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Abréviations 

 

ADN : Acide désoxyribonucléique 

ARN : Acide ribonucléique 

AFM : Microscope à force atomique (de l’anglais atomic force microscope) 

BF : Basses fréquences 

cf : Du latin confer, « se référer à » en français 

CHO : Ovaires d’hamster chinois (de l’anglais chinese hamster ovary) 

C. Parvum : Cryptosporidium parvum 

CPE : Element à phase constante (de l’anglais constant phase element) 

DEP : Diélectrophorèse 

DI : déionisé 

E. Coli : Escherichia coli 

e.g. : Du latin exempli gratia du latin, « par exemple » en français 

EWOD : Electromouillage sur diélectrique (del’anglais electrowetting on dielectric) 

Fc : Fréquence de coupure  

HF : Hautes fréquences 

H2O ppi : Eau pour préparation injectable 

i.e. : Du latin id est, « c’est-à-dire » en français 

kDa : Kilodalton 

ITO : Oxyde d’indium-étain (de l’anglais indium tin oxyde) 

Lf : Lactoferrine 

MDCK : Cellules épithéliales rénales canines (de l’anglais Madine-Darby canine kidney) 
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MEA : Réseaux d’électrodes multiple (de l’anglais multi electrode array)  

MEB : Microscope électronique à balayage 

MEMS : Microsystème (de l’anglais micro-electro-mechanical systems) 

MicroTAS : Microsystème à analyse totale (de l’anglais micro total analysis systems) 

min : Minutes 

PBS : Tampon phosphate salin (de l’anglais phosphate buffered saline) 

PCR : Réaction en chaine par polymérase (de l’anglais polymerase chain reaction) 

PEN : Polyéthylène naphthalate 

PEY : Polyéthylène téréphtalate 

PDMS : Polydiméthylsiloxane 

PMMA : Polymethylmethacrylate 

QCM : Microbalance à quartz (de l’anglais quartz microbalance) 

REM : Moulage de réplique (de l’anglais replica molding) 

RIE : Gravure ionique réactive (de l’anglais reactive ion etching) 

RPM : Rotation par minute 

s : Seconde 

SAW : Onde acoustique de surface (de l’anglais surface acoustic wave) 

SPR: Résonance des plasmons de surface (de l’anglais surface plasmon resonance) 

STM : Microscope à effet tunnel (de l’anglais scanning tunnel microscope) 

TEER : Résistance électrique transépithéliale (de l’anglais transepithelial electric resistance) 

UV : Ultra-violet 

VIH : Virus de l’immunodéficience humaine 
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Notation mathématique 

 

Constantes 

 

 

 

Variables 

Symbole Nom Unité 
A 
 

Aire d’une section m2 

Aw 
 

Facteur d’amplitude de 
l’élément Warburg 

Ω.s-0.5 

C 
 

Capacitance F 

CC. parvum 
Concentration en oocystes 

 
Oocystes/L 

Cdiélec 
 

Conductance due aux 
propriétés diélectriques de 

l’échantillon F 
 

Cdl 
 

Capacité de double couche 

D 
 

Diamètre m 

E0 
 

Champ électrique appliqué V.m-1 

FcBF 
 

Fréquence de coupure en 
basse fréquence 

Hz 
FcHF 

 
Fréquence de coupure en 

haute fréquence 

I 
 

Courant électrique A 

elliptiqueI  
Intégrale elliptique du 

premier ordre 
 

- 

K 
Facteur d’amplitude d’un 

CPE 
S.sn 

L 
 

Longueur m 

Symbole Nom Valeur Unité 

ε0 Permittivité du vide 8,8541.10-12 F.m-1 

π Pi 3,14159265 - 
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N 
 

Nombre d’unité (électrode ou 
cellule) 

- 

P 
Pression hydrodynamique 

 
Pa 

Q Débit volumique du fluide m3.s-1 

R 
 

Rayon m 

R 
 

Résistance 

Ω 
 

 
R// 
 

Résistance d’une 
configuration parallèle 

Rcellule 
 

Résistance du aux propriétés 
conductrices du milieu 
présent aux interstices 

intercellulaires 

Réch 
 

Résistance électrique due aux 
propriétés de conduction de 

l’échantillon 

Rint 
 

Résistance due aux 
interconnexions électrique 

RH
 

 
Résistance hydrodynamique Pa.s.m-3 

Rmilieu 
 

Résistance du aux propriétés 
conductrices du milieu 

cellulaire 
Ω 

S 
 

Surface m2 

U 
 

Tension V 

Um Tension transmembranaire V 

V 
 

Volume m3 

X 
 

Réactance 

Ω 
 

X// 
 

Réactance d’une 
configuration parallèle 

Z 
 

Impédance 

ZCPE 
 

Impédance d’un CPE 
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ZCPEcellule 
 

CPE du aux propriétés 
diélectriques des cellules 

ZCPEmilieu 

 

CPE du aux propriétés 
diélectriques à l’interface 

avec le milieu 

e 
 

Espace entre deux électrodes m 

f 
 

Fréquence Hz 

h Hauteur m 

k 
Module de l’intégrale 

elliptique du premier ordre 
- 

l 
 

Largeur m 

n 
 

Facteur de phase d’un CPE 

- 
 
 
 
 

α 
 

Facteur de dispersion du 
modèle de Cole-Cole 

εr 
 

Permittivité diélectrique 
relative 

εBF 
 

Permittivité diélectrique 
relative aux basses 

fréquences 

εHF 
 

Permittivité diélectrique 
relative aux hautes 

fréquences 

η Viscosité du liquide Pa.s 

κ 
 

Constante de cellule m-1 

φ 
 

Phase Degré 

σ 
 

Conductivité  électrique de 
l’échantillon 

S.m-1 

σDC 
 

Conductivité électrique 
statique 

S.m-1 

τ 
 

Temps de relaxation s 

ω 
 

Pulsation Hz 

 

Ω 
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Lexique 

 

Apoptose :  

Mort programmée d’une cellule, réaction qui peut être provoquée par le manque de facteurs 

de croissance cellulaire, des dommages subis par l’ADN ou simplement le manque de contact 

avec les cellules environnantes ou avec la matrice extracellulaire. Ce genre de réaction en 

cascade peut donc être facilement provoqué par des réactifs cytotoxiques (détériorant le noyau 

cellulaire). 

 

Aptamère : 

Courtes séquences d’ADN ou ARN synthétisés in-vitro. 

 

Biomatériau : 

Matériau artificiel destiné à être greffé sur l’homme. 

 

Boite quantique : 

Matériel semi-conducteur utilisant la propriété de quantifications des niveaux d’énergie des 

électrons de valence pour confiner leur mouvement à l’aide de barrières de potentiel présentes 

dans les trois directions de l’espace. Ces barrières de potentiel sont physiquement créées avec 

les dimensions nanométriques de la boite semi-conductrice. 

 

Capteur à base de cellule : 

Capteur utilisant des cultures in-vitro de cellules pour mesurer l’effet de réactifs possiblement 

cytoxiques. Ces expériences font parti d’un ensemble de contrôles permettant l’analyse 

exhaustive des conséquences physiologiques d’agents chimiques. 

 

Confluence :  

Situation d’un tapis cellulaire où le substrat de culture est entièrement recouvert par les 

cellules et où les cellules sont donc toutes contigües. 
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CPE (Elément à phase constante) : 

Composant électronique fictif dont l’impédance possède une phase constante avec la 

fréquence et une amplitude inversement proportionnelle à la racine n-ième de la fréquence. n 

étant un réel compris entre 0 et 1.  

 

Cristaux photoniques :  

Matériau correspondant à la juxtaposition nanométrique et périodique de matériaux d’indices 

optiques différents pour confiner spatialement les photons. 

 

Cytotoxicité : 

Propriété d’un réactif à détériorer les cellules. 

 

Constante de dissociation à l’équilibre (Kd) :  

Cette constante est égale à la concentration nécessaire de protéines pour que la moitié des 

sites récepteurs du ligand soient occupés. Plus cette constante est faible, plus l’affinité entre 

une protéine et son récepteur est donc élevée. 

 

Cytomètre en flux :  

Outil d’analyse biologique consistant à faire passer un flux de cellules marquées par 

fluorescence au travers d’un laser excitateur pour détecter la fluorescence émise. 

 

Diagramme Cole-Cole : 

Diagramme où la partie imaginaire de l’impédance complexe est représentée en fonction de sa 

partie réelle. Chaque point constituant le graphe correspond à une valeur de la partie réelle et 

de la partie imaginaire obtenue à une fréquence spécifique. Sur ce type de graphique, 

l’évolution fréquentielle de la courbe doit donc être précisée. 

 

Dispersion alpha : 

Dispersion diélectrique mesurée sur des suspensions biologiques causée par la diffusion des 

ions et contre ions.  

 

 

 

 



Lexique 

34 

 

Dispersion beta : 

Dispersion diélectrique mesurée sur des suspensions biologiques est due aux phénomènes de 

relaxation apparaissant à l’interface des membranes cellulaires (effet Mawell-Wegnerdu à la 

différence de permittivité diélectrique entre la membranaire cellulaire et le milieu de 

suspension). 

 

Dispersion gamma : 

Dispersion diélectrique mesurée sur des suspensions biologiques est due aux phénomènes de 

relaxation apparaissant avec les milieux polaires et aqueux. 

 

Double couche électrique : 

Le phénomène de double couche électrique apparait quand une électrode est placée dans un 

liquide chargé. Cet effet est dû à l’attraction vers les électrodes des contres-ions de 

l’électrolyte (ions de polarité opposée à celle de l’électrode) et des molécules polaires de 

l’électrolyte qui s’orientent selon la polarité des électrodes. Entre ces charges issues de 

l’électrolyte et les charges issues des électrodes, aucune charge n’est présente. Une capacité 

dite de double couche apparait alors à l’interface des électrodes et de l’électrolyte. Comme les 

distances séparant les charges issues de l’électrolyte et les charges issues des électrodes sont 

très faibles (quelques angströms), les capacités de double couche sont élevées (quelques 

µF/cm2). Cette double couche électrique comprend une couche fixe d’ions et de molécules 

adsorbées à la surface du métal (couche de Stern), couche qui est indépendante de la 

concentration en ions de l’électrolyte, et une couche mobile et diffusive qui dépend de la 

concentration de l’électrolyte en ions (la couche de Gouy). 

 

EC50 :  

Concentration nécessaire d’un réactif pour obtenir 50 % d’un effet cellulaire. 

 

Element Warburg : 

Composant électronique fictif dont l’impédance possède une phase de 45 degrés constante 

avec la fréquence et une amplitude inversement proportionnelle à la racine carré de la 

fréquence. 
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GFP (Protéine fluorescente verte) : 

Ces protéines servent de marqueurs fluorescents synthétisés en même temps que la protéine 

d’intérêt. Pour cela, le gêne à l’origine de cette protéine est fusionné in-vitro au gène codant la 

protéine étudiée. Cet ADN recombinant est ensuite intégré au génome de la cellule qui 

synthétisera ainsi la protéine d’étude en même temps que la protéine fluorescente. Ce type de 

protéine est donc artificiel et est appelé protéine de fusion.  

 

IC50 :  

Concentration nécessaire d'un réactif pour obtenir 50 % d’un effet cellulaire inhibiteur. Cette 

mesure est donc comparable à l’EC50 mais pour un effet inhibiteur. 

 

Immunomarquage : 

Technique biologique consistant à repérer une protéine à l’aide d’anticorps spécifiques et des 

liaisons anticorps-antigènes. 

 

In situ : 

Expression qualifiant l’analyse d’une cellule dans un organe intact. Cette expression est 

intermédiaire à l’analyse in vitro et in vivo puisque pour ce type d’étude, l’organisme n’est 

pas maintenu en vie. 

 

In vitro : 

Expression qualifiant une analyse effectuée hors d’un organisme ou d’un organe mais dans un 

environnement contrôlé et artificiel (e.g. boites de Pétri ou bioMEMS). 

 

In vivo : 

Expression qualifiant une analyse effectuée dans un organisme vivant. 

 

FRET (transfert d'énergie par résonance de type Förster) : 

Technique de marquage utilisant deux fluorophores : un fluorphore donneur qui va 

transmettre son énergie à un autre fluorophore accepteur. 
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Longeur de Debye : 

La longueur de Debye correspond à la zone autour d’un matériau dans laquelle des charges 

extérieures peuvent influencer le déplacement des charges mobiles circulant intrinsèquement 

dans ce matériau. Concernant les charges circulant dans une électrode plongée dans un 

électrolyte, cette longueur correspond à la zone de double couche. 

 

Microscope confocal à fluorescence :  

Microscope permettant d’atteindre des profondeurs de champ très faible (600 nm) et de 

localiser précisément au sein d’une cellule les marqueurs fluorescents. Pour atteindre cette 

résolution optique, un laser est utilisé comme source de lumière et un sténopé placé devant le 

détecteur permet de ne pas recevoir de lumière des plans adjacents au plan focal. 

 

Parafilm : 

Le Parafilm est un film couramment utilisé en biologie pour sceller des boites de pétri ou 

autre contenant. Il est flexible, déformable, imperméable à l’eau et très légèrement perméable 

aux gaz. 

 

Patch clamp :  

Méthode consistant à mettre en contact une micropipette contenant une électrode baignant 

dans un électrolyte avec la membrane d’une cellule de façon hermétique, permettant ainsi une 

mesure électrique isolée d’un unique canal ionique. 

 

Profondeur de champ :  

Distance à partir de laquelle l’intensité du champ électrique est divisée par deux 

 

Protéine G :  

Récepteurs représentant la famille de récepteurs membranaires la plus importante chez les 

mammifères. Les protéines G sont des protéines membranaires qui s’activent en se fixant à de 

la guanosine triphosphate (GTP) et se désactivent en se fixant à de la guanosine diphosphate 

(GDP) pour déclencher ou inhiber des réactions biochimiques intracellulaire, d’où leur nom. 
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QCM (Microbalance à quartz): 

Cette microbalance utilise les propriétés piézoélectriques du quartz dont la fréquence de 

résonance est extrêmement sensible à sa masse. Ce type de détecteur peut être utilisé pour 

repérer avec une grande sensibilité l’adhésion covalente de protéines sur sa surface 

préalablement fonctionnalisée. 

 

Résistance électrique transépithéliale (TEER) : 

Mesure électrique de l’espace intercellulaire. Cette mesure permet de quantifier la confluence 

des cellules. 

 

SAW (Onde acoustique de surface) : 

Les SAW utilisent des matériaux piézoélectriques telles que le quartz, le  niobate de lithium 

ou tantalate de lithium  (LiTaO3) pour déplacer à leur surface des ondes acoustiques générées 

et mesurées le plus souvent par des électrodes interdigitées en contact direct avec les 

substrats. L’onde est atténuée et déphasée lorsqu’elle entre en contact avec les particules 

biologiques. 

 

Sécrétion exocrine :  

Sécrétions s’écoulant en dehors du sang comme la peau ou les muqueuses. 

 

SPR (Résonance des plasmons de surface) : 

Cette méthode consiste à utiliser le phénomène d’onde évanescente apparaissant à l’interface 

d’un métal et d’un milieu diélectrique, ici le milieu biologique, lorsqu’une onde optique se 

réfléchit sur le métal. Cette onde évanescente va être modifiée par la fixation de particules 

biologiques à la surface du métal et cette modification se répercutera sur l’angle de réflexion 

de l’onde optique. On peut donc quantifier de façon précise la fixation de molécules 

biologiques à la surface du métal fonctionnalisé en mesurant les variations de cet angle. 

 

Volume mort : 

Volume contenu dans les capillaires. C’est ce volume qui limite le temps d’accès des réactifs 

aux biodétecteurs. Plus généralement, un volume mort correspond à un volume qui doit être 

traversé par les réactifs mais qui n’intervient pas dans le processus de détection 
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Zone apicale :  

Zone de la cellule exposée au milieu de culture in-vitro et à l’intérieur de l’organe in-vivo. 

 

Zone basale :  

Zone de la cellule en contact avec le substrat de culture in-vitro et en contact avec le liquide 

interstitiel in-vivo. 
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 Les sciences techniques arrivent aujourd’hui à un carrefour de leur histoire. Tous les 

domaines scientifiques se doivent dorénavant de savoir communiquer entre eux et d’échanger 

leurs informations afin de développer un seul et même  langage scientifique. Les différentes 

sciences techniques doivent se « décloisonner » et s’ouvrir aux autres domaines de 

connaissance tout en faisant l’effort de les comprendre. Le défi de beaucoup de chercheurs est 

dorénavant de savoir être interdisciplinaire. 

Depuis une petite vingtaine d’année, des chercheurs de plus en plus nombreux essayent de 

conjuguer des domaines aussi variés que la biologie, la chimie, la physique et l’électronique à 

des échelles de l’ordre de la cellule biologique. Attirés par les micro-technologies et les 

applications inédites rendues possibles par leurs utilisations transversales, de plus en plus de 

biologistes se mettent à exploiter ces techniques mixtes.  

Leurs études biologiques, chimiques ou environnementales utilisent des outils fabriquées avec 

les techniques de la microélectronique. Ces mêmes techniques qui étaient jusque là 

principalement utilisées pour les domaines de l’information et des télécommunications 

(développement de transistors de plus en plus rapides, de systèmes de communication 

intégrés).    

 

Ce domaine peut être désigné par le terme de BioMEMS qui désigne l’utilisation de Micro 

Electro Mechanical Systems (MEMS, micromachines ou microsystèmes), systèmes 

micrométriques combinant mécanique et électronique, à des fins biologiques. Pour ces 

composants, la partie mécanique correspond majoritairement à de la mécanique 

microfluidique. La manipulation d’élément biologique implique en effet l’utilisation régulière 

d’éléments microfluidiques (continue ou digitale). On retrouve aussi souvent le terme de 

biodétecteurs bien que cette notion ne précise pas la dimension du composant de transduction 

(microscopique ou macroscopique). 

