и другие стрессоры.

В целом, направление по разработке микрофлюидных

систем, которые собирают, хранят и выполняют анализ

биомаркеров микролитров пота in situ, по мере его вы-

деления с поверхности кожи, представляют собой новый

класс носимых технологий с мощными возможностями,

дополняющими возможности традиционных биофизиче-
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ских сенсорных устройств [16]. Однако такие сенсоры

являются достаточно сложными и соответственно доро-

гими. Так, например, в биосенсоре Stressomic использу-

ются графеновые электроды с лазерной гравировкой, де-

корированные золотыми нанодендритами, что позволяет

достигать пикомолярного уровня чувствительности и од-

новременно обнаруживать несколько гормонов стресса.

Используя теорию функционала плотности, в рабо-

тах [17,18] показано значительное увеличение адсорб-

ции молекулярных газов на графене, модифицирован-

ном ионами переходных металлов, особенно в случае

использования наночастиц графена [19]. Теоретические
исследования электронных эффектов адсорбции тирео-

тропного гормона на двумерных структурах графена с

использованием теории функционала плотности позво-

лили определить энергии взаимодействия гормона с мо-

нослоями графена и сделать вывод о целесообразности

использования графена для синтеза быстродействующих

нанобиосенсоров [20]. В работе [21] с использованием

молекулярной динамики в сочетании с методами расчета

свободной энергии показано, что сочетание полимеров с

углеродными материалами (нанотрубками) может зна-

чительно менять сродство к небольшим ароматическим

соединениям с различными функциональными группами.

Более того, адсорбция биомолекул на графен может

значительно облегчаться в водном растворе [22].

В настоящем исследовании проведено сравнение вза-

имодействия молекул кортизола и глюкозы с мало-

слойными графеновыми чешуйками, вертикально рас-

положенными на поверхности PEDOT:PSS, и оценены

сечения двух реакций между молекулами кортизола и

глюкозы, которые содержатся в составе пота с графеном.

Эти сравнения позволяют сформулировать условия со-

здания сенсоров, предназначенных для преимуществен-

ного тестирования молекул глюкозы или кортизола.

Выдвинутая концепция имеет большой потенциал в

качестве важного дополнения и инструмента инжене-

рии для сенсорных приложений. Так, показано, что в

случае тестирования глюкозы следует выбирать сенсор

с малой площадью (в нашем случае 0.08 cm2), когда

взаимодействие с глюкозой доминирует, тогда как для

тестирования кортизола следует использовать сенсоры

большой площади (0.25−1 cm2), когда отклик возрастает
на два порядка.

1. Материалы и методы эксперимента

Сенсорные структуры создавались путем 2D-печати

композитной суспензией, включающей в себя частицы

малослойного графена (в дальнейшем для краткости

будем писать частицы графена) с концентрацией 1mg/ml

в растворе 70% спирта и 30% воды и небольшую (около
1wt.%) добавку проводящего полимера PEDOT:PSS

(Poly(3,4-ethylenedioxythiophene)−poly(styrenesulfonate),
1% водный раствор производства компании Sigma-

Aldrich №739332), на поверхности обычной офисной

бумаги плотностью 80 g/m2. Частицы малослойного

графена были синтезированы с использованием

плазмотрона постоянного тока в атмосфере гелия,

применяемого в качестве инертного плазмообразующего

газа, прекурсора углерода — пропан-бутановой смеси

и давлении 350 Тоrr. Отличительной особенностью

полученных частиц является узкий разброс по толщине

(2−5 монослоев) и латеральным размерам частиц

(100−200 nm) [6,7].

Для подтверждения протекания реакции окисления

глюкозы при взаимодействии с частицами графена было

проведено тестирование образования перекиси водорода

при добавлении раствора глюкозы в чернила для печати

сенсоров. Для доказательства повышения концентрации

кортизола при прокалывании пальца были сданы анали-

зы на определении кортизола по слюне до и во время

прокола.