 

L’accès des biologistes à ces technologies d’intégration leur a permis de miniaturiser des 

méthodes déjà couramment employées de façon macroscopique dans les laboratoires, comme 

par exemple la chromatographie (0-1) ou la diélectrophorèse (0-2). Elles ont également 

permis de mettre en parallèle des systèmes de mesures biologiques complexes afin d’atteindre 

des débits d’analyse extrêmement rapides (0-3,0-4,0-5,0-6). Le développement des puces à 

ADN pour la course au séquençage du génome humain en est l’un de ses meilleurs exemples. 

Ce genre de système est aussi appelé laboratoire sur puce (lab-on-chip) du fait qu’il intègre 
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sur un même substrat différentes étapes d’analyse de réactifs que l’on trouve dans un 

laboratoire de biologie (ce qui peut ne pas être le cas d’un bioMEMS miniaturisant une seule 

étape d’une analyse biologique).  

 

Les microtechnologies ont également été utilisées dans les recherches sur les biomatériaux (cf 

lexique) afin de comprendre plus finement l’interaction des cellules humaines avec de tels 

substrats. 

Enfin, globalement, dans ces différentes applications, l’utilisation de volume de plus en plus 

petit permet de réduire le temps et le coût des analyses biologiques. Des applications récentes 

sont même directement liées à l’environnement, comme la détection de métaux lourds ou la 

purification de l’eau. 

 

Pour les biologistes, un des principaux attraits de ces techniques davantage issues de la 

physique ou de la biochimie que de la biologie, est le fait qu’elles permettent des analyses 

sans marquage et non invasives.  

 

En effet, pour suivre des réactions impliquant des cellules biologiques ou des protéines, les 

biologistes utilisent encore principalement des marqueurs fluorescents ou radioactifs. La 

détection de ces réactions se fait ensuite par l’intermédiaire de microscopes confocaux (cf 

lexique) pour la fluorescence ou de liquides scintillants et d’autoradiographie pour la 

radioactivité.  

La fixation de ces marqueurs se fait de façon endogène par le biais d’anticorps qui iront 

s’attacher spécifiquement à des antigènes au sein de la cellule ou de façon exogène par 

l’introduction directe de fluorophores ou de marqueurs organiques. Seulement, le trafic 

informationnel cellulaire étant extrêmement complexe, il n’est jamais certain que ces fixations 

n’induisent pas elles-mêmes une modification du phénomène observé. C’est pourquoi ce type 

d’analyse avec marqueurs est dite invasive. Ces techniques de marquages et leurs limitations 

sont présentées plus en détail dans le 1er chapitre.  

  

Les techniques d’ingénierie biomédicale intégrées ont amené différents domaines de la 

physique à être appliqués en biologie. Différents types de détecteurs non invasifs et sans 

marqueurs ont ainsi été développés. Dans ce préambule, nous les présenterons de façon 

simplifiée en les regroupant par domaine physique respectif. Nous pouvons citer les 

détecteurs utilisant des techniques issues de l’optique, de la mécanique, de l’acoustique et de 
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l’électronique. Les détecteurs électroniques sont présentés de façon plus exhaustive dans le 1er 

chapitre, ils ne seront donc pas ici évoqués. 

 

Il faut être prudent et précis quand on évoque les détecteurs optiques dans le domaine des 

laboratoires sur puce. En effet, de nombreux microdispositifs utilisent de façon pratique des 

systèmes optiques qui ne sont pas intégrés et/ou ne correspondent pas au système de détection 

même. Dans ce cas, la détection ou la capture spécifique de matériel biologique se fait en 

amont par des méthodes miniaturisées électriques, mécaniques, acoustiques, microfluidiques 

ou même chimiques. Le système complet ainsi développé utilise un matériel optique 

macroscopique (comme par exemple un microscope) pour vérifier le bon tri ou la bonne 

récupération des éléments étudiés au sein du microdispositif. 

 

Une des techniques optiques miniaturisées les plus exploitées aujourd’hui est la résonance des 

plasmons de surface (SPR) (cf lexique). Cette technique est déjà bien implantée dans les 

laboratoires de biologie. Elle permet aux biologistes de mener en parallèle l’étude quantitative 

d’interaction protéine-protéine de façon très précise, à haut débit et sans utiliser de marqueurs. 

Certaines publications ont même montré le potentiel de cette méthode pour des analyses de 

culture cellulaire effectuée in-vitro (cf lexique) à la surface du biodétecteur (0-7). Le SPR a 

ainsi permis de détecter des modifications morphologiques (0-8) et des réactions cellulaires 

plus discrètes (0-9). Le principal problème de cette technique est que la zone investiguée par 

l’onde évanescente est très petite (quelques dizaines de nanomètres). Pour effectuer des 

analyses cellulaires à l’aide de cette méthode, il est donc nécessaire que la réaction étudiée 

provoque des modifications de l’interface cellule-substrat. 

 

Concernant le domaine de l’optique, nous pouvons aussi mentionner les cristaux photoniques 

(cf lexique). Les cristaux photoniques 2D (i.e. sur substrat) peuvent aussi être intégrés dans 

des plaques 96 puits. Cette intégration permet d’effectuer des analyses toxicologiques à haut 

débit  (0-10). Les fibres de cristaux photoniques sont également utilisées pour l’étude de 

cellules en suspension ou l’analyse protéique de solutions biologiques (0-11). Au contraire 

des cristaux photoniques sur substrat, leur utilisation reste limitée aux éléments biologiques en 

suspension. L’application des cristaux photonique 3D pour la biologie reste aussi une voie 

émergente mais leur réalisation technologique n’est pas encore au point (0-12). Leur 

application est discutée dans le 1er chapitre car elle se rapproche des techniques de marquage.  
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Nous pouvons également répertorier les biodétecteurs intégrés sans marquage utilisant les 

propriétés de l’acoustique. Un des biodétecteurs acoustiques les plus au point actuellement est 

la Micro Balance à Quartz (QCM) (cf lexique). Le fonctionnement de cette technique et ses 

applications évoquent celles du système SPR, bien que son implémentation dans les 

laboratoires biologiques soit bien moindre. Certains travaux ont démontré l’utilisation de 

QCM pour des cultures cellulaires (0-13). Comme pour les capteurs à base de cellule (cf 

lexique), le QCM a permis de mesurer la lyse de cellules de Vero par infection virale (0-14). 

Enfin, comme leur nom l’indique, les systèmes QCM détectent des variations de masse par 

unité de surface. La culture cellulaire provoquant une variation initiale de masse importante, 

les microbalances peuvent ne pas être adaptées à la détection d’interactions discrètes cellule-

protéine. 

 

Les ondes acoustiques de surface (Surface Acoustic Wave en anglais, SAW) (cf lexique) sont 

également appliquées en biologie depuis une quinzaine d’années (0-15). Les techniques de 

SAW ont été jusqu’ici principalement utilisées pour la détection de particules biologiques en 

suspension (des protéines le plus souvent). Des travaux récents ont pourtant montré que 

l’utilisation d’une couche de dioxyde de silicium pouvait permettre de passiver les électrodes 

de (LiTaO3) pour y cultiver des cellules souches et mesurer leur interaction avec des ondes 

acoustiques de surface (0-16).  

Un inconvénient des bioMEMS acoustiques est qu’ils sont constitués de matériaux 

piézoélectriques peu courants qui peuvent compliquer leur intégration au sein d’un laboratoire 

sur puce. 

 

Nous pouvons enfin mentionner les détecteurs mécaniques. Le plus couramment utilisé pour 

les applications biologiques est la poutre suspendue. D’abord appliquée à la détection de gaz, 

elle est également utilisée en mode résonant pour détecter la fixation de cellules biologiques 

en suspension, que ce soit des bactéries, des protéines, de l’ADN ou même des parasites (0-

17). La croissance bactérienne peut aussi être détectée (0-18). Certains travaux ont montré 

qu’il était possible de mesurer sur ces poutres en temps réel la contraction cellulaire de 

fibroblastes placés dans une matrice de collagène (0-19). Bien que présentant une sensibilité 

très élevée (la fixation d’une unique bactérie peut être repérée (0-20)), l’analyse de cellules 

adhérentes semble compliquée par la mise en vibration du système. 

Nous pouvons enfin mentionner l’utilisation de micro-pinces pour étudier la déformation 

mécanique de protéines ou d’ADN (0-21). L’intégration de cette méthode reste complexe. 
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Nous avons succinctement présenté les principaux biodétecteurs intégrés sans marqueurs 

répartis selon leur domaine physique. Certains d’entre eux sont limités dans leur intégration 

envisageable au sein d’un laboratoire sur puce ou ne permettent pas d’étudier des cellules 

cultivées in-vitro. Certaines méthodes sont déjà couramment utilisées dans les laboratoires 

alors que d’autres, malgré l’innovation qu’elles représentent, ont encore du mal à s’imposer 

dans la communauté des biologistes.  

 

Les microsystèmes électriques, précurseurs dans l’étude sans marqueurs de cellules 

adhérentes, semblent d’emblée présenter une polyvalence d’analyse unique. Au contraire des 

biodétecteurs sans marqueurs issus des autres domaines physiques, ils ne nécessitent pas 

d’étape de transduction électrique. L’absence de dissipation énergétique lors de ces étapes de 

conversion peut représenter un avantage pour la détection de phénomènes physicochimiques 

de faibles amplitudes. Nous avons donc choisi d’utiliser les techniques électriques pour 

analyser nos cellules biologiques d’intérêt et étudier leurs interactions biochimiques. 

 

Les travaux de thèse ici présentés concernent l’analyse de cellules biologiques par 

spectroscopie d’impédance basse fréquence dans des systèmes microfluidiques. Ils ont été 

réalisés au sein de l’équipe BioMEMS dans le laboratoire de l’Institut d’Electronique, de 

Microélectronique et de Nanotechnologies (IEMN, UMR 8520), sous la direction de Vincent 

Senez et la codirection de Dimitri Pavlidis. L’IEMN est un laboratoire parfaitement adapté à 

notre étude puisqu’il possède un savoir faire important dans la caractérisation électrique et la 

fabrication de composants microélectroniques. 

Cette thèse a été menée en collaboration avec l’Institut Supérieur d’Agriculture (ISA), l’Unité 

de Glycobiologie Structurale et Fonctionnelle de l’Université de Lille 1 (UMR 8576) et le 

Laboratoire d’Etude des Matériaux et des Composants pour l’Electronique de Université du 

Littoral-Côte d'Opale (LEMCEL).  

 

L’objectif de ces travaux est de développer de nouvelles techniques d’analyse biologique en 

utilisant et en intégrant des détecteurs électriques au sein de composants microfluidiques. Le 

but des dispositifs ainsi développés est de simplifier la mise en œuvre des études cellulaires, 

automatiser partiellement leurs taches, réduire les volumes de réactifs utilisés et les quantités 

de matériel biologique manipulées et ainsi réduire le coût et la durée des expériences. 

L’intégration de ces manipulations permet également d’effectuer des analyses simultanées et 

parallèles de différents paramètres expérimentaux.  
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La première partie de ce mémoire expose d’abord les travaux majeurs de l’analyse biologique 

électrique et de ses techniques intégrées. L’état de l’art du domaine est ensuite présenté : 

différents avantages des bioMEMS sont illustrés par des études récentes pertinentes. Des 

améliorations à apporter et des voies de développement envisageables sont également 

discutées. 

 

Dans le deuxième chapitre, les deux dispositifs développés au cours de cette thèse sont 

décrits : un bioMEMS à puits et un dispositif microfluidique. La conception et la fabrication 

des composants sont présentées. L’infrastructure de mesure est détaillée. Des notions 

théoriques importantes d’impédancemétrie sont exposées. 

 

La troisième section présente la caractérisation des dispositifs. Le circuit équivalent électrique 

utilisé pour la modélisation de nos mesures est d’abord décrit. Le dispositif à puits est étudié 

en mesurant l’impédance de différents liquides, la relaxation diélectrique de l’eau déionisée 

en basse fréquence (B.F.), l’effet de paramètres expérimentaux. Enfin, le dispositif 

microfluidique est caractérisé de la même manière. 

 

La quatrième partie décrit l’application de l’impédancemétrie intégrée à la désinfection de 

l’eau en parasite. Le modèle d’étude ici choisi est le Cryptosporidum parvum. Les enjeux 

environnementaux importants liés à cette problématique sont expliqués. La mise en place du 

protocole de manipulation employé est ensuite détaillée. Enfin, les mesures effectuées sur 

l’influence du milieu de suspension des parasites, la détermination de leur concentration et de 

leur viabilité sont présentées et discutées. 

 

Le cinquième chapitre s’articule autour de l’analyse électrique de l’interaction discrète entre 

la lactoferrine (Lf) et les cellules d’ovaires de hamster chinois (CHO). L’étude est d’abord 

effectuée avec les dispositifs à puits. Une caractérisation des conditions de culture spécifiques 

aux bioMEMS, un protocole de culture, une étude de certains paramètres expérimentaux et 

une modélisation électrique sont présentés. L’interaction de la Lf et des CHO est mesurée par 

impédancemétrie. Cette même interaction est ensuite étudiée avec les dispositifs 

microfluidiques. 

 

Le manuscrit s’achève par une conclusion reprenant les principaux résultats des différents 

chapitres ainsi qu’une présentation des perspectives de ces travaux. 
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Ce chapitre présente dans un premier temps un historique des grands travaux scientifiques qui 

ont amené au développement des biodétecteurs électriques intégrés. Les premiers travaux 

d’électrophysiologie sont évoqués. Les techniques d’analyse cellulaire actuellement 

employées en biologie sont décrites et leurs limitations discutées. Nous présentons ensuite des 

travaux d’électrophysiologie importants du 20e siècle qui ont démontré pour la première fois 

des notions majeures qui sont toujours régulièrement appliquées dans le domaine des 

bioMEMS. Les premiers systèmes d’analyse biologique qui ont permis d’étudier 

électriquement la cellule à des échelles microscopiques sont aussi détaillés. Nous décrivons 

l’évolution de la microélectronique à la microfluidique. Des techniques ayant émergé avec ce 

domaine sont succinctement présentées. Nous détaillons enfin des travaux importants du 

domaine de la biodétection électrique intégrée réalisés à la fin du 20e siècle. 

 

Dans un deuxième temps, nous présentons les avantages des techniques électriques par 

rapport aux méthodes issues des autres domaines physiques évoquées dans le préambule. Pour 

illustrer ces arguments, différents dispositifs sont décrits. Ces travaux réalisés ces six 

dernières années sont issus de l’état de l’art de la biodétection électrique intégrée. Nous nous 

intéressons ensuite aux points faibles que peuvent présenter les méthodes électriques. Ces 

points faibles correspondent à des voies d’améliorations actuellement développées dans le 

domaine des bioMEMS.   
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I.  Développement de l’électrophysiologie et des outils 
actuels de la biologie cellulaire 

I.1. Les premiers liens entre l’électronique et la 
biologie : l’électrophysiologie 

 On pourrait situer les premières connections entre l’électronique et la biologie avec les 

travaux de Volta en 1792 et ses analyses sur les réactions d’une grenouille aux stimuli 

électriques (1-1). Il a corrigé ainsi les hypothèses de structures biologiques génératrices de 

courant précédemment formulées par Galvani en 1791 (1-2). Beaucoup d’études, qu’on a 

regroupées sous le terme d’électrophysiologie, ont par la suite permis de mesurer les 

différents flux électriques au sein du corps humain (système nerveux, neuronal, réflexes, 

motricité et les différentes connections entre ces systèmes) tout en essayant d’en comprendre 

les mécanismes. On peut citer notamment les travaux de Carlos Matteucci en 1842 qui a été le 

premier à mesurer les courants issus de tissus musculaires (1-3) et ceux de Julius Bernstein en 

1912 qui fut à l’origine de la théorie d’une membrane cellulaire semi perméable et sélective 

(1-4). Ces travaux, alors limités par les moyens technologiques de l’époque, ont mesuré les 

propagations électriques au sein du corps humain de façon macroscopique et relationnelle 

entre les différents organes et tissus. Les cellules humaines ont été caractérisées 

électriquement au travers des différents organes, muscles, nerfs qu’elles constituent. Au 19e 

siècle, il est  encore technologiquement compliqué d’isoler les cellules, voire même les tissus, 

pour les caractériser électriquement. 

 

I.2. Développement de la biologie cellulaire et de ses 
techniques d’analyse 

I.2.1. Développement de la biologie cellulaire, de la 
biochimie et de la biologie moléculaire 

 Les études biologiques à l’échelle micrométrique ont commencé avec le 

développement de la microscopie, dans la première partie du 19e siècle. Ces travaux se sont 

concrétisés avec l’avènement de ce qu’on a appelé vers 1860 la théorie cellulaire : tous les 
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organismes sont constitués de petites unités, les cellules (1-5). Grâce aux travaux de William 

Perkin et le développement en parallèle de nouveaux marqueurs synthétiques (1-6), les 

biologistes ont considérablement avancé sur la structure cellulaire avec notamment la 

détermination des chromosomes, du noyau et de la mitochondrie. Le mécanisme de division 

cellulaire a pu ainsi être révélé pendant la deuxième partie du 19e siècle. A la même époque, 

est apparu une nouvelle discipline, désignée comme la biochimie, qui se focalise sur les 

procédés chimiques se déroulant au sein de la cellule et faisant intervenir les protéines, lipides 

et autres acides nucléiques. Au début du 20e siècle, avec l’intérêt grandissant pour la 

génétique, se développa la biologie moléculaire. Cette science a pour principal objet d’étude 

l’Acide Désoxyribose Nucléique (ADN) et les diverses protéines exprimées par nos cellules 

qui forment ainsi le patrimoine génétique et déterminent nombreuses de nos caractéristiques 

physiologiques. 

 

I.2.2. Les principales techniques de marquage 

 Pendant ces deux siècles, la biologie moléculaire et la biochimie ont utilisé 

majoritairement des techniques issues de la chimie, notamment pour la culture cellulaire in- 

vitro (cf lexique), la synthèse de protéines et peptides ou la séparation des différents réactifs. 

Afin de pouvoir déterminer les différents chemins informationnels au sein des cellules 

biologiques, des marqueurs fluorescents (ou fluorophores) et radioactifs ont été développés 

pour marquer les protéines ou les organelles d’intérêt. Aujourd’hui, la radioactivité tend à 

disparaître afin d’éviter à ses utilisateurs d’être exposés à des rayonnements nocifs. La 

précision avec laquelle ces marqueurs peuvent être intégrés au sein de la cellule, a permis aux 

biologistes de décrypter de nombreuses propriétés cellulaires. Ces techniques de marquage 

ont connu deux évolutions majeures qui leur ont permis de devenir les méthodes 

prédominantes en biologie cellulaire.  

La première, au 20e siècle, au début des années 40, a été le développement de 

l’immunomarquage (cf lexique) (Figure 1-1). Les anticorps utilisés sont directement ou 

indirectement marqués avec des fluophores (1-7). La polyvalence des anticorps a permis de 

développer de nombreuses analyses cellulaires encore inédites et leur utilisation a rendu 

possible l’introduction des marqueurs au sein de la cellule par des voies plus naturelles. 
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Figure 1- 1 : Schéma explicatif de l’immunomarquage. A : méthode directe, fluorophore 

(en marron) directement sur l’anticorps (en jaune) qui se fixera à l’antigène ou la 

protéine étudiée. B : méthode indirecte, fluorophore sur un deuxième anticorps (en 

rouge) qui se fixera à un premier anticorps lui-même fixé à l’antigène ou la protéine 

étudiée. (1-8) 

 

La seconde évolution, au début des années 90, a été la synthèse des protéines fluorescentes 

vertes (cf lexique) (ou GFP de l’anglais Green Fluorescent Protein) (Figure 1-2) (1-9).  

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 2 : Représentation 3D de la protéine fluorescente verte. (1-10) 

 

A la différence des immunomarqueurs fluorescents qui sont fixés sur les protéines d’étude 

déjà synthétisées, les protéines fluorescentes vertes sont synthétisées en même temps que les 

protéines d’étude, lors de la transcription de l’ADN. A l’aide de microscopes confocaux à 

fluorescence (cf lexique), la GFP permet ainsi d’analyser fonctionnellement les cellules en 

A B 
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suivant la synthèse des protéines sur des cinétiques extrêmement courtes. La GFP est 

également moins toxique que certains fluorophores courants comme la fluorescéine. 

D’autres techniques de marquages ont été développées comme la technique de transfert 

d'énergie par résonance de type Förster (FRET, pour l'acronyme anglais "Förster resonance 

energy transfer) (cf lexique). Elle permet ainsi d'étudier les interactions moléculaires au sein 

de la cellule.  

 

I.2.3.  Limitations des techniques de marquage actuelles  

 Les anticorps (immunomarquage) ou les protéines fluorescentes (GFP) ont  

l’inconvénient majeur de présenter un encombrement stérique important. En effet, les 

anticorps font généralement plus 100 kDa et la GFP une trentaine de kDa. Ces marqueurs 

peuvent donc facilement perturber le trafic et le fonctionnement des protéines d’étude (1-11). 

De plus le chemin signalétique au sein des cellules est extrêmement complexe. Retrouver la 

cascade de réactions à l’origine de la synthèse ou de l’interaction d’une quelconque protéine 

nécessite obligatoirement l’utilisation de logiciel de simulation informatique puissant et la 

mise en place d’algorithmes de calcul compliqués. Il est donc impossible de connaitre ou de 

quantifier précisément le caractère invasif de ces marqueurs sur le trafic informationnel intra 

et extracellulaire. 

Peu d’études se sont intéressées à l’influence de ces marquages. Souvent les biologistes 

partent du postulat difficilement vérifiable que les marqueurs utilisés n’interviennent pas dans 

le chemin signalétique ou la réaction étudiée. Quelques travaux mettent néanmoins en 

évidence l’influence des immunomarquages (1-12,1-13,1-14) ou de l’intégration de la GFP 

(1-15,1-16,1-17,1-11).  

En plus de ce caractère invasif, les fluorophores synthétiques utilisés pour les 

immunomarquages présentent des défauts inhérents à leurs propriétés optiques: une 

luminescence de courte durée et des recouvrements parasites (notamment avec la fluorescence 

naturelle des cellules).  
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I.2.4. Nouvelles techniques d’analyse cellulaire  

 Considérant les défauts optiques des fluorophores couramment utilisés pour les 

immunomarquages, de nouveaux types de marqueurs sont actuellement en voie de 

développement.  

Parmi ces voies de recherche, les boites quantiques (cf lexique) sont une des plus 

prometteuses. Ces barrières de potentiel sont donc physiquement créées avec les dimensions 

nanométriques de la boite semi-conductrice. Ces nano objets pourraient remplacer à terme les 

marqueurs fluorescents actuellement utilisés pour l’immunomarquage. Les marquages à l’aide 

de la GFP ne sont pas concernés car les performances de la fluorescence de la protéine 

dépendent de la qualité de sa synthèse.  

Ces objets pourraient représenter la nouvelle génération de marqueurs biologiques et donc les 

futurs rivaux des techniques sans marquages. Ils agissent en effet comme des marqueurs 

fluorescents améliorés : des longueurs d’onde et donc des couleurs facilement modulables 

(Figure 1-3), une luminescence accrue, un chevauchement des signaux restreint (notamment 

avec la fluorescence naturelle des cellules biologiques) et surtout une fluorescence d’une 

grande durabilité (1-18).  

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 3 : Boites Quantiques de CdSe classées selon leur taille. Plus les boites sont 

petites, plus elles émettent vers les bleus. (1-19) 

 

Certaines publications ont même montré que les boites quantiques pouvaient rester 

fluorescentes 4 mois après leur injection in-vivo (cf lexique) dans les ganglions lymphatiques 

de souriceaux (1-20). A noter que dans cette expérience, la localisation des boites quantiques 

n’a pas pu être contrôlée. 
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Nous voyons que les propriétés optiques de ces boites quantiques rendent donc leur potentiel 

énorme. Cependant, leur probable toxicité ralentit leur application en recherche biologique. 

En effet les cristaux jusqu’ici majoritairement développés sont les cristaux II-VI qui utilisent 

du Cadmium et du Sélénium (CdSe). Malheureusement, le Sélénium est cytotoxique (cf 

lexique). Les cristaux III-V en Galium et Nitrure semblent représenter une voie plus favorable 

pour l’application des boites quantiques en biologie (1-21). Même si ces boites quantiques 

sont dorénavant commercialisées et donc plus facilement accessibles pour les biologistes, leur 

utilisation doit être encore standardisée et leur neutralité confirmée. 

 

Une autre technique de marquage actuellement développée est celle des cristaux photoniques 

3D (cf lexique). Leur réalisation de façon isolée n’est pas encore au point mais on les trouve 

déjà utilisé sous la forme d’amas (ou cluster). Pour exemple, des amas de cristaux 

photoniques auto-assemblés en solution ont déjà pu être utilisés pour la détection de glucose 

dans le sang (1-22). L’adhésion du glucose modifie l’hydrogel incorporant les cristaux et 

modifie ainsi la diffraction de la lumière traversant ces clusters. L’utilisation concrète des 

cristaux photoniques 3D dans le domaine du biomédical reste donc encore spéculative mais de 

nombreuses études sont actuellement menées pour développer ces nouveaux outils. 

 

Enfin les méthodes sans marquages sont également étudiées pour pallier au caractère invasif 

des techniques optiques de marquage. Les techniques sans marquages issues de l’optique, de 

l’acoustique et de la mécanique ont été évoquées dans le préambule. Les biodétecteurs 

électriques sans marquages font l’objet de ce chapitre. 
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I.3. Les travaux d’électrophysiologie moderne à 
l’origine des biocapteurs électriques intégrés 

I.3.1. Caractérisation des propriétés 
électrophysiologiques des cellules biologiques 

 De son côté l’électrophysiologie a profité des avancés technologiques en biologie pour 

mener les premières caractérisations électriques sur des tissus isolés, voire des cellules isolées 

révélant ainsi certaines de leurs propriétés électriques intrinsèques. Une des premières études 

portant sur la caractérisation électrique de cellules isolées a été celle de Fricke en 1926 (1-23) 

qui s’est intéressé aux propriétés des globules rouges, déterminant leur conductance intérieure 

(Figure 1-4).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 4  : Système développé par Fricke pour la mesure de conductivité du sang. Les 

électrodes se situent au sommet et à la base du flacon en verre, les capillaires servent à 

faire circuler le sang. (1-23) 

 

Il a ainsi démontré le premier la dispersion fréquentielle de la conductivité et de la 

permittivité électrique caractéristique des cellules biologiques en suspension qu’il désigne 

comme la dispersion beta (cf lexique). Il se base pour cela sur les travaux de Maxwell (1-24) 

et de Wagner (1-25)  portant sur l’analyse de la conductivité de particules en suspension. 

Electrode  

Contre-Electrode  
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Figure 1- 5 : Photographie des électrodes utilisées par Hodgkin et Hu

l’axone d’un calmar et la mesure résultante de l
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le circuit électrique équivalent de ces suspensions qui consiste en 

une résistance mise en parallèle avec une capacité représentants respectivement les chemins 

de l’électrolyte et des cellules. Le chemin capacitif 

membrane biologique isolante de ces cellules.   

ravaux de Fricke, Cole a développé un modèle 

représenter l’impédance complexe de ces suspensions. Il a proposé

physiquement irréalisable avec une phase constante : le Constant Phase Element (CPE)

à l’origine du célèbre diagramme Cole-Cole 

différents éléments de circuit électronique servent encore de base dans les publications 

pour la modélisation électrique de cellules biologiques. Cole s’

ue circulant le long des nerfs en utilisant les équations de départ 

son étude sur les cellules en suspension.  

ont en parti inspiré la modélisation analytique de la circulation des 

d’action le long des axones formulée par Hodgkin et Huxley

ont démontré et quantifié pour la première fois la notion de canaux ioniques 

prix Nobel de Médecine en 1963.   

Photographie des électrodes utilisées par Hodgkin et Huxley à l’intérieur

l’axone d’un calmar et la mesure résultante de l’un de ses potentiels d’action
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Plus tard, de nombreux travaux se sont inspirés des études de Fricke pour travailler sur les 

mêmes types de cellules en affinant les techniques de mesure ou les modèles théoriques. 

Parmi ceux-ci, on peut nommer les études de Schwan qui a prolongé le domaine d’analyse 

fréquentiel de suspensions biologiques par spectroscopie diélectrique dans les basses et hautes 

fréquences (1-29). Il a ainsi déterminé respectivement la dispersion alpha (cf lexique) et la 

dispersion gamma (cf lexique)  (Figure 1-6). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 6: Spectre « idéalisé » de la permittivité diélectrique de suspensions cellulaires 

et de tissues (1-30). 

 

Asami a également énormément travaillé sur les propriétés électriques des cellules 

biologiques en suspension. Il a notamment travaillé sur les bactéries d’E. Coli en modifiant le 

modèle analytique de Fricke, considérant les bactéries comme des particules présentant une 

double couche membranaire (1-31). 
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I.3.2. Outils importants de l’électrophysiologie moderne  

 A côté de ces derniers travaux qui se sont focalisé sur les propriétés électriques des 

cellules en suspension, de nouvelles techniques se sont développé pour étudier électriquement 

les tissus et les cellules en culture in-vitro. Un outil fondamental pour la caractérisation 

électrique de ces cellules a été la réalisation d’une chambre dédiée à ce type de mesure par 

Hans Ussing en 1951 (1-32). 

  

Cette chambre est constituée de deux parties en verre reliées entre elles de façon hermétique 

par le tissue cellulaire à étudier (Figure 1-7). De cette façon, il est possible d’étudier 

séparément la zone apicale (cf lexique) et la zone basale (cf lexique) des cellules épithéliales, 

autrement dit de faire une étude vectorielle de la propagation des courants électrochimiques. 

  

Cette technique a connu un essor prodigieux dans la seconde moitié du 20e siècle. Elle a été 

par la suite utilisée sous diverses formes améliorées par de nombreux chercheurs pour 

mesurer ce qui est devenu un paramètre caractéristique des tissus cellulaires : la résistance 

électrique transépithéliale (TEER) (cf lexique). Ce paramètre a permis d’étudier la 

physiologie (épaisseur des tissues, jonction intercellulaire, etc..) de différents types de cellules 

épithéliales (1-33). 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 7 : Photo d’une chambre Ussing. (1-34) 
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Une des principales innovations techniques qui a révolutionné l’électrophysiologie moderne a 

été celle du patch-clamp (cf lexique). Cette technique a permis pour la première fois de 

mesurer des courants ioniques à l’échelle de la cellule unique.  

Cette méthode a été développée en 1981 par Neher et son équipe (1-35), ce qui leur a valu 

l’obtention du prix Nobel de Médecine en 1991. D’autres configurations de contact ont été par 

la suite développées afin d’étudier différentes caractéristiques des canaux ioniques (Figure 1-

8). 

La technique de patch-clamp est rapidement devenue la méthode de référence pour la 

caractérisation des canaux ioniques, essentiels à la communication cellulaire. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 8 : Observation microscopique d’une cellule prise en patch clamp 

(configuration cellule attachée)  et schéma des différentes configurations de patch clamp. 

(1-35) 
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II.  De la microélectronique à la microfluidique 

II.1.  Du premier transistor au premier composant 
microfluidique 

 En parallèle de ces avancées biologiques, les technologies de la microélectronique se 

sont considérablement développées. Depuis l’invention du transistor dans les années 

cinquante par Bardeen, Shockley, Brattain, la course à sa miniaturisation technologique pour 

l’informatique et les télécommunications a permis de développer de façon prodigieuse les 

techniques liées à la microélectronique, et, dans les années quatre-vingt dix, celles des 

nanotechnologies. Les techniques de microélectroniques les plus répandues sont la 

lithographie optique et électronique, la gravure humide, sèche à l’aide de plasma, le dépôt de 

métal par évaporation ou pulvérisation, et les systèmes de microscopie comme le MEB, 

l’AFM, ou le STM. Après avoir développé les premiers transistors sur germanium, le silicium 

est devenu le matériau de référence pour la conception de circuits intégrés dû à son faible 

coût. En effet le silicium est traité à partir d’oxyde de silice, autrement dit du sable. Après ce 

transfert finalisé au début des années soixante-dix, la complexité des circuits intégrés a doublé 

tout les deux ou trois ans. Dorénavant avec les techniques d’intégration à grande échelle 

(ultra-large-scale-integration, ULSI), les circuits les plus complexes (microprocesseurs) sont 

composés de plusieurs centaines de millions de transistors.  

 

Dans les années soixante-dix, suite à la crise pétrolière, le gouvernement américain a lancé un 

programme de recherche visant à diminuer la consommation nationale d’essence. Une des 

solutions proposées par les industriels de l’automobile a été l’incorporation d’un contrôleur de 

pression pour gérer le ratio air/essence dans les moteurs. Honeywell, un ingénieur de General 

Motors, a proposé un capteur de pression piezorésistif en silicium. Ce système utilisant les 

techniques de la microélectronique peut être considéré comme le premier microsystème (ou 

micro-electro-mechanical systems, MEMS), un système micrométrique associant mécanique 

et électronique. Maintenant ce type de capteur est couramment utilisé dans les voitures pour 

réduire leur consommation et leur pollution. En 1995, leur marché a représenté une 

production de cent millions de détecteurs (1-36). Dans les années quatre-vingt, les premiers 

accéléromètres miniaturisés ont été développés (1-37) et ont rencontré un grand succès. La 
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technique de couche sacrificielle a été également développée, elle est aujourd’hui à la base de 

la conception de la quasi-totalité des microsystèmes. 

 

En 1967, Carter a développé ce qui peut être considéré comme le premier prototype de 

bioMEMS. Il a décrit une méthode pour réaliser de façon isolée différentes cultures cellulaires 

sur un même substrat. Il a pour cela utilisé un système de masquage issu de la 

microélectronique pour délimiter des zones métalliques (Palladium) servant d’ilots de culture 

à des fibroblastes. Ce travail semble être la première application biologique de méthodes 

issues de la microélectronique (1-38).  

 

A la fin des années 70, se basant sur les technologies innovatrices de micro-fabrication, Terry 

a développé pendant sa thèse à Stanford ce qui peut être considéré comme le premier système 

microfluidique: un chromatographe intégré mêlant technologie silicium et verre (1-39). 

Malgré ses capacités de séparation et sa taille miniature, ce chromatographe a eu très peu 

d’écho dans la communauté scientifique des microtechnologues. Ceci a été certainement dû 

au manque d’expérience de cette dernière pour ce genre d’application (chromatographie). Ce 

n’est donc que vers le début des années quatre vingt-dix que le domaine de la microfluidique 

a réellement explosé. 

 

II.2.  Développement rapide de la microlfuidique 

 Deux raisons principales peuvent expliquer cet engouement. La première a été le 

développement de la génomique qui a poussé les chercheurs à concevoir de nouveaux outils 

permettant l’analyse d’ADN à très haut débit. Les techniques de micro motif sur verre ont 

permis la conception de ce genre d’outil. En 1987, un premier prototype de puces à ADN a été 

développé par Kulesh et al. avec la réalisation d’une matrice 8x12 d’ADN complémentaires 

sur une feuille de Nylon (1-40). Cette matrice a permis de déterminer les gènes dont 

l’expression est modulée par la protéine d’interféron. 