Сенсоры создавались с помощью 2D-печати на струй-

ном принтере Dimatix Fujifilm (DMP-2831, США) тол-

щиной ∼ 10 nm (2 печатных слоя), а их площадь ва-

рьировалась от 0.08 до 1 cm2. Контакты создавались

с помощью серебряной пасты (ТУ 6365-001-40045136-

2002, ПСП-2) и фольгированного текстолита с толщиной

медного слоя 18µm. Сенсор крепился на запястье с

помощью ремешка или скотча. На вставке рис. 1, b

приведена фотография сенсора на руке волонтера, а на

вставке рис. 2, а дано фото разных по размеру сенсоров.

Измерения проводились с использованием считывающе-

го устройства с непрерывным считыванием через 0.5

или 1min и передачей сигнала по Bluetoth на телефон.

Параллельно проводилось измерение уровня глюкозы в

крови коммерчески доступным глюкометром (Contour
Plus). Для изучения морфологии и локальных свойств

сенсоров с высоким пространственным разрешением

был использован атомно-силовой микроскоп (АСМ,

Solver PRO NT-MDT, Россия). Из-за большого рельефа

подложки сенсоров (бумаги) измерения проводили в

контактном и полуконтактном режимах. Для тестирова-

ния изменений морфологии сенсоров при попадании на

поверхность молекул кортизола был приготовлен водно-

спиртовой раствор кортизола с высокой концентрацией

28µmol/l для обеспечения возможности увидеть преиму-

щественные места адсорбции гормонов.

2. Результаты

На рис. 1 представлены зависимости сигнала счи-

тывающего устройства сенсора от времени S(t) для

двух человек и уровней глюкозы в крови от време-

ни, измеряемых периодически коммерчески доступным

глюкометром. Сигнал — это напряжение, снимаемое с

микроконтроллера, величина которого пропорциональна

проводимости сенсора. В процессе эксперимента тести-

руемые принимали небольшое количество пищи (содер-
жащей быстрые углеводы, например, кофе с конфетой

или др., на рисунке время приема пищи отмечено вер-
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Рис. 1. Зависимости сигнала считывающего устройства сенсора от времени для двух человек и уровня глюкозы в капиллярной

крови от времени, определенное коммерческим глюкометром (красные кривые). Штрихом обозначено время приемов пищи. а —

первый пик связан с разговором на повышенных тонах, второй соответствует росту глюкозы в поте; b — все пики вызваны

стрессом при проколе пальца и/или измерении уровня глюкозы в крови. На вставке приведено изображение тестирующего

устройства с сенсором, закрепленном на запястье, и телефоном, на который передается сигнал с сенсора.

тикальной пунктирной линией), в результате чего при

непрерывной записи сигнала со считывающего устрой-

ства наблюдался пик сигнала, связанный с увеличением

глюкозы в поте, который следовал через 10−20min за

пиком глюкозы в крови. Кроме того, видно, что на

зависимостях S(t) могут наблюдаться дополнительные

пики (первый пик на рис. 1, а и все краткие пики на

рис. 1, b). Нами было показано [7], что такие краткие

(1−10min) пики связаны с разными стрессовыми ситу-

ациями, т. е. предположительно связаны с увеличением

концентрации гормонов стресса, основным из которых

является кортизол. Так, первый пик, показанный на

рис. 1, а, был связан с разговором на повышенных тонах,

а пики на рис. 1, b, были связаны со стрессом при

проколе пальца иглой при измерении уровня глюкозы в

капиллярной крови. В результате возбуждения нервной

системы у испытуемого, данные которого представлены

на рис. 1, b, пики на болевые ощущения наблюдались для

каждого прокола, а большая амплитуда центрального

пика на рис. 1, b связана с проколом пальца на большую

глубину, что контролировалось с помощью специаль-

ного приспособления для быстрого прокола кожи из

комплекта бытового глюкометра. Параллельно с экс-

периментом изменение уровня кортизола испытуемого

было измерено стандартизованным методом в слюне

путем анализа биоматериала в медицинском учреждении

до и во время прокола пальца. Было получено, что

до прокола уровень кортизола составлял 5.0 nmol/l, а

после прокола — 6.1 nmol/l (увеличение на 1.1 nmol/l). У
второго волонтера во время аналогичного эксперимента

были более высокие значения кортизола, но его рост

также составил 1.0 nmol/l.

На рис. 2, а представлены части сигналов S(t), приве-
денные к одному времени наблюдения пика, для случая

прокола пальца при использовании сенсоров с одина-

ковой толщиной, но разной площадью. Изображения

использованных сенсоров разной площади представлены

на вставке рис. 2. Видно, что увеличение площади сен-

сора приводит к значительному росту амплитуды пика

на зависимости отклик сенсора от времени для случая

прокола пальца (кортизола) и слабой зависимости для

глюкозы (рис. 3), хотя исходное значение сигнала в

последнем случае выше. Нужно сразу отметить, что

содержание глюкозы в составе пота значительно (на
2−3 порядка) выше, чем кортизола, и, кроме того, могут

отличаться сечения взаимодействия молекул с графеном.

На рис. 2, b представлено АСМ-изображение поверх-

ности сенсора с напечатанными на бумаге слоями ком-

позита. Светлые полоски — это вертикально ориентиро-

ванные частицы графена.

Зависимость амплитуды пиков 1S, связанных с ростом

кортизола в поте и сигналов сенсоров для уровня

глюкозы в крови 8.0mmol/l в зависимости от площа-

ди сенсора, представлены на рис. 3, а. Аналогичные

зависимости для изменения сигнала, нормированные

на сигнал для сенсора с минимальной площадью So,

представлены на рис. 3, b. Видно, что в таких коорди-

натах зависимости 1S/So(Ss) спрямляются. Комплекс

измерений, приведенных на рис. 2, а и 3 были выполне-

ны на одном волонтере. Аналогичные измерения были

проведены на шести других участниках. Относительно

низкое количество участников связано с тем, что пик

от прокола пальца наблюдался только у волонтеров с

легко возбудимой психикой. У всех волонтеров был

свой уровень пота и соответственно начальный сигнала

сенсора. В результате кривые, аналогичные рис. 3, а,

почти параллельно смещались вверх или вниз. Статисти-

ка показала, что разброс значений параметра 1S/So(Ss )
был менее 10%.
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Рис. 2. а — сигнал, связанный со стрессом от прокола пальца при измерении глюкозы для легковозбудимого человека, при

использовании сенсоров разной площади. Площадь сенсора приведена на рисунке как параметр. Оптические изображения сенсоров

с разной площадью представлены на вставке. b — АСМ-изображение поверхности бумаги с напечатанными слоями композита.

Светлые
”
черточки“ — вертикально ориентированные частицы графена.

Рис. 3. а — сигнал, связанный со стрессом от прокола пальца (кортизол) и изменением глюкозы в зависимости от площади

сенсора в логарифмическом масштабе; b — изменение сигнала 1S/So нормированное на первое значение в линейном масштабе.

Уровень глюкозы в крови составлял 8.0mmol/l.

Предполагается, что реакция окисления глюкозы в

поте при ее адсорбции на графене описывается ана-

логично, как и для случая взаимодействия глюкозы

и глюкозооксидазы [23], но с другими параметрами,

а графен в нашем случае работает как катализатор

(см. уравнение (1)). Окисление приводит к появлению

глюконовой кислоты и перекиси водорода, которая в

свою очередь распадается с появлением двух электро-

нов, которые и дают вклад в увеличение проводимости

сенсора. Этот факт демонстрируется в работе [6], а на

вставке рис. 3 приведено фото с появлением пузырей на

поверхности суспензии, из которой печатались сенсоры

при добавлении в нее раствора глюкозы.