 

 Le terme de puce à ADN n’est réellement apparu qu’en 1995 avec la publication référence de 

Schena et al. (1-41). Ces derniers ont réduit la matrice d’ADN à une surface de 3,5 mm x 5,5 

mm à l’aide d’un système automatisé « fait-maison » et d’une aiguille d’imprimante. La puce 

à ADN a rendu possible le décryptage rapide de génomes complets à l’aide de multiples 
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Figure 1- 9 : Exemple de puce à ADN 
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Advanced Research Projects Agency du ministère de la défense
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: Exemple de puce à ADN développée par Chipscreen Biosciences
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regroupant sur une même puce centimétrique toutes les étapes chimiques nécessaires à 

l’analyse d’un système biologique est devenue la finalité recherchée ou la plus évidente 

perspective d’une grande partie des travaux en microfluidique. 

 

Bien que de nombreux dispositifs aient été mis au point (1-45,1-46,1-47,1-48) (Figure 1-10), 

les laboratoires sur puces n’ont pas encore trouvé de réels marchés ni d’applications phares 

(bien que par extension, les puces à ADN sont souvent associées aux laboratoires sur puce). 

Le problème vient en partie du manque de transfert de ces dispositifs. Actuellement, peu 

d’entreprises les développent industriellement.  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 10 : Exemple de laboratoire sur puce développé par Quake intégrant en 

parallèle 256 chambres de réactions à l’aide de 2056 valves (1-49). 

 

Une des raisons à ceci peut être la difficulté à obtenir des résultats reproductibles sur des 

dispositifs qui doivent être soit à usage unique mais avec un très faible cout de fabrication, 

soit parfaitement régénérable avec un cout de production qui peut être alors être plus élevé.  

Une autre cause peut être le manque de généricité des modules de laboratoires sur puces 

développés. Dans le domaine de la biologie, il est en effet difficile de concevoir des outils qui 
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puissent être utilisés génériquement pour tous types de solutions, de molécules ou de cellules 

biologiques.  

Enfin, le retour sur investissement des laboratoires sur puce industrialisés nécessitent une 

étude approfondie du marché représenté par les laboratoires biologiques et pharmaceutiques. 

Pour que ces outils microfluidiques deviennent rentables, les biologistes doivent être 

convaincus qu’ils représentent une alternative performante, ergonomique et peu couteuse aux 

techniques de laboratoire actuelles. 

  

III.  Les nouvelles technologies développées pour la 
 microfluidique 

 Le développement de la microfluidique et de ses diverses branches n’aurait pu se faire 

sans la conception de nouveaux matériaux polymères bas coût. L’intérêt porté par de 

nombreux chimistes érudits pour ce domaine les poussa à utiliser d’autres matériaux aux 

techniques d’usinage plus accessibles que celles du silicium ou du verre. 

 

Un des principaux polymères utilisés pour la microfluidique est le polydiméthylsiloxane 

(PDMS). Ce matériau a été utilisé pour la première fois en 1998 par Whitesides pour la 

conception de dispositifs microfluidiques (1-50). Comparé aux matériaux plus classiques 

(silicium ou verre), ce polymère présente de nombreux avantage pour le prototypage rapide de 

composants microfluidiques (cf lithographie douce présentée ci-dessous). Il n’a par contre pas 

les qualités requises pour la production de masse (problème de vieillissement du PDMS, 

usinage à grande échelle compliqué). 

 

Whitesides et certains de ses confrères comme Duffy, Mac Donald ou Xia sont aussi à 

l’origine du concept de « lithographie douce » qui désigne l’ensemble des techniques de 

microfabrication utilisant des moules et l’auto-assemblage de molécules plutôt que des étapes 

classiques de lithographie et de gravure. Ces méthodes permettent de fabriquer à moindre coût 

et plus rapidement des prototypes microfluidiques. 

 

D’après la publication référence de Xia et Whitesides (1-51), la lithographie douce 

regroupe (Figure 1-11):  
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- l’impression par micro-contact (microcontact printing, µCP)  

- le moulage de réplique (replica molding, REM, Figure 1-11A.), 

- le moulage par micro-transfert (microtansfer molding, µTM, Figure 1-11B.), 

- le micro-moulage dans des capillaires (micromolding in capillaries, MIMIC, Figure 1-

11.C.),  

- le micro-moulage à l’aide de solvant (solvent-assisted micromolding, SAMIM, Figure 

1-11D.)  

- l’utilisation de couches auto assemblées (Self Assembled Monolayers, SAM). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 11 : Schéma des différentes techniques de réplication de micro-motifs 

présentées par Xia et Whitesides dans la référence (1-51). 



Chapitre 1 : Travaux majeurs et état de l’art des bioMEMS pour l’analyse cellulaire 

69 

 

La résine photosensible SU-8 est un autre de ces matériaux utilisés à la base dans la 

microélectronique qui trouva dans la microfluidique un champ d’applications encore plus 

vaste. En collaborant avec IBM-Zurich, l’Ecole Polytechnique de Lausanne (l’EPFL) a été un 

des premiers laboratoires à développer des procédés technologiques permettant d’obtenir avec 

ce polymère des motifs à grand rapport d’aspect (1/18) (1-52). Ce genre de design est souvent 

exploité en microfluidique. Ce résultat est encore difficilement atteignable avec d’autres types 

de résines UV. L’usinage de la résine PMMA par technique LIGA (exposition au rayon X et 

électro dépôt) permet également d’obtenir des motifs avec de tels rapports d’aspects mais 

cette méthode est beaucoup plus couteuse.  

 

La SU-8 peut être utilisée en lithographie douce avec la technique de REM pour reproduire de 

nombreuses fois et à faible coût des micro-motifs (1-50). Pour éviter l’adhésion permanente 

du polymère au moule, la méthode nécessite néanmoins une passivation de la SU-8, avec du 

silane par exemple. Cette résine peut également être utilisée comme matériau de base pour la 

réalisation de dispositifs microfluidiques (1-53). 

 

De nombreux autres polymères sont couramment utilisés en microfluidique et dans les 

bioMEMS. Parmi ceux-ci, nous pouvons citer l’Epoxy (ou Epoxyde), le Parylène, le Benzo 

Cyclo Butène (BCB), le Paraffine ou la PMMA.   

Les matériaux polymères et les techniques de lithographie douce ont en partie permis le 

développement rapide de la microfluidique pendant ces deux dernières décennies (évolution 

exponentielle du nombre de publications entre 1985 et 2008 (1-54). 
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IV.  Travaux majeurs de l’analyse cellulaire par 
 techniques électriques intégrées

En 1972, Thomas et al. ont été

pour mesurer de façon non intrusive l’activité électrique de cellules de cœur de poulet

Ils ont utilisé des électrodes en platine noire réalisées sur un substrat de verre avec une résine 

photosensible comme isolant (

 

Thomas a utilisé le platine noir pour diminuer l’impédance liée aux électrodes. Le platine 

noire étant poreux, il présente 

électrique. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 12 : Dispositif développé par Thomas, a

zoom sur les électrodes, c : schéma en coupe des électrodes
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Travaux majeurs de l’analyse cellulaire par 
echniques électriques intégrées 

En 1972, Thomas et al. ont été les premiers à utiliser un réseau de microélectrodes 

pour mesurer de façon non intrusive l’activité électrique de cellules de cœur de poulet

des électrodes en platine noire réalisées sur un substrat de verre avec une résine 

(Figure 1-12).  

le platine noir pour diminuer l’impédance liée aux électrodes. Le platine 

noire étant poreux, il présente en effet une plus grande surface et donc une faible résistance 

 
 

: Dispositif développé par Thomas, a : Photo du microdispositif complet, b

: schéma en coupe des électrodes et de ses interconnections

55). 
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Bien qu’à l’époque ce terme, aujourd’hui générique, n’était pas encore employé, on peut 

désigner ce système comme le premier réseau d’électrodes multiples (Multi Electrode Array 

en anglais, MEA) qui correspond à une matrice très dense d’électrodes référencées par rapport 

à un simple fil métallique plongé au dessus des cellules, dans le milieu cellulaire. Thomas a 

réussi ainsi à mesurer l’activité électrique extracellulaire de cellules cultivées in-vitro avec 

des électrodes de dimensions proches de celles des cellules. Il a ouvert la voie à de 

nombreuses études cherchant à mesurer l’activité extracellulaire par des techniques 

électriques tirant profit des microtechnologies. 

 

En 1980, Pine a mesuré pour la première fois le potentiel d’action de neurones cultivés sur un 

système proche de celui de Thomas (1-56). Il a associé une mesure extracellulaire non 

invasive avec une mesure intracellulaire classique réalisée avec une micropipette traversant la 

membrane des neurones. Il a confirmé ainsi l’intérêt des mesures électriques extracellulaires 

par rapport aux mesures intracellulaires et l’avantage de l’utilisation d’électrodes 

micrométriques. 

 

En 1985, Gross a développé des microelectrodes en oxyde d’indium-étain (ITO) pour 

observer par transmission ses cultures de neurones avec un microscope inversé. Ce matériau 

est en effet transparent et conducteur. Sa conduction est pourtant moins importante que l’or, 

ce qui a pour effet de diminuer le rapport signal sur bruit du système de mesure (1-57). En 

1986, Gross a également étudié l’effet des modifications du milieu sur des cultures de 

neurones (analyse des signaux électriques propagés et de leurs fréquences) en variant la 

concentration de MgCl2 (1-58). Au début des années quatre-vingt dix, le même groupe a 

étudié l’effet de différents agents pharmaceutiques sur l’activité électrique des neurones (1-

59) démontrant ainsi une méthode électrique originale pour mesurer l’effet de ce type d’agent.  

 

En 1991, Fromhertz a utilisé comme détecteur électrique un transistor au lieu d’un système 

d’électrodes classiques. Il a ainsi placé  un unique neurone, une cellule de Retz, sur la grille 

d’un transistor à effet de champ (pMOS) (1-60). Dans ce système, la micropipette utilisée 

pour placer le neurone est également utilisée pour l’exciter électriquement et pour mesurer 

son potentiel intracellulaire. Tandis que la source et le drain sont polarisés et le milieu 

maintenu à la masse, un convertisseur courant-tension est connecté au drain pour mesurer le 

courant de sortie et déterminer ainsi la caractéristique I-V du transistor en fonction de 

l’activité neuronale (Figure 1-13).  
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Figure 1- 13 : Sur la gauche, schéma en coupe du transistor développé par Fromhertz ; 

sur la droite, (A) photo d’une cellule de Retz coincée au dessus de la jonction 

source/drain, (B) photo vue du dessus de la jonction source/drain, l’ouverture de l’oxyde 

vers la base est visible en dessous de la jonction, (C) photo en coupe du transistor (1-60). 

 

Cette méthode innovante de mesure électrique sur cellule présente néanmoins l’inconvénient 

d’une technologie de fabrication plus complexe et d’une détérioration plus rapide du 

composant de par la diffusion d’espèces ioniques au travers de la couche d’oxyde de la grille. 

 

La même année, des premiers travaux de simulation ont été menés par Grattarola pour 

modéliser les signaux électriques extracellulaires (1-61). Il a utilisé pour cela un circuit 

électrique équivalent composé de résistances et de capacités, simulé avec le logiciel SPICE. Il 

a ainsi prouvé que le signal électrique extracellulaire mesuré est proportionnelle à la dérivée 

temporelle du potentiel transmembranaire, au couplage résistif cellule-électrode et à la 

capacité membranaire de la cellule. 

 

En 1984, Giaever et Keese ont réalisé un système intégré comprenant une électrode 

millimétrique associée à quatre électrodes micrométriques. Ce dispositif est relié à un 
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détecteur synchrone pour étudier sensiblement la culture in-vitro de cellules fibroblastes de 

poumon humain (1-62) (Figure 1-14).  

Ils ont ainsi montré que la prolifération des cellules provoque une augmentation de 

l’impédance et que les fluctuations en tension de quelques mV observées sont dues à leurs 

micro-mouvements. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 14 : Schéma du microdispositif et de l’interface de mesure utilisé par Giaever 

et Keese. Les microélectrodes schématisées sur la gauche ont une extrémité de 130 µm 

de large, les électrodes sont partiellement recouvertes de cire pour définir la zone 

d’analyse (1-63). 

 

Dans les années qui ont suivi, ils ont utilisé le même système pour mesurer l’effet de 

différentes protéines sur l’adhésion, la croissance et la motilité des cellules (1-63,1-64). Ils ont 

ensuite établi un modèle mathématique qui relie les micro-mouvements cellulaires aux 

impédances mesurées (1-65), étudié les effets de différents facteurs de l’environnement 

cellulaire (température, glucose, CO2) sur ces micromouvements (1-66) et analysé la réponse 

morphologique des cellules lors de l’application de pulses électriques (1-67).  

 

Ils ont travaillé sur différents types de cellules: des macrophages (1-68), des cellules 

endothéliales d’artères pulmonaires bovines (1-69) et des cellules endothéliales humaines de 

vaisseaux ombilicaux  (1-70). En 1993, ils ont été les premiers à effectuer l’électroporation de 
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cellules tout en observant et suivant par impédancemétrie le phénomène avec leur système de 

microélectrode précédemment développé (1-71). 

 

En développant de façon commerciale leur détecteur par le biais de la compagnie Applied 

Biophysics, de nombreux autres groupes de recherche en biologie ont utilisé le système 

électrique de Giaever pour des études variées sur différents types de culture cellulaires in-

vitro; notamment pour l’étude de la motilité cellulaire chemotaxique (1-72), la cytotoxicité (cf 

lexique) de différents agents (1-73), la cicatrisation de tissues épithéliaux (1-74) ou 

l’évolution de tapis cellulaire exposé à différents flux (1-75). 

 

En 1995, ils ont établi un nouveau modèle électrique considérant trois chemins différents pour 

le passage du courant au travers d’un tapis cellulaire, permettant ainsi de déterminer 

précisément la capacitance de la partie apicale, basale et latérale de la membrane de cellules 

MDCK (Madine-Darby canine kidney) (1-76).  

 

Wegener publia aussi des études intéressantes sur la culture in-vitro de cellule adhérentes sur 

des électrodes microfabriquées. En 1996, il présente un modèle électrique plus simple que 

celui développé par Giaever et Keese pour analyser les spectres d’impédance. Il introduit une 

méthode pour déterminer la résistance transépithéliale de tissu cellulaire via ce type de 

biodétecteurs (1-77). En 1998, Wegener a l’idée d’associer deux techniques à l’époque 

novatrices dans un même système pour mesurer la croissance cellulaire: l’impédancemétrie et 

une QCM (cf lexique) (1-78). En 1999, Wegener est un des premiers à déterminer par 

impédancemétrie le coefficient d’EC50 (cf lexique) d’une réaction protéique sur un tapis de 

cellules cultivées in-vitro (1-79). La réaction étudiée est la stimulation beta-andrenergique sur 

un tapis de cellules endothéliales aortiques bovines. Il montre ainsi que la réponse des cellules 

en fonction de la concentration de protéines injectées est quantifiable par la mesure de leur 

résistance électrique. D’après Wegener, les variations de résistance observées sont dues à la 

diminution de l’espace cellule-substrat. Cette diminution serait causée par l’injection de la 

protéine qui a pour effet d’augmenter l’imperméabilité du tapis cellulaire. Wegener 

s’associera plus tard à Giaever pour mener des caractéristiques électriques plus poussées à 

l’aide du biochip commercialisé par Applied Biophysics (1-80). 

En 1997, Ehret a cultivé des cellules fibroblastes de rein de singes verts sur des électrodes 

micrométriques interdigitées connectées à un LCRmètre (1-81). Il a ainsi démontré qu’avec 

une géométrie interdigitée, il est également possible de suivre la croissance d’un tapis 
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cellulaire et l’effet de drogues cytotoxiques. Il est intéressant de noter que, similairement à 

Giaever et Keese, Ehret fonda en 2001 la compagnie Bionas qui commercialise des systèmes 

d’analyse de cellules par spectroscopie d’impédance (1-82). 

 

En 1998, Gimsa a modélisé des globules rouges en suspension avec un circuit équivalent 

composé uniquement de résistances et de capacités (1-83). Il a validé avec succès ce modèle 

en montrant qu’il peut être appliqué pour analyser à la fois des résultats issus 

d’impédancemétrie, de diélectrophorèse et d’électrorotation. Il suggère ainsi que toute cellule 

en suspension peut être représentée électriquement par une combinaison de circuit RC 

parallèle. 

 

En 1998, Borkholder a utilisé des électrodes planaires en développant son propre système de 

mesure. Il a pour cela réalisé de façon quasi-intégrée un impédancemètre sur circuit imprimé 

sur lequel est soudé le bioMEMS réalisé en salle blanche (1-84) (Figure 1-15). Ce dispositif a 

permis de mesurer les potentiels d’action émis par des cellules myocardiques de poulet ainsi 

que l’effet de bloqueurs de canaux ioniques sur ces potentiels. 

  

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 15 : A gauche, photos de la matrice de microélectrodes et de ses 

interconnections réalisés par Borkholder. A droite, photo du circuit d’impédancemétrie 

« home-made » sur lequel est intégré le microdispositif (1-84). 
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Figure 1- 16 : A gauche, photo du cytomètre électrique développé par Gawad et 

(1-89). A droite, image MEB des électrodes de mesures
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cependant que cette étude n’ai pas permis de déterminer le domaine de fréquence apportant la 

meilleure sensibilité. 