Glucose(C6H12O6) + O2
Gr

=⇒ Gluconic acid(C6H10O6)

+H2O2
Gr

=⇒ 2H+ + O2 + 2e−. (1)

Для кортизола с увеличением площади сигнал воз-

растает на два порядка, значит, кортизол должен более

эффективно захватываться на частицы сенсора, но его

концентрация не велика и количество захваченных гор-

монов возрастает с увеличением количества частиц гра-

фена при увеличении площади сенсора. Для кортизола

условия взаимодействия и параметры реакций с графе-

ном в настоящее время практически не известны. Когда

человек испытывает стресс, реакция его организма выра-

жается в виде двоякого эффекта. Во-первых, происходит

непосредственно рост содержания глюкозы в крови (и

через некоторое время в поте) и, во-вторых, увеличи-

вается содержание кортизола непосредственно в поте.

Известно, что характерные времена изменения уровня

кортизола в крови (поте) существенно меньше, в десят-

ки раз, чем динамика изменения уровня глюкозы [24].
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Кортизол также подвергается модификации в присутствии катализатора. Реакцию между кортизолом и сенсором

можно представить следующим образом [25,26]. В (2) приведены лишь некоторые из возможных реакций для

кортизола. Кортизол играет сложную и активную роль в различных процессах, происходящих в организме человека,

и реакции его взаимодействия обычно не являются общепринятыми.

Cortisol(С21Н30О5) ✑
✑✑✸

◗
◗◗s

Cortisol(С21Н30О5) + 2H+ + 2e
−

Hydroquinone(C6H6O2) + H2O2t −→ 2H+ + O2 + 2e−, (2)

Возможные катализаторы кортизола изучены недоста-

точно. Однако, как показано ранее, повышение кортизо-

ла было измерено напрямую через анализ слюны. В це-

лом, предполагается, что разложение перекиси водорода,

по какому бы варианту не шла реакция, генерирует элек-

троны, количество которых обратно пропорционально

количеству кортизола в поте.

На рис. 4 представлены АСМ-изображения активного

слоя сенсора (подложка SiO2/Si) в режимах измерения

рельефа поверхности и латеральных сил, измеренных

до и после нанесения на поверхность, капли раствора

кортизола. Концентрация гормонов в растворе состав-

ляла 28 µmol/l, т. е. была относительно высокой, чтобы

обеспечить возможность визуализации мест их адсорб-

ции в нашем композитном слое. Последнее время актив-

но разрабатываются микрофлюидные носимые сенсоры

кортизола [14,15]. Содержание кортизола в поте по

данным этих работ варьируется в интервале от 10 nmol/l

до 1mmol/l. До нанесения капли с гормонами на поверх-

ности видны кластеры вертикально ориентированных

частиц графена. После нанесения капли раствора и

его высыхания частицы графена плотно декорированы

кортизолом. Это означает, что адсорбция кортизола

происходит именно на частицах графена.

В целом, связь отклика сенсора 1S/So и параметров

реакций графена (Gr) с глюкозой (G) или кортизо-

лом (C) может быть представлена выражением

1S/S0 = αNG/СσG/СNGrSs = bSs , (3)

где NG/C — количество молекул глюкозы или корти-

зола в тестируемом объеме пота, σG/C — эффектив-

ное сечение взаимодействия глюкозы или кортизола

с вертикально ориентированными частицами графена,

α — количество электронов, появившихся в сенсоре в

результате реакции (окислении) глюкозы или кортизола,

NGr — это плотность вертикально ориентированных

частиц графена на поверхности сенсора, Ss — площадь

сенсора, b — коэффициент наклона экспериментальных

характеристик 1S/So(Ss ). Площадь сенсора менялась

более чем на порядок от 0.08 до 1 cm2. Эффективное

сечение взаимодействия σG/C является основной физи-

ческой величиной, с помощью которой определяется

вероятность взаимодействия молекул и частиц.