 

En 2002, Heushkel a effectué des mesures d’impédances électriques avec des électrodes en 

pointes pour pénétrer une culture in-vitro de neurones (1-91). Cette géométrie 3-D permet 

d’augmenter le rapport signal sur bruit en passant au travers de la couche de neurones morts 

présente à l’interface avec les électrodes. 

 

Toujours en 2002, Frazier utilisa la technique de microimpression pour fixer localement des 

cellules uniques et étudier leur adhésion quantitativement grâce à un disque en rotation et 

physiologiquement à l’aide de marqueurs fluorescents intégrés à leur cytosquelette (1-92). 

Ces travaux correspondent à une des premières utilisations des techniques de micro-motifs 

pour étudier l’adhésion substrat-cellule à l’échelle de la cellule unique. 

 

V.  Atouts des bioMEMS et améliorations 
envisageables 

 Nous avons vu dans le préambule qu’il existe différents types de biodétections sans 

marquages (optique, acoustique, mécanique).  

 

Comparés aux autres techniques, les biodétecteurs électriques présentent des atouts notables. 

En voici quelques un résumés: 

 

- Afin d’améliorer l’ergonomie et l’exploitation des expériences biologiques, la grande 

majorité des systèmes d’analyse est maintenant gérée électroniquement et 

informatiquement. Les biodétecteurs électriques peuvent donc être directement 

connectés à ces interfaces de mesure sans passer par des étapes de transduction qui 

diminuent le rapport signal sur bruit de la détection. 

- Il existe également de nombreuses techniques électriques de déplacement et de 

manipulation d’échantillons biologiques. Les techniques les plus développées 

actuellement sont la diélectrophorèse (DEP) et l’électromouillage (ou EWOD pour 

ElectroWetting On Dielectric). Nous pouvons également citer l’électroporation qui 
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peut être utilisée pour introduire des sondes moléculaires, des drogues ou de l’ADN au 

sein de cellules. Ces techniques électriques de manipulation peuvent être facilement 

associées aux techniques électriques de détection pour développer des laboratoires sur 

puces complets (1-93,1-94,1-95). 

- le développement de l’électronique et de la microélectronique profite également aux 

biodétecteurs électriques. Pour exemple, Ferrari et al. ont notamment développé un 

circuit intégré de technologie C-MOS destiné aux biodétections et permettant de 

mesurer en courant continu des variations capacitives de l’ordre de l’attofarrad (10-18 

F) (1-96). 

 

Malgré ces propriétés intéressantes, nous avons vu que ces dispositifs électriques ont encore 

du mal à s’implanter dans les laboratoires de biologie. 

 

Pour comprendre ce transfert ralenti, il faut aussi considérer que les techniques optiques sont 

actuellement quotidiennement utilisées par les biologistes via les différents marqueurs 

spécifiques qu’ils emploient pour leur analyse cellulaire. Elles permettent de plus, dans 

certains cas, des études intracellulaires locales et spécifiques que les détecteurs électriques ne 

permettent pas encore d’obtenir. 

 

Afin d’intégrer plus aisément le marché de l’instrumentation biologique, il peut donc être 

judicieux d’intégrer simultanément des techniques optiques et électriques au sein d’un même 

dispositif pour créer des bioMEMS opto-électriques. Des matériaux tel que le silicium, le 

phosphure d’indium, l’oxyde d’indium-étain (ITO) ou encore le nitrure de gallium sont 

souvent employés au sein des deux domaines, il est donc facile d’intégrer sur un même 

microdispositif des éléments optiques et électroniques. De tels dispositifs pourraient être 

utilisés pour comparer objectivement les méthodes optiques et électriques ou pour associer de  

la meilleure façon possible des techniques issues des deux domaines.   

 

Ainsi, pour convaincre les biologistes de l’intérêt des techniques électriques, certaines études 

comparatives montrent que ces dernières sont plus sensibles que des procédés optiques déjà 

employés dans les laboratoires. Pour exemple, Maalouf et al. ont montré que la méthode 

d’impédancemétrie permettait de détecter la présence de bactérie E. Coli a un niveau 106 plus 

faible que le niveau de détection obtenue avec la technique de SPR (cf lexique) (1-97). 
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Nous présenterons dans le paragraphe suivant d’autres caractéristiques intéressantes des 

méthodes électriques qui démontrent leur intérêt pour l’ingénierie biomédicale intégrée, la 

microfluidique ou les laboratoires sur puce. Nous discuterons ensuite de différents aspects 

clés de ces systèmes qui méritent encore d’être améliorés. Pour se faire, cette discussion 

s’appuiera sur des travaux à l’état de l’art du domaine publiés ces cinq dernières années. 
 

V.1. Points forts 

V.1.1. Différentes techniques de mesures électriques 

 Il existe différents types de biocapteurs électriques. Nous allons brièvement rappeler 

ici le principe de chacun d’entre eux. 

 

Les capteurs potentiométriques étudient un système à l’équilibre, c'est-à-dire où aucun 

courant ne circule. La sonde ne fait donc que mesurer le potentiel continu naturellement 

généré par le système sans aucune excitation extérieure, comme c’est le cas dans la technique 

de patch-clamp. En général, ce potentiel évolue linéairement avec l’activité chimique des 

réactifs comme le décrit l’équation de Nernst (1-98). Les biocapteurs utilisant des transistors à 

effet de champ comme les ISFET (Ion-selective field effect transistor) sont aussi des capteurs 

potentiométriques. 

 

Les capteurs voltammétriques ou ampérométriques étudient et quantifient les courants 

électriques issus des réactions d’oxydoréduction de couples oxydant-réducteur. Ces courants 

continus sont proportionnels aux concentrations des réactifs. La mesure se fait avec un 

potentiel d’excitation continu. Quand la mesure du courant se fait graduellement avec 

l’application d’une rampe de tension, on parle de voltammogramme. A noter aussi que cette 

technique nécessite l’emploi d’un système de trois électrodes nécessaires pour avoir un 

potentiel de référence stable malgré le passage du courant: l’électrode de référence donne le 

potentiel de référence par rapport auquel seront mesurés les autres potentiels, aucun courant 

ne passe donc au travers, l’électrode de mesure ou de travail permet l’échange de charges et 

l’application du potentiel d’excitation et enfin l’électrode auxiliaire contrebalance le courant 

de l’électrode de mesure, c’est ce courant qui sera ensuite étudié.  
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Les capteurs conductimétriques déterminent la résistance et la capacitance électrique du 

système biologique. Ces valeurs sont en fait souvent extraites de la mesure d’impédance via 

un modèle électrique équivalent.  

Enfin, comme son nom l’indique, la spectroscopie d’impédance étudie l’impédance 

électrochimique du système biologique en faisant varier la fréquence du signal électrique 

d’excitation. Cette technique permet donc d’observer les différents phénomènes de relaxation 

présents aux interfaces.  

 

Pour exemple de l’application de ces techniques, en 2006, Popovtzer et al. ont réalisé un 

dispositif comprenant huit systèmes de trois électrodes micrométriques disposées au fond de 

microcuvettes (1-99) (Figure 1-17). Quelques nanolitres des solutions biologiques à analyser 

sont ensuite déposés dans ces microcuvettes. Ces trois microélectrodes peuvent être utilisées 

dans la même configuration que des électrodes macroscopiques de travail, auxiliaire et 

référence permettant ainsi des mesures de voltammétrie. Popovtzer et al. ont ainsi mesuré des 

réactions d’oxydoréduction causés par un agent réducteur p-aminophenol apparaissant lors de 

l’attaque du phénol sur des bactéries d’E. Coli. Ces bactéries sont stabilisées dans de la gélose 

au sein des bioréacteurs.  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 17 : Schéma des cellules de mesure (800µm de rayon) réalisées par Popovtzer 

et al. (1-99). Ces cellules contiennent les trois électrodes d’ampérométrie intégrées. 
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En 2009, Trivedi et al. ont utilisé un système constitué d’une électrode planaire d’argent 

recouverte d’une membrane sélective des ions NH4+ et d’une électrode de référence Ag/AgCl 

pour détecter les molécules d’urée dans le lait par potentiométrie (1-100). Leur choix s’est 

porté sur la technique de potentiométrie car elle permet une détection polyvalente d’ions (seul 

la membrane sélective en ion doit être modifiée) et utilise du matériel de mesure très peu 

coûteux. Leur méthode de détection se base sur la décomposition de l’urée par l’urase qui à 

pH neutre donne du NH4+. Le potentiel ainsi obtenu est détectable jusqu’à des concentrations 

d’urée de 2.5 x 10-5 mol/L.  

 

En 2007, Mac Cupsie a relié la pointe en platine d’un AFM à un impédancemètre pour 

comparer de façon isolée et localement (à l’échelle du nanomètre) la capacité de cinq virus 

différents (1-15). La mesure de la capacitance est directement extraite de l’impédance via un 

modèle électrique équivalent assez simple : le virus est représenté par une capacité (d’où la 

valeur de capacitance), l’interface pointe-air par un élément à phase constante et enfin les 

interconnections du système par une résistance. Ce système a permis ainsi de caractériser 

électriquement un unique virus et de montrer que chaque virus présentait des valeurs de 

capacitance bien distinctes. Ils montrèrent également que l’expression de la GFP au sein d’un 

virus modifiait sa capacitance. 

 

Concernant les diverses opportunités de caractérisation offertes par les techniques électriques, 

nous pouvons également citer les mesures de courants harmoniques générés par les 

changements de configuration spatiale des protéines membranaires ainsi que les mesures de 

bruit électrique dont l’application biologique est quasi inédite. Ces deux notions seront 

développées dans le cinquième chapitre.  
 

V.1.2. Intégration aisée  

V.1.2.1. Pour les laboratoires sur puces 

 Les techniques de fabrication de la microfluidique sont issues de la microélectronique. 

Il est donc naturel de retrouver dans de nombreux bioMEMS des composants 

microélectroniques dont la technologie est déjà bien maitrisée. De plus, comme nous l’avons 

déjà évoqué, la compilation et l’analyse des informations quantitatives se fait souvent par le 
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biais de microprocesseurs ou de logiciels informatiques dédiés. Avec des détecteurs 

électriques, la connexion avec ces interfaces de calcul peut se faire de manière beaucoup plus 

intuitive, sans passer par des étapes de transduction complexes. Il est de ce fait beaucoup plus 

aisé de concevoir des laboratoires sur puces entièrement électroniques. 

 

Pour exemple, l’équipe de recherche de Motorola a réalisé un laboratoire sur puce permettant 

de détecter des gènes spécifiques à partir d’une goutte de sang et d’une goutte de particules 

magnétiques fonctionnalisées (1-101) (Figure 1-18.B et D.). Ce laboratoire sur puce regroupe 

des étapes de fixation des cellules à analyser sur les particules, une capture magnétique du 

complexe cellule-particule, un lavage du complexe, une lyse des cellules pour extraire l’ADN, 

une étape de réaction en chaine par polymérase (Polymerase Chain Reaction, PCR) pour 

dupliquer cet ADN et enfin une étape d’hybridation de l’ADN avec une détection électro-

chimique (voltammétrie). Le tout est contrôlé à l’aide de nombreuses pompes électro-

chimiques ou thermopneumatiques et de microvalves en paraffine. Cette biopuce nécessite 

juste l’association à un système extérieur comprenant les éléments chauffants Peltier; une 

alimentation électrique et le système de lecture du signal électrochimique.  

 

L’équipe de Han a réalisé une biopuce jetable capable de déterminer la concentration 

sanguine de glucose, lactate et oxygène (1-102) (Figure 1-18.C.). Ce bioMEMS est capable de 

réaliser une calibration automatique directement sur la puce et la lecture des résultats 

nécessite juste sa connexion à un système électronique extérieur portatif intégrant une 

alimentation électrique, l’enregistrement, la conversion des mesures électrochimiques et un 

système d’affichage digitale. 

 

Nous pouvons aussi citer les travaux de Curtis et al., qui, sans atteindre l’intégration sur puce, 

ont réalisé un système embarqué de culture in-vitro de cellules endothéliales. Ce système 

permet une analyse de la toxicité de l’eau à partir de cellules biologiques par impédancemétrie 

(1-103) (Figure 1-18.A.). Le système utilise une biopuce issue de la compagnie Biophysics 

(Giaever) associé à un réseau microfluidique. Une culture cellulaire peut y être entretenue de 

façon autonome pendant 4 mois. L’ensemble du système comprenant la biopuce, les réserves 

de milieu de culture, les capillaires et le système de chauffe et de contrôle du pH est incorporé 

dans une valise facilement transportable associée à un ordinateur portable enregistrant le 

résultat des mesures. 
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Figure 1- 18 : A : Photo du système embarqué développé par Curtis et al pour l’analyse

de l’eau par test sur cellules

Motorola pour l’analyse d’ADN

jetable élaboré par l’équipe de Han pour l’analyse de la composition du sang. Au des

le système électronique embarqué permettant la lecture des résultats et dans lequel est 

co

C 

A 

: Travaux majeurs et état de l’art des bioMEMS pour l’analyse cellulaire

: Photo du système embarqué développé par Curtis et al pour l’analyse

de l’eau par test sur cellules (1-103). B : Photo du laboratoire sur puce conçu par 

Motorola pour l’analyse d’ADN et D : Son schéma fonctionnel (1-101)

jetable élaboré par l’équipe de Han pour l’analyse de la composition du sang. Au des

le système électronique embarqué permettant la lecture des résultats et dans lequel est 

connecté le microdispositif (1-102). 
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: Photo du système embarqué développé par Curtis et al pour l’analyse 

: Photo du laboratoire sur puce conçu par 

101). C : BioMEMS 

jetable élaboré par l’équipe de Han pour l’analyse de la composition du sang. Au dessus, 

le système électronique embarqué permettant la lecture des résultats et dans lequel est 
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V.1.2.2. Pour les analyses parallèles, statistiques et multiplexées 

 Le fait que les techniques de biodétection électrique soient technologiquement issues 

des microtechnologies et plus spécifiquement de la microélectronique permet de développer 

plus instinctivement des systèmes à l’intégration très poussée. Cette intégration, à la 

différence de celle évoquée dans le cadre des laboratoires sur puces,  permet également la 

mise en parallèle de nombreux systèmes d’analyse. Sachant qu’en biologie, plus que dans tout 

autre domaine scientifique, l’étude du vivant nécessite une répétabilité et une reproductibilité 

des expériences très poussées, cette mise en parallèle est un atout clé des systèmes 

miniaturisés de détection électrique. La mise en réseau de détecteurs peut aussi permettre 

d’étudier des cellules de façon multiplexée (études simultanées de différents agents en 

parallèle) ou statistiques (répétitions simultanées de la même expérience pour obtenir des 

données sur sa variabilité). 

 

Ceriotti et al. ont notamment réussi à intégrer des réseaux de peignes interdigités au fond de 

chaque puits d’une plaque de culture 96 puits, des plaques couramment utilisées en biologie 

pour des expériences parallèles réclamant une grande reproductibilité ou un multiplexage 

paramétrique important (1-104) (Figure 1-19.A). Les électrodes sont réalisées par lithographie 

classique sur une plaque de céramique qui est ensuite fixée au dessous d’une plaque de culture 

96 puits. Une fois les cellules mises en culture, le dispositif est connecté à un appareil 

commercial de la société Bionas dirigée par Ehret. Des tests de cytotoxicité ont ainsi été 

menés permettant de déterminer les coefficients d’IC50 (cf lexique) de divers agents toxiques. 

Ce type de système permet d’automatiser des analyses statistiques ou des expériences 

réclamant un multiplexage important des paramètres environnementaux cellulaires afin de les 

effectuer à très haut débit. 

 

En 2009, Elsholz et al. ont réalisé un dispositif permettant la détection d’ADN de quatre 

bactéries pathogènes différentes en analysant le produit de leur réaction de PCR par 

ampérométrie (1-105) (Figure 1-19.B). Ce bioMEMS en silicium intègre dans chacun des 

seize puits un réseau circulaire d’électrodes interdigitées. Ces électrodes sont fonctionnalisées 

avec des sondes spécifiques des différents agents pathogènes. Au lieu d’utiliser des agents 

fluorescents, Elsholz et al. ont fonctionnalisé les ADN issus des réactions de PCR avec de la 

biotine. Si l’ADN se fixe à une sonde, la biotine va réagir avec une enzyme présente dans les 
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puits pour libérer des ions par oxydo-réduction. Ce sont ces ions libérés spécifiquement qui 

sont détectés par ampérométrie. 

 

Les techniques d’analyse des réactions de PCR utilisent habituellement des marqueurs 

fluorescents. Une analyse optique simultanée des résultats de PCR issus de différents agents 

pathogènes inconnus nécessiterait donc l’utilisation de marqueurs fluorescents à des 

longueurs d’onde distinctes, ce qui compliquerait la mise en place d’une détection 

multiplexée. Ce bioMEMS permet ici de détecter simultanément, en temps réel et de façon 

automatique quatre agents pathogènes sur un même dispositif en vingt-sept minutes, ce qui 

représente une durée d’analyse extrêmement faible comparée aux méthodes optiques 

classiques (plusieurs heures). 

 

L’utilisation de réseaux d’électrodes peut aussi être un avantage d’un point de vue statistique, 

notamment pour diminuer la variabilité des analyses cellulaires. En effet, les cellules 

biologiques sont des objets d’études extrêmement instables et difficilement contrôlables. Lors 

de l’étude de culture cellulaire, il peut être intéressant d’enregistrer simultanément les signaux 

électriques issus de différents endroits du tapis cellulaire. Si les électrodes sont reliées entre 

elles, les signaux électrochimiques sont ainsi directement moyennés et la variabilité causée 

par l’inhomogénéité des cellules diminuée.  