По характеристикам, представленным на рис. 3, b,

были определены наклоны характеристик для откликов

сенсора на два типа взаимодействий с глюкозой

и кортизолом (см. таблицу). Используя изображения,

полученные с помощью АСМ (рис. 2, b), была оценена

плотность вертикально ориентированных частиц

графена, которые характерны для всех активных слоев

сенсоров. Получены значения в интервале от 6 · 109 до

2 · 1010 cm−2 для всех сенсоров. Для дальнейших оценок

было выбрано среднее значение 1010 cm−2. Оценка

количества пота, который выделяется на запястье,

основанная на взвешивании бумажного фильтра до

и после носки его в течение 1 h при закреплении на

коже скотчем, дала величину 0.13mg·cm−2
·h−1, далее

с использованием плотности воды делался перерасчет

на объем пота за время 1min на площади 1 cm2. Были

выбраны эксперименты, когда уровень глюкозы в крови

составлял ∼ 8.0mmol/l. Согласно существующим пред-

ставлениям [27,28], уровень глюкозы в поте составляет

∼ 10% от уровня глюкозы в крови, что соответствует

величине 0.8mmol/l. Скорость срабатывания сенсора

составляет ∼ 1min. Это позволило оценить количество

молекул глюкозы, которое поступает на сенсор

площадью 1 cm2 из пота как 6 · 1013. Аналогичные

оценки для кортизола, основанные на предположении,

что количество кортизола в поте составляет 100 nmol/l

(норма содержания кортизола в крови варьируется от

80 до 500 nmol/l) дало значение 8 · 1011 (см. таблицу).
Коэффициент α связанный с количеством электронов,

дающих вклад в проводимость сенсора благодаря

взаимодействию с графеном, и для глюкозы, и для

кортизола составляет 2 в соответствии с реакциями (1),
(2). С учетом полученных данных было оценено

эффективное сечение взаимодействия глюкозы или

кортизола с вертикально ориентированными частицами

графена σG/C , полученные значения приведены в

таблице. Нужно отметить, что полученные значения

эффективных сечений взаимодействия в значительной

мере определяются наличием барьеров для физической

адсорбции молекул глюкозы или кортизола на частицах

графена.

В таблице видно, что полученные значения эффектив-

ных сечений взаимодействия вертикально ориентирован-

ных частиц графена с глюкозой существенно меньше,

чем с кортизолом. Количество молекул глюкозы зна-

чительно (примерно на 4 порядка) выше, чем моле-

кул кортизола. Кроме того, размер молекулы глюкозы

значительно меньше, чем молекулы кортизола (глюкоза
С6Н12О6 имеет размер 7 · 10−10 m, и молярную массу

180 g/mol, а кортизол С21Н30О5 имеет вытянутую форму

и молярную массу 360 g/mol). В результате количество
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Рис. 4. АСМ-изображения для пленки до (а, b) и после нанесения капли раствора с кортизолом (с, d). a, c — измерение рельефа

поверхности; b, d — измерения в режиме латеральных сил.

Параметры взаимодействия глюкозы и кортизола с частицами графена

Молекулы 1S/S0 NGr, cm
−2

NG/C, cm
−2 α σG/С, cm

2

Глюкоза (G) 1.3 1 · 1010 6 · 1013 2 1 · 10−24

Кортизол (C) 106.0 1 · 1010 1 · 1010 2 5 · 10−19

мест для адсорбции молекул будут значительно разли-

чаться.

Основные погрешности для оценок сечений взаимо-

действия глюкозы и кортизола с графеном с исполь-

зованием уравнения (3) связаны с (а) количеством

пота, попадающего на сенсор, для чего мы увеличива-

ли время накопления, чтобы заметить изменение веса

фильтра, (б) плотностью частиц графена на сенсоре,

которая определена с погрешностью примерно в 2

раза, (в) количеством молекул глюкозы и кортизола в

составе пота, взятых из существующих литературных

источников (данную погрешность оценить сложно). Но,
так как оцененные значения сечений взаимодействий

отличаются на 5 порядков, а, главное, описывают наши

экспериментальные данные, полученные значения сече-

ний взаимодействия важны для сенсорных приложений.

В качестве основного полученного результата мож-

но утверждать, что для тестирования только глюкозы

нужно уменьшать площадь сенсора, если же интересуют

отклики нервной системы, то площадь сенсора нужно

увеличивать.