 

Pour exemple, Wang et al. ont réalisé en 2008, un système comprenant 49 électrodes 

circulaires entourant une contre électrode centrale pour mesurer par impédancemétrie la 

migration cellulaire (1-106) (Figure 1-19.C). Pour cela, une monocouche auto assemblée de 

molécules inhibant l’adhésion cellulaire est déposée à l’extrémité de ces 49 électrodes. Un 

courant continu est ensuite appliqué à l’aide d’un fil de platine plongé dans la chambre de 

culture cellulaire en PDMS pour détacher ces couches des électrodes et permettre la migration 

cellulaire sur l’extrémité des 49 électrodes. Le signal électrochimique résultant est ainsi 

directement moyenné sur 49 mesures simultanées permettant une meilleure reproductibilité et 

une plus faible variabilité des mesures. 
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Figure 1- 19 : A: Photo du dispositif développé par Ceriotti et al. 

de microélectrodes interdigitées dans une plaque 96 puits. 

courants obtenus simultanément sur les 16 puits

l’injection d’un ADN bactérien. Seul les puits spécifiques réagissent.

réseau d’électrodes développé par Wang et al. La contre électrode est au centre

A 

B 

C 

: Travaux majeurs et état de l’art des bioMEMS pour l’analyse cellulaire

A: Photo du dispositif développé par Ceriotti et al. intégrant des réseaux 

de microélectrodes interdigitées dans une plaque 96 puits. (1-104) B

rants obtenus simultanément sur les 16 puits du dipositif de Elsholz et al

bactérien. Seul les puits spécifiques réagissent. (1

réseau d’électrodes développé par Wang et al. La contre électrode est au centre
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intégrant des réseaux 

B: Cinétique des 

Elsholz et al. pendant 

(1-105) C: Photo du 

réseau d’électrodes développé par Wang et al. La contre électrode est au centre.. (1-100) 
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V.1.3. Résolution spatiale facilement modulable 

 Le champ de détection d’un biocapteur électrique dépend des dimensions des 

électrodes et de la distance les séparant. De manière simplifiée, plus les électrodes sont de 

petites dimensions et rapprochées, plus le champ électrique est confiné. Avec le 

développement des techniques de fabrication issues des micro et nano technologies, il  est 

devenu aisé de dimensionner les électrodes à l’échelle des éléments biologiques étudiés.klj  

 

V.1.3.1. A l’échelle micrométrique : étude de cellules uniques 

 L’étude électrique de la cellule unique a été réalisée pour la première fois avec la 

technique de patch-clamp. Dorénavant, avec le développement des micro et nanotechnologies, 

les électrodes peuvent être facilement dimensionnées à l’échelle de la cellule unique de 

manière intégrée avec des niveaux de sensibilité suffisant.  

Les techniques sans marquages non électrique utilisent des capteurs à la réalisation plus 

complexe. Leur miniaturisation pour l’étude d’objet unique n’est donc pas aussi triviale. 

Parmi ces autres méthodes, à notre connaissance, seuls les détecteurs à poutres suspendues 

sont suffisamment sensibles pour permettre la détection d’une unique bactérie (cf préambule). 

 

S’inspirant de la technique de patch-clamp, Han et Frazier ont réalisé un microsystème 

comprenant un réseau de cavités pour cellules chromaffines bovines dans lesquelles sont 

intégrées les électrodes de mesures (1-107) (Figure 1-20.C.). Les cellules sont conduites dans 

les pièges à l’aide de microcanaux en PDMS. Lorsque la cellule passe au dessus d’une cavité, 

une pression négative est appliquée au travers de celle-ci pour y coincer la cellule, le tout se 

faisant à l’aide d’une observation microscopique simultanée. En injectant des réactifs 

bloquant sélectivement les canaux ioniques de potassium ou de calcium, Frazier a ainsi 

mesuré quantitativement par impédancemétrie l’influence de chaque type de canaux sur la 

signature électrique des cellules. 

 

Hua et Pennell ont eux isolé des cellules MDCK à l’aide d’un obstacle mécanique intégré au 

sein d’un canal microfluidique et de l’injection d’une suspension de cellules à la concentration 

judicieusement ajustée (1-108) (Figure 1-20.A. et B.). Ce piège est lui entouré successivement 

de deux électrodes de mesures puis de deux autres électrodes d’excitation (mesure quatre 
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points). En injectant des solutions isotoniques et hypotoniques, ils ont ainsi fait varier le 

volume de la cellule et mesurer cette variation de volume par impédancemétrie à l’aide d’un 

détecteur synchrone. 

 

L’équipe de Baudenbacher a réussi à isoler des myocytes cardiaques de souriceau au sein 

d’un canal microfluidique en injectant la suspension de myocytes dans un canal principal et 

en appliquant une pression négative dans un canal perpendiculaire (1-109). En intégrant en 

dessous de ce canal de capture des électrodes planaires de mesure et dans le canal principal 

rempli de liquide de culture, une électrode de référence, ils ont mesuré les contractions et 

donc le potentiel d’action extracellulaire du myocyte . 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 20 : A: Image microscopique des cellules capturées par le système de Hua et 

Penell. B: Modification de la résistance de ce système pendant la capture des cellules. (1-

102) C: Schéma du système développé par l’équipe de Frazier. (1-107) 
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V.1.3.1. A l’échelle nanométrique  

 Les nanofils et les nanotubes représentent un potentiel énorme pour les domaines de 

l’énergie, des  télécommunications ou de la biologie. Ces nanoobjets sont majoritairement 

synthétisés par des techniques chimiques (i.e. approche bottom-up) comme la méthode de 

croissance VLS pour Vapeur-Liquide-Solide pour les nanofils (1-110) et le dépôt chimique en 

phase vapeur (CVD, pour chemical vapor deposition) pour les nanotubes (1-111). Ils peuvent 

aussi être réalisés avec les techniques issues de la microélectronique (i.e. approche top-down), 

comme la photolitographie et la gravure humide (1-112). Ils ont de plus été caractérisés 

électriquement (1-113). Leur association aux biotechniques électriques s’est ainsi faite plus 

facilement et rapidement qu’avec les autres domaines de biodétection (optique, mécanique ou 

acoustique). 

Les nanofils de silicium et les nanotubes de carbones ont l’avantage de présenter un rapport 

surface sur volume très important. Considérant que toute leur surface est potentiellement 

utilisable pour une biodétection, cela leur confère un rapport signal sur bruit très important et 

un intérêt tout particulier. Leurs dimensions les rendent parfaitement adaptés à la détection de 

particules biologiques plus petites que les cellules comme de l’ADN ou des protéines. Ils 

possèdent en effet une faible longueur de Debye (cf lexique). L’équipe de Lieber est 

certainement le groupe de recherche dont le savoir faire dans la fabrication, la  manipulation 

et l’utilisation des nanofils est le plus unanimement reconnu. En 2005, il a utilisé des 

transistors à effet de champ à nanofils pour détecter des protéines caractéristiques du cancer 

de la prostate et plus spécifiquement la télomérase, une protéine exprimée par 80% des 

cellules cancéreuses (1-114) (Figure 1-21.A.). Le nanofil est connecté entre la source et le 

drain afin de servir de canal de conduction. Les modulations de tensions de grille sont dues 

aux protéines se fixant au nanofil. Selon le type de nanofil, p ou n, les protéines négativement 

chargées vont provoquer respectivement une augmentation ou une diminution de la 

conductance, c'est-à-dire une accumulation ou une déplétion des charges. Sur une même puce, 

ils peuvent ainsi intégrer 200 réseaux de transistors pour réaliser des analyses comparatives 

simultanées. 

Les nanotubes peuvent également être utilisés sous la forme de transistors pour des 

biodétections. En 2007, Maehashi et al. ont réalisé des transistors à base de nanotubes pour la 

détection d’immunoglobine IgE (1-115) (Figure 1-21.B.). Les biocapteurs électriques intégrés 

destinés à la détection de protéine sont classiquement fonctionnalisés avec des anticorps. Les 

transistors développés par Maehashi sont fonctionnalisés avec des aptamères (cf lexique). 
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L’aptamère ici utilisé pour capturer la protéine a une longueur de  4 nm. Sachant que la 

longueur moyenne d’un anticorps est de 12 nm, cette aptamère présente l’avantage de fixer la 

protéine au nanotube à une moindre distance, au sein de la zone de double couche (cf 

lexique). La comparaison de la technique de fixation avec anticorps et aptamère montre bien 

que l’utilisation d’aptamère permet une détection de la protéine encore plus sensible. Cette 

étude montre le potentiel prometteur des transistors à nanotubes et nanofils pour la détection 

sans marquage de protéines et d’ADN.  

 

 

 

 

 

 

 

 

  

 

 

 

Figure 1- 21 : A: Photo du réseau de transistors à effets de champs à nanofils développé 

par l’équipe de Lieber. (1-114) Le schéma du dessous correspond à l’encadré rouge de la 

photo. B: Représentation schématique d’un transistor à effet de champs à nanotube 

fonctionnalisé avec des anticorps et des aptamères comme réalisé par Maehashi et al. (1-

115) 
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V.1.4. Diversité des cellules analysables par technique 
électrique 

 Les électrodes nécessaires aux biodétections électriques miniaturisées peuvent 

présenter aisément de très nombreuses géométries, configurations ou structures. La mesure 

électrique ne nécessite en effet rien d’autre qu’un matériau aux propriétés électriques connues 

(semi-conducteur, métal ou diélectrique), des interconnections adaptées et un matériel de 

mesure adéquate. Cette simplicité et cette variété de mise en œuvre permet, plus que tout autre 

type de biocapteurs, de concevoir des systèmes d’analyse dédiés à de très nombreux types de 

matériels biologiques. 

 

Les biodétecteurs électriques peuvent bien entendu être utilisés pour étudier des cultures 

cellulaires. Une des applications aujourd’hui les plus répandues de ce type de système est le 

capteur à base de cellule (cf lexique). Il est en effet assez facile de mesurer par 

impédancemétrie les effets d’agents cytotoxiques sur une culture de cellules : les cellules étant 

isolantes aux basses fréquences, leur détachement augmente l’intensité du courant. Ce genre 

de microsystèmes permet la détermination quasi automatique des coefficients d’IC50 de tels 

réactifs. Mesurant l’intérêt des analyses à très haut débit rendues possibles par l’intégration de 

tels biodétecteurs électriques, quelques entreprises ont développé des systèmes commerciaux. 

Il est pertinent de remarquer que bon nombres de ces entreprises ont été fondées par des 

universitaires confiant dans le potentiel économique de tels systèmes. Nous pouvons 

notamment cités : ACEA Biosciences (1-116,1-117) (Figure 1-22.B.), Applied Biophysics (1-

118,1-119) (créée par Ivar Giaever et Charles Keese), CellKey  (1-120,1-121), Inphaze (1-

122,1-123) (créee par Hans Coster et Terry Chilcott) et Bionas (1-124,1-125) (créée par Ralf 

Ehret). Les cellules souches commencent elles aussi à être caractérisées électriquement (1-

126). Des réseaux de neurones ont été étudiés à l’aide de systèmes miniaturisés comme 

précédemment évoqués (1-57,1-58,1-59) mais également des neurones isolés (1-127) (Figure 

1-22.D.).  
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Figure 1- 22 : A: Photo de levure (Saccharomyces cerevisiae) cultivées sur une électrode 

de travail ronde en or  (1-123). B: Photo de fibroblastes embryonnaires murins cultivés 

sur des électrodes rondes planaires  (1-129). C : Photo d’un biofilm fongique cultivé sur 

une électrode de platine passivée  (1-130). D : Axone d’un neurone cultivé dans un 

microcanal en PDMS  (1-127). E : Bactéries d’E. Coli déposées entre deux électrodes 

d’or  (1-131). 
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Les systèmes électriques peuvent également être facilement utilisés pour caractériser 

électriquement des cellules en suspensions comme des globules rouges (1-132) ou des 

lymphocytes (1-133). Les bactéries sont des systèmes cellulaires qui sont couramment 

étudiées dans des bioMEMS électriques : E.coli (1-131) (Figure 1-22.E.), des levures comme 

des Saccharomyces cerevisiae (1-128) (Figure 1-22.A.), des Salmonelles (1-134), ou même 

des biofilms de microorganismes comme des biofilms fongiques (1-130) (Figure 1-22.C.). 

L’équipe d’Ertl a également caractérisé électriquement des virus (1-135). 

 

A une échelle physiologique encore inférieure, Le Pioufle a réussi à synthétiser 

artificiellement des bicouches lipidiques membranaires au sein de micropuits et à les étudier 

par conductimétrie en intégrant en dessous de ces bicouches des électrodes planaires (1-136). 

L’équipe de Gijs a réussi à étudier précisément la cinétique des échanges ioniques au travers 

de la membrane d’un ovocyte de Xénope cultivé in-vitro dans leur biopuce (1-137). L’ADN 

est également une entité biologique étudiée avec grande attention au sein de la communauté 

bioMEMS. Pour exemple, l’équipe de Dong a réussi à déterminer les constantes cinétiques de 

la réaction d’hybridation de l’ADN par méthode électrique, sans utiliser de marqueurs (1-

138).  La détection de l’hybridation d’ADN peut également être utilisée pour capturer 

spécifiquement de l’ADN issu de virus dans une micropuce. Ce genre de bioMEMS peut ainsi 

être utilisé pour le dépistage d’infection virale (1-139). Les méthodes électriques peuvent être 

utilisées pour analyser des réactions immunitaires anticorps–antigène  (1-140) ou des 

réactions protéiques (1-114). 

 

Les biologistes peuvent être intéressés par l’utilisation des bioMEMS pour leur analyse 

cellulaire car toutes les expériences réalisées jusqu’ici avec ce type de dispositifs constituent 

une base de données importante pour la caractérisation électrochimique des différentes 

espèces biologiques. 
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V.2. Points faibles et améliorations envisageables 

V.2.1. Problèmes liés à la reproductivité des mesures 
électrochimiques 

 Les signaux électrochimiques biologiques sont de faibles amplitudes comparés aux 

signaux couramment analysés en électronique plus classique. English et al. ont ainsi montré 

que le matériel courant d’électronique pouvait lui-même influencer la détermination de 

certains paramètres cellulaires électriques, déterminés à l’aide de circuit électrique équivalent, 

de par des effets capacitifs, l’influence de l’électrode de mesure (effet d’un pont diviseur) ou 

le recouvrement du bruit blanc (1-141). Le matériel électronique de mesure doit donc être 

choisi avec beaucoup d’attention. La commercialisation progressive de matériel dédié 

spécifiquement à la mesure électrochimique permettra d’éviter ce genre de problème.  

 

Les signaux biologiques électrochimiques mesurés seront d’autant plus faibles que la 

microfluidique est souvent utilisée pour réduire la population de cellules analysées. Il est donc 

nécessaire de concevoir des systèmes très sensibles pour espérer récupérer un rapport signal 

sur bruit correct. De plus, les analyses se faisant sur du matériel vivant en constante évolution, 

il peut être difficile d’obtenir à l’identique des valeurs absolues représentatives de paramètres 

physiologiques. Pour exemple, les travaux de Frazier précédemment cités concernant l’étude 

des canaux ioniques de cellules uniques par impédancemétrie présentent des spectres 

d’impédance moyennés sur sept mesures mais aucuns écarts types (1-107). Constatant que 

certaines valeurs sont différentes de quelques pourcents seulement (notamment la phase) 

(Figure 1-23), il aurait été intéressant de confirmer les distinctions étudiées entre les 

différentes cellules avec davantage de données statistiques qui pourraient révéler d’éventuels 

recouvrements.  
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Figure 1- 23 : Différences observées entre des spectres d’impédance de cellules 

chromaffines bovines avec différents canaux ioniques bloqués (1-107). Résultats 

moyennés à partir de sept expériences réalisées par l’équipe de Frazier. Les écarts types 

ne sont pas indiqués. 

 

Les travaux expérimentaux d’ingénierie biomédicale devraient ainsi présenter de façon plus 

fréquente ce genre d’analyses statistiques, même sur des figures cinétiques ou fréquentielles, 

en s’inspirant des multiples expériences réalisées en biologie pour confirmer la reproductivité 

d’un résultat (mesures au moins en triplicate). Le transfert industriel de nombreux bioMEMS 

développés académiquement pourraient être ainsi facilité en présentant des résultats à la 

reproductibilité quantitativement avérée, qualité première des instruments scientifiques 

commercialisables. 

S’assurer d’effectuer des manipulations microfluidiques et électrochimiques dans des 

conditions expérimentales scrupuleusement identiques est une tache difficile, d’autant plus 

lorsqu’elles emploient des techniques transversales combinées de manière souvent inédites. 

Pour exemple, Linderholm et Renaud avait déjà remarqué que les mesures électrochimiques 

d’eau purifiée était difficile à reproduire car sa contamination et donc sa variation de 

conductance sont des phénomènes difficilement évitable (1-142). A cette condition, il devient 

important de mettre en place des systèmes de mesure automatisés nécessitant le minimum 

d’intervention humaine, notamment lors de la manipulation d’entités biologiques.  

Cette sensibilité accrue peut également ramener un bruit de fond indésirable qui peut 

perturber les mesures. Dans certaines conditions, notamment celles où le milieu cellulaire 

ramène une conductivité parasite élevée, il peut être judicieux d’ajuster précisément la 

sensibilité des biodétecteurs, sans forcément chercher à la rendre la plus élevée possible. Pour 

cela, l’utilisation de matériaux semi-conducteurs voire même diélectrique peut être pertinente, 

notamment si l’on veut mesurer préférentiellement des paramètres diélectriques (1-82). 

Phase 

Amplitude 
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V.2.2. Des dispositifs dont le coût peut encore être réduit 

 En 2008, la publication de Whitesides (1-143) sur les analyses microfluidiques 

réalisées sur papier a remis au gout du jour un point qui n’avait pas été si clairement et si 

efficacement adressé depuis longtemps: le coût des technologies laboratoires sur puces. En 

réalisant un dispositif dont le coût de fabrication n’excède pas 0,03 $, Whitesides semble 

avoir trouvé le moyen d’exploiter le substrat peut être le moins onéreux. La Figure 1-24 est 

une photo du dispositif microfluidique en papier développé par son équipe.  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 24 : Dispositif microfluidique en papier développé par l’équipe de Whitesides.  

 

Les coins du dispositif sont trempés dans quatre échantillons d’urine artificielle contenant des 

concentrations différentes d’albumine de sérum bovin et de glucose. Chaque colonne contient 

les résultats d’un échantillon. Les 2 lignes supérieures concernent la concentration en glucose 

et  celles du bas la concentration en BSA. Les échantillons sont donc analysés en duplicate par 

colorimétrie  
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Le coût est en effet un paramètre primordial des biocapteurs : afin d’assurer une parfaite 

neutralité de l’instrumentation de mesure et éviter tout recouvrement ou mesures parasites, les 

biologistes préfèrent travailler avec des dispositifs à usage unique.  

 

Certains travaux d’ingénierie biomédicale électrique s’attachent pourtant à montrer que leurs 

dispositifs peuvent être réutilisés plusieurs fois s’ils sont correctement « régénérés », souvent 

à l’aide de solutions acides, comme c’est le cas pour le biodétecteur impédimétrique de 

bactéries développé par Huang et al. (1-144). Si cette régénération des dispositifs est 

correctement caractérisée, elle peut permettre d’amortir le cout des bioMEMS classiques.  

 

Une autre solution peut être de fabriquer des dispositifs avec certaines parties à usage unique 

et jetables. Pour exemple, Schüller et al. ont développé un dispositif dont la partie 

microfluidique servant à transporter les échantillons d’analyse (de l’ADN) peut être retirée 

sans toucher à la partie électronique, plus coûteuse (1-145). Pour réaliser cela, les deux parties 

sont fixées l’une sur l’autre hermétiquement à l’aide d’un socle en polycarbone les serrant 

mécaniquement. 

 

Actuellement les bioMEMS se basent principalement sur des dispositifs à la technologie 

mixte qui utilisent à la fois des matériaux polymères et des substrats tels que le silicium ou le 

verre.  

 

Les bioMEMS entièrement polymériques sont encore rares : il est en effet délicat de réaliser 

des dépôts de films minces à leur surface. Mais leur faible coût et leur flexibilité permettent 

une facilité de manipulation et de transport inédite, ce qui les rend particulièrement attractifs. 

De plus en plus de groupes de recherche étudient donc actuellement la réalisation de 

bioMEMS réalisés entièrement sur des matériaux polymères.  

 

Yan et al. ont par exemple réalisé des électrodes d’or (avec une couche d’accroche de titane) 

sur un substrat de polyéthylène téréphtalate (PET) qui est un matériau flexible et transparent 

(1-146). Ils ont pour cela utilisé la technique d’implantation ionique par immersion plasma 

qui leur a permis de déposer une couche de 30 nm d’or. Cette électrode flexible est par la suite 

intégrée au sein d’un système classique d’ampérométrie comprenant deux autres électrodes. 

Le système ainsi finalisé détecte la fixation du glucose à la surface de l’électrode flexible 

préalablement fonctionnalisée.  
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Abdelgawad et Wheeler ont également réalisé un système de déplacement EWOD sur un 

substrat de polymide, utilisé habituellement pour les circuits imprimés (1-147)  (Figure 1-25). 

Ils ont pour cela imprimé leur motif à l’aide d’une imprimante à jet d’encre sur une feuille de 

cuivre. Ce même substrat sert par la suite de masque pour exposer et graver le cuivre à la 

surface du substrat de polyamide (1-148).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 25 : Différentes configurations de déplacements EWOD réalisés avec le 

dispositif conçu par Abdelgawad et Wheeler sur substrat souple. (1-147) 

 

Le choix de matériaux des biodétecteurs est quant à lui assez contraint. La sensibilité aux 

courants de conduction peut être ajustée selon le matériau utilisé. Des semi-conducteurs 

(silicium dopé), des diélectriques (oxyde) ou des métaux peuvent être utilisés (principalement 

or, titane et platine ou noir de platine). Tous ces matériaux sont rares et restent donc chers. Par 

contre leurs techniques de dépôt peuvent  être modifiées pour diminuer le coût de fabrication. 

Les techniques d’évaporation et de pulvérisation issues de la microélectronique pourraient 

ainsi être remplacées par des méthodes d’impression par jet d’encre conductrice.  

Brischwein et al. ont comparé des mesures d’impédance de cultures cellulaires réalisées avec 

des électrodes en platine déposées soit par jet d’encre, soit par pulvérisation (1-149). Pour le 

dépôt par jet d’encre, un substrat d’alumine est utilisé. En effet, pour faire prendre l’encre de 

platine, le substrat et son motif doivent être recuit à 900°C. Pour le dépôt par pulvérisation, un 

substrat de verre est utilisé. Au final, l’impression par jet d’encre donne une épaisseur de 
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métal de 8 µm, la pulvérisation une épaisseur de 250 nm. L’épaisseur des électrodes déposées 

par jet d’encre ne semblent pas influencer la croissance des cellules. Lorsque les cellules sont 

stimulées à l’aide d’une protéine ou détruite avec un détergent, les électrodes déposées par jet 

d’encre présentent des variations d’impédance légèrement plus faibles que celles déposées par 

évaporation même si ces variations restent facilement observables. Il reste maintenant à 

combiner ces techniques de dépôt par impression avec l’utilisation de substrat souple comme 

le PDMS ou le PET pour espérer obtenir des bioMEMS au coût le plus faible possible. 

 

V.2.3. Instrumentation macroscopique 

 De nombreuses publications présentant des dispositifs comme des laboratoires sur 

puce justifient ce dénominatif par le fait qu’ils concentrent sur un même substrat différentes 

étapes d’analyse biologique. Seulement, une étude attentive de leur procédure de mesure 

montre que la miniaturisation de ces techniques d’analyse se limite souvent à la structure 

contenant le matériel biologique et à la dimension réduite des détecteurs ou systèmes de 

manipulation environnant. La majeure partie des bioMEMS comprennent en effet des 

interconnections macroscopiques les reliant à un matériel expérimental hors-dispositif (off-

chip) qui est lui macroscopique. Les plus fréquemment retrouvés sont des générateurs 

électriques, des microscopes optiques, des pousses seringues, des ordinateurs ou des appareils 

de mesure commerciales (impédancemètre, conductimètre, etc…). L’intégration de tel 

matériel n’est souvent pas discutée car elle est clairement problématique : elle nécessiterait de 

nombreuses compétences transversales et bien d’avantage de ressources humaines. 

 

La réalisation concrète d’un laboratoire sur puce permettant de vraies analyses sur site, au 

chevet du patient (point of care en anglais), in situ (cf lexique) ou in vivo doit pourtant passer 

par ces étapes d’intégration élargies. On imagine en effet difficilement réaliser une analyse 

sur site de la présence d’une bactérie en déplaçant avec soi un conductimètre et des pousse-

seringues, devant eux même être reliés au secteur. De même il parait difficile qu’un patient 

désirant effectuer lui-même son diagnostic à domicile dispose de tels appareils. Enfin, les 

nouveaux instruments interdisciplinaires proposés aux biologistes doivent englober tout ce 

matériel de manipulation pour devenir réellement ergonomiques et s’intégrer facilement au 

sein de leur équipement de recherche actuel. 
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Pour exemple, l’équipe de Kim a réalisé un dispositif dit « intégré » pour la détection de 

particules micrométriques présentes dans l’air (1-150). Seulement le dispositif intégré 

nécessite l’emploi d’un purificateur d’air, d’un atomiseur, d’un filtre (HEPA) et d’un 

climatiseur pour générer les particules à analyser (Figure 1-26). Les particules sont ensuite 

filtrées selon leur taille hors dispositif avec un granulomètre. Seules les particules dont le 

diamètre est inférieur à 600 nm sont ici conservées. La concentration des particules injectées 

est en même temps déterminée. Après cela, les particules sont enfin injectées dans le 

microdispositif qui comprend véritablement deux éléments intégrés : un « impacteur virtuel » 

et un élément corona. L’impacteur virtuel permet de séparer en deux flux distincts les 

particules au sein du dispositif. Cet impacteur est constitué de deux canaux perpendiculaires 

dont les dimensions sont rigoureusement calculées selon des équations aérodynamiques et 

fluidiques. Le dimensionnement de ces canaux font que les plus petites particules se 

dirigeront préférentiellement dans le canal perpendiculaire alors que les plus grandes se 

dirigeront vers l’autre extrémité du canal, en vis-à-vis de l’entrée. Après ce tri, les plus petites 

particules sont dirigées vers les éléments corona qui vont ioniser l’air entourant les particules. 

Pour réaliser cet ionisation, une électrode en pointe est utilisée en vis-à-vis d’une électrode 

planaire et le tout est connecté à une alimentation externe. Après cela une autre électrode 

reliée à un électromètre externe va mesurer la charge des particules afin de caractériser leur 

rapport dimension-charge.  
 

 

 

 

 

 

Figure 1- 26 : A: Schéma de la manipulation conçue par l’équipe de Kim (1-150).  

 

Cet exemple montre bien que malgré la miniaturisation de certains composants, bon nombre 

de laboratoires sur puce ne peuvent se passer d’instruments routiniers qui ne sont pas encore 

miniaturisés ou miniaturisables. 
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Un autre exemple, plus en lien avec les travaux ici présentés, est celui des travaux de Odijk et 

al (1-151). Ceux-ci ont réalisé un bioMEMS permettant d’oxyder ou réduire des substances 

chimiques. Pour caractériser leur dispositif, ils ont étudié l’influence de diverses vitesses de 

flux avec des voltammogrammes cycliques des réactifs. La Figure 1-27 illustre le matériel 

nécessaire pour réaliser cette manipulation électrochimique: un pousse seringue, une valve, un 

potentiomètre extérieur, des réserves de réactifs et un ordinateur permettant d’enregistrer les 

mesures. La lampe UV, l’UV mètre et la cellule de mesure servent eux à quantifier l’efficacité 

de l’oxydation par spectrométrie. Comme la plupart des mesures électrochimiques réalisées 

en microfluidique, la biopuce ne peut être utilisée sans un pousse seringue et un matériel 

macroscopique de mesure électrique. Borholder, cité dans le paragraphe IV (1-84), avait lui 

réalisé son propre système de mesure d’impédance entièrement intégré sur un circuit imprimé, 

permettant d’y insérer son dispositif afin d’obtenir un système plus ergonomique. 

 

 

 

 

 

 

* 
 

Figure 1- 27 : Schéma de la manipulation réalisée par Odijk et al.. (1-151) 

 

 

Concernant les mesures sur cellules, comme les analyses à base de cellules, il reste encore 

compliqué d’intégrer l’incubateur de culture permettant le bon paramétrage des conditions de 

culture (CO2, température, humidité). Souvent le micro-dispositif est placé au sein d’un 

incubateur et le reste du matériel d’expérimentation placé à l’extérieur via des connectiques 

électriques et fluidiques consécutivement longs.  
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Les travaux de Lin et al. (1-152) dont l’installation expérimentale est présentée en Figure 1-28 

illustrent bien cette contrainte. Cette étude s’intéresse à la mesure par impédancemétrie de la 

culture cellulaire 3D  de fibroblastes dans des gels de Polyéthylène Glycol photo-réticulés. Le 

système d’électrodes micrométriques doit être placé dans un incubateur macroscopique. 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1- 28 : Schéma de la manipulation développée par Lin et al.. (1-152) 

 

Le contre-exemple pourrait être celui de Curtis et al., (dont les travaux ont été précédemment 

cités en IV.1.2.1. (1-103), cf Figure 1-18.A) qui, sans atteindre les dimensions des 

laboratoires sur puce, ont réussi à fabriquer un incubateur embarqué en intégrant des éléments 

chauffants, des contrôleurs de pH et des solutions de culture cellulaire dans une valise. 
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Conclusion du chapitre 1 

Dans ce chapitre, nous avons étudié les travaux majeurs précurseurs des bioMEMS actuels. 

Nous avons vu que jusqu’au milieu du 19e siècle, les courants électrochimiques biologiques 

étaient étudiés à l’échelle de l’organe. A la même époque, la théorie cellulaire a été formulée. 

Les principales techniques de marquages se sont développées pendant la deuxième partie du 

20e siècle : l’immunomarquage et la protéine fluorescente verte. Pour palier les défauts 

optiques des marqueurs actuels, de nouveaux marqueurs sont actuellement développés : les 

boites quantiques et cristaux photonique 3D. Pour éviter le caractère invasif de ces méthodes, 

les techniques sans marquages sont également étudiées. 

 

Nous avons vu les travaux d’électrophysiologie moderne qui ont établi les principes 

théoriques actuels souvent appliqués dans les bioMEMS. Fricke puis Schwan ont déterminé 

les différentes dispersions diélectriques des tissus. Cole a proposé le CPE pour modéliser les 

mesures électrochimiques des cellules. Hodgkin et Huxley ont déterminé l’existence des 

canaux ioniques. Nous nous sommes également intéressés à des outils majeurs de 

l’électrophysiologie moderne comme la chambre de Hussing et la technique de Patch Clamp. 

 

Nous avons étudié l’évolution de la microélectronique vers la microfluidique avec l’invention 

du premier transistor et du premier microsystème, les premières applications des 

microtechnologies pour la biologie et le premier système microfluidique. Nous avons vu les 

principaux facteurs qui ont provoqué le développement exponentiel de la microfluidique 

comme la course à la génomique et l’implication importante de la DARPA. Nous avons 

également discuté des problèmes de transfert de ces techniques. 

 

Nous avons succinctement présenté des techniques liées à la microfluidique comme les 

méthodes de lithographie douce et l’utilisation de matériaux polymère comme le PDMS et la 

SU-8. Nous avons ensuite présenté différents travaux précurseurs du domaine des bioMEMS 

comme les premiers systèmes MEA de Thomas, la confirmation apportée par Pine de l’intérêt 

de mesurer les signaux électriques extracellulaires et la caractérisation électrique de la 

croissance cellulaire effectuée par Giaever et Keese. 

 

Nous avons enfin discuté de différents avantages des bioMEMS sur les autres techniques de 

détection intégrée sans marquage : l’absence d’étapes de transduction, l’association aux 
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techniques de déplacement, les différentes méthodes de caractérisation, l’intégration aisée, 

l’adaptabilité de la résolution spatiale et les différents type de cellules analysable. Nous avons 

finalement proposé différentes voies d’amélioration comme la reproductivité, le coût et 

l’intégration globale de l’interface de mesure. 
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Dans ce chapitre, nous présentons d’abord comment les bioMEMS utilisés au cours de cette 

thèse ont été élaborés. Pour cela, nous discutons d’abord du choix des différents matériaux et 

des critères qui ont déterminés la géométrie des dispositifs. Nous décrivons ensuite les 

procédés de micro-fabrication des électrodes et des réservoirs de cellule. Nous discutons aussi 

des interfaces de connexion des dispositifs aux appareils de mesure. Nous présentons ensuite 

les différents types d’analyse réalisables avec les impédancemètres ainsi que les logiciels nous 

permettant d’enregistrer et de traiter les données issues de leurs mesures.  

 

Nous décrivons enfin les modèles analytiques que nous avons utilisés pour l’étude des 

mesures électrochimiques. Pour cela, nous présentons d’abord des notions théoriques 

essentielles de la caractérisation par impédancemétrie ainsi que les modèles employés pour 

décrire les phénomènes de relaxation diélectrique et des formules de microfluidique. Nous 

décrivons enfin les méthodes de calcul des constantes de cellules des différents dispositifs et 

géométries d’électrodes. 
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I.  Conception du composant 

 Pour concevoir nos composants, nous avons voulu utiliser des procédés 

technologiques favorisant la rapidité de prototypage. Nous avons aussi désiré développer des 

microdispositifs permettant d’analyser à la fois des cellules en suspension et des cellules 

adhérentes (cultivées in vitro (cf lexique)). Nous avons du en prendre en compte les 

caractéristiques techniques du matériel de mesure utilisé, à savoir les impédancemètres 

Agilent 4192 et 4294 pour les mesures linéaires. 
 

I.1. Choix des matériaux 

I.1.1.  Substrat 

 Pour réaliser nos bioMEMS, nous avons le choix entre trois types de 

substrat couramment utilisés pour la conception de bioMEMS: le silicium, les polymères 

(comme le PDMS, le PEN ou le PET) et le verre. 

 

Le silicium présente l’avantage d’être le matériau de prédilection pour la microélectronique. 

Ces travaux ayant été réalisés dans un laboratoire de microélectronique, le savoir faire dans 

ces techniques d’usinage y est important. La grande majorité du matériel de salle blanche est 

dédié à des procédés sur substrat de silicium. Seulement, le silicium n’est pas transparent. Il 

ne permet donc pas d’observations microscopiques par transmission. Les microscopes utilisés 

pour nos manipulations travaillent uniquement en transmission. Seule la fluorescence est 

utilisée par réflexion. Nous avons donc décidé de ne pas travailler avec des substrats en 

silicium. 

 

Au chapitre 1, nous avons discuté du coût qu’entraine le choix des différents matériaux. Nous 

avons vu que les matériaux polymériques restent préférables d’un point de vue financier. 