3. Обсуждение

Активные слои на основе графена и их компози-

тов составляют основу широкого спектра существенно

более простых и доступных сенсорных систем. Они

также потенциально являются одним из ключевых ма-

териалов для носимых датчиков, анализирующих пот

и контролирующих различные параметры, связанные

со здоровьем. Ключом к реализации этого потенциала

является возможность получения графеновых чешуек
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со стабильными свойствами, без оборванных связей на

концах чешуек, функционализация которых легко изме-

няется под воздействием различных внешних факторов

или просто со временем. На основе существующих пред-

ставлений самое важное, что простые реакции молекул с

плоскостью графена не происходят, нужны дефекты или

деформации в плоскости листа графена, либо реакции

идут на краях частиц, например, [18,19]. Был найден

метод синтеза малослойных графеновых частиц с ре-

конструированными краями без оборванных связей, но

с локализованными деформациями, которые облегчают

адсорбцию молекул (снижая энергию адсорбции) на

краях графеновых частиц [29,30]. В данном исследо-

вании сравниваются адсорбции молекул кортизола или

глюкозы из пота как два конкурирующих процесса, и

была применена модель для описания адсорбции на

краях частиц и оценки сечения взаимодействия мо-

лекул с графеновыми частицами. В результате были

найдены условия доминирования адсорбции глюкозы,

характерные для структур с малой площадью сенсора.

Увеличение площади сенсора приводит к многократному

увеличению его реакции на гормоны (в частности, на

кортизол) и позволяет наблюдать пики, связанные с

активностью нервной системы.

В работе [7] было показано, что отклики наших сен-

соров на кортизол, точнее на стресс, который приводит

к выбросу кортизола, быстрые (минуты), в отличие от

отклика на изменение глюкозы в крови и соответственно

в поте (десятки минут). Это согласуется с данными,

например, работы [24] и позволяет в случае одновре-

менного тестирования глюкозы и кортизола разделять

пики по длительности отклика. Надо также отметить,

что в работах [5–7] анализируется селективность откли-

ка на глюкозу. Было показано, что среди различных

компонентов пота содержание воды составляет 98%,

но отклик сенсора на воду значительно ниже отклика

на глюкозу. Также были исследованы отклики на ис-

кусственный пот (дистиллированная вода, NaCl, KCl,

мочевина, молочная кислота), на растворы ионов К+,

Na+ в концентрациях соответствующих их содержанию

в поте, на растворы Рингера (раствор солей NaCl,

KCl, CaCl2.6H2O) и Рингера–Локка (раствор солей NaCl,

KCl, CaCl2, NaHCO3 и глюкозы). Значительный отклик

появлялся только в последнем случае, так как раствор

Рингера–Локка содержал 5mmol/l глюкозы. Было пока-

зано появление перекиси водорода при взаимодействии

глюкозы с частицами графена и значительный отклик

сенсора на перекись водорода. Нужно напомнить, что

перекись водорода появляется в результате реакции

окисления глюкозы (1). Перечисленные выше экспери-

менты по доказательству селективности отклика сенсора

на глюкозу проводились преимущественно на сенсорах

с малой площадью.

Традиционные методы измерения кортизола, как уже

отмечалось выше, включают в себя процедуры, огра-

ничивающие непрерывный мониторинг, обычно пред-

полагающие сбор образцов биологических жидкостей

(например, слюны) с последующим отдельным анализом

в лабораторных условиях, который занимает несколько

часов. Последние исследования демонстрируют носимые

миниатюрные датчики (но в том числе с имплантирован-

ными электродами), интегрированные с электронными

модулями, которые обеспечивают беспроводной анализ в

режиме реального времени [31]. Несомненно, неинвазив-
ный метод, тестируемый в данном исследовании, более

привлекателен, чем методы с использованием импланти-

рованных электродов. Еще два примера неинвазивного

электрохимического сенсора кортизола основаны на ис-

пользовании композита графена и пиррола [32,33]. Сен-
сор из работы [33] был протестирован на сверхнизких

уровнях кортизола (до 0.5 ng/ml) в искусственной слюне,

соответствующих уровням, обнаруживаемым в образ-

цах человеческой слюны. Взаимодействие кортизола с

чувствительным слоем из композита мультислойного

графена в сочетании с пирролом был смоделирован

с помощью программного обеспечения Marvin Beans.

Показано, что кортизол взаимодействовал с атомами

азота в центре полимера через карбоксильные / гидрок-

сильные группы. Однако в модели для композита, как и

в экспериментах, рассматривался случай, когда графен

и пиррол располагаются в одной плоскости. В нашем

случае экспериментально была показана возможность

тестировать кортизол в концентрациях 0.2−0.36 ng/ml.

Нужно также отметить, что при рассмотрении воз-

можных реакций кортизола с участием разных катали-

заторов можно приводить не только реакции (2), но

и другие модификации данного гормона [13]. С дру-

гой стороны, известно, что полимер PEDOT:PSS яв-

ляется катализатором для реакций другого гормона

дофамина [11]. Данные о возможном взаимодействии

PEDOT:PSS или композита PEDOT:PSS / графен с кор-

тизолом в литературе отсутствуют. Часто для разных

методов тестирования кортизола используются более

сложные полимеры [24,34–36].
К сожалению, в настоящее время практически нет

данных для сравнения с полученными нами результа-

тами по оценке сечения взаимодействия кортизола и

глюкозы с вертикально ориентированными частицами

малослойного графена. В литературе, например, можно

найти энергию связи для глюкозы и пористого C2N

графена в водном растворе, полученные с использова-

нием теории функционала плотности с поправкой на

взаимодействия Ван-дер-Ваальса из первых принципов.

Показано, что энергия связи для глюкозы составляет

1.23 eV, а работа выхода электронов — 5.58 eV, что

выше, чем работа выхода для исходного графена на

2.0 eV [37]. Другие численные расчеты также были

направлены на оценки изменения энергетических пара-

метров при описании транспорта глюкозы или захвата

глюкозы на графен [38,39]. Для кортизола нет даже

таких данных. Однако нужно отметить, что все расчеты

рассматривают взаимодействие молекул с плоскостью

графена. В нашем случае имеет место взаимодействие

молекул с краями вертикально ориентированных частиц

графена.
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Заключение

Проведено сравнение откликов сенсоров на ос-

нове композита графена с проводящим полимером

PEDOT:PSS на две составляющие пота человека: глюко-

зы и гормонов, связанных с негативными внешними фак-

торами и, прежде всего, стрессом (кортизол, адреналин,
дофамин и возможно др.), для краткости эту составля-

ющую связываем с кортизолом. Показано, что сечение

взаимодействия кортизола в поте с вертикально ори-

ентированными частицами графена существенно выше,

чем аналогичный параметр для глюкозы. Вероятно, это

связано с существенно разными размерами молекул и,

скорее всего, разными барьерами взаимодействия. В це-

лом, экспериментально можно наблюдать значительные

пики, связанные со стрессом, за относительно короткие

времена (минуты), несмотря на относительно низкое

содержание гормонов в составе пота по сравнению с

содержанием глюкозы при использовании сенсоров с от-

носительно большой площадью. Полученные результаты

позволяют заключить, что увеличение площади сенсора

позволяет сдвинуть приоритет при анализе пота в пользу

кортизола, тогда как использование сенсоров с малой

площадью делает реакцию с глюкозой доминирующей.

В связи с растущей распространенностью связанных

со стрессом расстройств в современном обществе суще-

ствует острая необходимость в быстрой и динамической

количественной оценке уровня стресса, в частности, кор-

тизола. Разработка неинвазивных биосенсоров кортизола

с непрерывной записью позволяет смягчать последствия

стрессовых заболеваний и улучшать качество жизни

человека. Высокая чувствительность разрабатываемых

сенсоров на основе композита графен / PEDOT:PSS име-

ет перспективы реального их использования, особенно

на фоне современных ритмов жизни человека. Не менее

важны дешевые неинвазивные сенсоры глюкозы. Работа

позволяет сделать значительный шаг в разработке неин-

вазивных сенсоров глюкозы и кортизола.
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