Certains matériaux polymères, comme le PDMS, sont de plus transparents. Seulement, le 

dépôt de métal sur ce genre de substrat est encore en voie de développement. Il est encore 

difficile de réaliser un dispositif uniquement en polymère.  
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Le verre est transparent. Il est de plus biocompatible et permet donc la culture cellulaire. Le 

groupe bioMEMS dans lequel fut effectuée cette thèse possède une certaine expérience dans 

la fabrication de bioMEMS sur substrat de verre (2-1,2-2). 

  

Le verre a donc été le substrat retenu pour nos composants. 
 
 

I.1.2.  Electrodes 

 Les bioMEMS développés au cours de cette thèse ont été utilisés pour l’analyse 

électrique de cellules biologiques en suspension et adhérentes. Les cellules adhérentes étant 

cultivées directement sur les électrodes, celles-ci ne doivent pas avoir d’effets toxiques sur les 

cellules.  

Nous avons également voulu développer rapidement un procédé technologique concluant. 

Nous avons donc préféré utiliser des métaux dont le dépôt est couramment réalisé à l’IEMN. 

Considérant ces deux paramètres, nous avons eu le choix entre trois métaux pour réaliser les 

électrodes de nos bioMEMS: le platine, le titane et l’or. 

 

Afin de pouvoir mesurer des courants électrochimiques biologiques de faible amplitude,  nous 

avons voulu utiliser un métal le plus conducteur possible. Le Tableau 2- 1 regroupe les 

conductivités de ces différents métaux : 

 
Tableau 2- 1 : Conductivité électrique du Platine, du Titane et de l’Or. 
 

 σ (106 S.m-1) 

Platine 9.66 

Titane 2.33 

Or 45.2 

 

 

L’or possédant la conductivité électrique la plus élevée, nous avons choisi ce métal pour 

réaliser nos électrodes. 
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I.1.3.  Réservoir des cellules biologiques 

 La principale propriété de nos réservoirs, sous forme de puits ou de micro-canal, est 

qu’ils doivent eux aussi ne pas être toxiques pour les cellules. De même que pour le substrat, 

ceux-ci doivent être transparents.  

 

Comme nous avons voulu optimiser la rapidité de prototypage, nous avons considéré 

l’utilisation de deux matériaux polymériques facilement usinable : le PDMS et la SU-8 

 

L’usage du PDMS pour la culture cellulaire in-vitro et son intégration in-vivo (cf lexique) a 

déjà été validé, bien que ces résultats puissent dépendre du type cellulaire et des conditions 

environnementales (flux, durée de l’expérience) et plus généralement de la méthodologie 

d’étude et de caractérisation (2-3). Ce matériau est de plus transparent. Pour une observation 

correcte, il est aussi important de considérer la distance focale des objectifs ainsi que 

l’épaisseur du PDMS. Le PDMS est enfin très facile à travailler grâce aux techniques de 

lithographie douce présentées au chapitre 1 (2-4). 

Comparé au PDMS, la résine SU-8 présente une viscosité élevée qui complique sa 

manipulation et son micro-usinage. 

Nous avons donc décidé d’utiliser le PDMS pour constituer les réservoirs des cellules 

biologiques étudiées. 
 

I.2. Géométrie des dispositifs 

I.2.1.  Dispositif avec puits 

 Nous avons d’abord conçu des dispositifs avec des puits car ce type de réservoir 

permet un usage classique des micropipettes et ne requiert pas l’emploi d’instrumentation 

microfluidique (pousse seringues, capillaires). Les manipulations biologiques effectuées avec 

ce type de dispositif sont donc plus faciles à mettre en place. Nous verrons par la suite que sa 

réalisation technologique est également plus aisée.  

Les puits permettent aussi aisément d’étudier des cellules en suspension ou en culture in vitro. 

Les manipulations effectuées avec les puits nous permettront donc de valider rapidement 



Chapitre 2: Conception, réalisation des bioMEMS et notions théoriques 

123 

 

l’utilisation de l’impédancemétrie pour des analyses de parasitologie (cf chapitre 4) et de 

biologie cellulaire (cf chapitre 5). 
 

 

I.2.1.1.  Géométries des électrodes 

 Nous avons opté pour la géométrie d’électrodes planaires interdigitées car elle permet 

de recouvrir le maximum de surface avec un conducteur et donc en théorie de récupérer le 

maximum de signal tout en assurant une résolution de détection micrométrique. Ce genre de 

structure se retrouve souvent dans la littérature (2-5,2-6,2-7,2-8). 

 

Ces électrodes interdigitées ont été intégrées au sein de réseaux circulaires de 8mm de 

diamètre. Cette forme circulaire permet de recouvrir de façon optimale le fond de puits de 

culture. Il est ainsi possible d’intégrer ces réseaux au fond de plaques de culture multi-puits 

pour des expériences multiparamétriques (2-9,2-10). Ce format est particulièrement 

intéressant car il est déja couramment utilisé dans les laboratoires biologiques pour les 

analyses cellulaires in-vitro. Nous avons choisi de réaliser des réseaux d’électrodes de 8 mm 

de diamètre car cette dimension correspond à un des diamètres utilisés pour réaliser des 

plaques 24 ou 96 puits.   

  

Afin d’étudier empiriquement différents types de structure interdigitées, nous avons réalisé 

quatre géométries d’électrodes distinctes sur un même substrat (Figure 2- 1).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 1 : Photo du dispositif sans les réservoirs en PDMS. Les quatre zones 

encerclées correspondent aux quatre géométries d’électrodes. 

1 cm 
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Ces quatre géométries sont constituées de quatre électrodes distinctes et d’une contre 

électrode commune au centre du substrat comme indiqué sur le schéma de la Figure 2- 2. Les 

quatre systèmes de mesure sont donc constitués de deux électrodes. Ils correspondent ainsi à 

une mesure électrique en configuration 2 points : les 2 mêmes électrodes excitent le système 

biologique en tension et mesurent le courant résultant. 

 

  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 2- 2 : Schéma du dispositif à puits avec les différentes électrodes indiquées. 
 

 

Nous avons aussi réalisé des dispositifs comprenant quatre géométries d’électrodes identiques 

pour effectuer des études comparatives. 

 

Le premier motif correspond à deux électrodes recouvrant la totalité du fond du puits et 

séparées par un espace de 4 µm  (Figure 2- 3). Ces électrodes ne sont pas interdigitées et ont 

des dimensions millimétriques, elles permettent donc d’évaluer la sensibilité d’électrodes se 

rapprochant davantage de systèmes macroscopiques et de juger ainsi de la nécessité de 

miniaturiser les biodétecteurs électriques. L’espace a été choisi de 4 µm car cette dimension 

est proche de la résolution limite de la lithographie optique obtenue avec les moyens 

techniques de l’IEMN (1 ou 2 µm).  

 

1ère 
électrode  

3ème 
électrode  

2ème 
électrode 

4ème 
électrode 

Contre 
électrode 
commune 
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Figure 2- 3 : Photo MEB de la 1ère géométrie d’électrode (Géométrie 1). 
 

Le deuxième motif correspond à un réseau d’électrodes interdigitées droites de 4 µm de large 

et séparées par un espace de 4 µm également (Figure 2- 4). Cette géométrie interdigitée est 

donc proche de la densité maximale d’électrodes micrométriques interdigitées réalisable par 

technique optique. 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 4 : Photo MEB de la 2ème géométrie d’électrode (Géométrie 2). 
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La troisième géométrie est identique à la deuxième, excepté la forme des électrodes qui est 

arrondie (Figure 2- 5).  

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

 

Figure 2- 5 : Photo MEB de la 3ème géométrie d’électrode (Géométrie 3). 
 

Le but est ici d’étudier l’influence de la forme des biodétecteurs sur l’adhésion des cellules. 

Le dimensionnement spécifique lié aux formes arrondies de ces électrodes est détaillé sur la 

Figure 2- 6. 
 

 

 

 

 
 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 6 : Schéma issu du fichier informatique du masque du 3ème motif. 
  

4 µm 

4 µm 3,5 µm 

6 µm 

2 µm 
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La quatrième et dernière forme d’électrodes correspond à un réseau d’électrodes interdigitées 

de dimensions sub-millimétriques, également arrondi (Figure 2- 7).  

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 7 : Photo MEB de la 4ème géométrie d’électrode (Géométrie 4). 
 
 

Leur largeur d’une centaine de micromètres correspond à une dimension intermédiaire à celle 

micrométrique des deuxième et troisième motifs et celle millimétrique de la première 

géométrie. Ce dimensionnement précis est détaillé sur la Figure 2- 8. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

 

Figure 2- 8 : Schéma issu du fichier informatique du masque du 4ème motif. 

120 µm 

7,5 µm 

80 µm 

3 µm 
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I.2.1.2. Géométries des puits 

 Les puits en PDMS ont d’abord été réalisés avec des diamètres de 8mm puis de 6mm. 

Ces deux diamètres ont été choisis car ils correspondent à des diamètres utilisés pour réaliser 

des plaques 24 ou 96 puits. L’influence de ces diamètres est discutée au paragraphe II.2.1.3.. 
 
 

I.2.2.  Dispositif avec micro-canaux 

 Les dispositifs microfluidiques ont été réalisés au vue des premiers résultats obtenus 

avec le composant à puits sur l’étude de l’interaction de cellules d’ovaires d’hamster chinois 

(CHO)-Lactoferrine (Lf) (cf chapitre 5). Ces résultats nous ont amenés à concevoir un 

système d’analyse permettant de modifier le milieu de culture avec le minimum 

d’interventions humaines et de perturbations de l’environnement cellulaire. La réalisation de 

canaux microfluidiques permet ce type d’étude puisque l’emploi de pousse seringue 

automatise l’injection des réactifs. Les microcanaux associés aux capillaires d’accès peuvent 

également permettre de modifier graduellement le milieu de culture sans exposer les cellules à 

des changements brusques d’environnement. 
 

 

I.2.2.1. Géométries des électrodes 

 Le dispositif comprend sur un même substrat huit réseaux d’électrodes interdigitées 

droites (Figure 2- 9).  

 

 

 

 

 

 

 

 
  

 

Figure 2- 9 : Photo du dispositif sans les canaux en PDMS. Un des réseaux est encerclé. 

 

1 cm 

Electrodes 
distinctes  
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Contre-électrode 
commune  



Chapitre 2: Conception, réalisation des bioMEMS et notions théoriques 

129 

 

Comme le dispositif à puits, ces huit réseaux sont constitués de huit électrodes distinctes et 

d’une contre électrode commune au centre du substrat, comme indiqué sur la Figure 2- 9. 

 

Les électrodes font 50 µm de large et sont espacées de 25 µm (Figure 2- 10). Ces dimensions 

ont été choisies car, d’après la thèse de Linderholm (2-11), elles permettent d’obtenir une 

profondeur de champ (cf lexique) de 9 µm parfaitement adaptée à notre étude sur les CHO. 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

Figure 2- 10 : Photo prise au microscope d’un réseau de micro-électrodes. 
 

 

Les électrodes mesurent 2000 µm de long mais elles sont en vis-à-vis sur 1500 µm 

uniquement (Figure 2- 10). Les réseaux d’électrodes font en tout 5,3 mm de long et 

comprennent donc 71 électrodes. 
 
 

I.2.2.2. Géométries des micro-canaux 

 Les microcanaux en PDMS ont une largeur de 400 µm pour une hauteur de 100 µm et 

une longueur de 6,9 mm. Ils présentent donc un volume de 0,276 mm3 (0,276 µl). La hauteur 

et la largeur ont été définies conjointement.  

La largeur a été choisie suffisamment grande pour que l’écoulement des flux provoque de 

faibles forces de cisaillement sur les cellules et que le tapis cellulaire soit constitué d’un 

1 mm 
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nombre important de cellules. Ainsi le signal cellulaire peut être mesuré et moyenné à partir 

d’un nombre significatif de cellules (en considérant un diamètre de 15µm pour les CHO en 

culture (2-12), on peut obtenir environ 15845 cellules au sein du canal pour un tapis en pleine 

confluence (cf lexique)). Cette largeur permettra enfin d’aligner les canaux sur les électrodes 

à l’œil nu.  

 

En parallèle, la hauteur fut choisie de manière à ce que le canal ne s’affaisse pas sur lui-

même. Ceci peut arriver lorsque la largeur du canal est trop grande par rapport à sa hauteur 

(Figure 2- 11.A). Un rapport de 1/4 a ici été choisi (Figure 2- 11.B). A noter que 

l’affaissement du canal dépend aussi de l’épaisseur du PDMS dans lequel il est moulé : un 

PDMS plus épais sera naturellement moins flexible (Figure 2- 11.C). Enfin la hauteur du 

canal doit être suffisamment faible pour assurer la diffusion rapide des réactifs jusqu’aux 

cellules tapissant le fond des canaux. Comparativement au diamètre moyen des CHO, la 

hauteur des canaux reste ici du même ordre de grandeur. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 11 : Schéma des différentes configurations possibles pour la réalisation du 

canal en PDMS. A : Canal avec un rapport 1/10 entre la hauteur et la largeur. B : Canal 

avec un rapport 1/4 entre la hauteur et la largeur. C : Canal avec un rapport 1/10 entre 

la hauteur et la largeur et une épaisseur de PDMS plus importante. 
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I.2.2.3. Choix des capillaires d’accès 

 Les capillaires d’accès aux micro-canaux ont été choisis en fonction de leur matériau 

de fabrication et de leur diamètre extérieur et intérieur.  

 

Concernant le choix des matériaux, les premiers capillaires sélectionnés étaient en 

polyetheretherketone (PEEK), un polymère dont la rigidité ne permet pas une manipulation 

aisée et dont la fixation provoquait souvent le détachement du PDMS du substrat. Nous avons 

donc par la suite choisi des capillaires en Teflon - ethylène propylène fluoré (FEP), un 

matériau bien plus maniable et flexible. 

 

Le diamètre extérieur des capillaires ne peut être choisi librement. En effet, l’accès aux micro-

canaux se fait ici par le dessus, via un trou poinçonné dans le PDMS. Pour éviter tout 

problème d’étanchéité, le diamètre extérieur des capillaires introduits dans le PDMS doit donc 

correspondre au diamètre des trous réalisés au travers de ce PDMS. Nous avons au final 

utilisé des capillaires dont le diamètre extérieur fait 1/32e de pouce (environ 794 µm) et des 

poinçons (société Eloïse) de 750 µm de diamètre. Le PDMS étant flexible et donc légèrement 

déformable, la faible différence de diamètre entre le trou d’accès et le capillaire n’est pas 

gênante.  

 

Il est important de bien choisir le diamètre intérieur des capillaires pour limiter le volume 

mort (cf lexique) des produits injectés. Ce volume dépend également de la longueur des 

capillaires. 

Le diamètre intérieur des capillaires et la section des micro-canaux déterminent la pression 

avec laquelle circule le liquide au sein des capillaires et des micro-canaux. Pour un même 

débit, plus ces dimensions sont petites, plus la pression dans les canaux est élevée et donc plus 

le cisaillement subi par les cellules est important. Ce cisaillement ne doit pas être trop 

important pour ne pas endommager le tapis cellulaire au sein des micro-canaux. 

Nous avons d’abord utilisé des capillaires avec un diamètre intérieur de 400µm pour que ce 

diamètre corresponde à la largeur des canaux. Pour limiter le volume mort, nous avons par la 

suite utilisé des capillaires avec un diamètre intérieur de 100 µm. 

La détermination précise de ces paramètres est discutée plus exhaustivement dans le chapitre 

5. 
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II.  Procédé technologique 

 Nous détaillons dans ce paragraphe les différentes étapes du procédé de fabrication des 

dispositifs et de leur interface de mesure. 
 

II.1.  Fabrication des électrodes 

II.1.1. Procédé de fabrication 

 Les électrodes sont réalisées sur des substrats carrés de Pyrex (5 cm de côté et 0,7 mm 

d’épaisseur). Avant le dépôt de la résine photosensible, les substrats sont nettoyés 

successivement avec du Texpure, de l’acétone et de l’isopropanol. Ils sont par la suite 

déshydratés à 200 °C. 

La résine négative AZnLOF 2020 diluée à 70% dans du PGMEA est ensuite déposée à la 

tournette, capot ouvert, pendant 20 secondes sur les substrats avec une vitesse de 2500 RPM 

et une accélération de 1000 RPM/min pour obtenir une couche de résine de 1 µm d’épaisseur. 

Les substrats sont ensuite recuits pendant 1 min à 110°C sur des plaques chauffantes.  

Après cela, ils sont exposés pendant 1 min sous une lampe UV à une longueur d’onde de 360 

nm avec une puissance 11 mW/cm² au travers d’un masque optique réalisé sur pyrex par 

lithographie électronique. Après cette exposition, les substrats sont encore une fois recuits 

pendant une minute à 110 °C.  

 

La résine photosensible exposée est ensuite retirée en immergeant le substrat dans du 

photodéveloppeur AZ 326 pendant 1 min 35s afin d’obtenir des profils de résine dit « en 

casquette ». Les substrats sont enfin rincés pendant 10 s dans de l’eau déionisée. 

Une fois que la résine a été développée selon les motifs précédemment décrits, un dépôt de 

titane et d’or est réalisé sur les substrats. 50 nm de titane et 100 nm d’or sont déposés par 

évaporation, le titane servant de couche d’accroche à l’or. Finalement, l’excès de métal est 

retiré en même temps que le reste de résine par un procédé classique de lift-off en immergeant 

les substrats pendant environ 6 heures dans du remover PG. 

 

Ces étapes de micro-fabrication sont schématisées sur la Figure 2- 12. 
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Figure 2- 12 : Etapes technologiques de fabrication des électrodes. 
 

 

II.1.2. Problème liés aux réseaux d’électrodes court-
circuités 

 

 Pendant la réalisation des microélectrodes interdigitées, nous avons souvent eu des 

problèmes de réseau court-circuités. Il est en effet difficile d’éviter le dépôt de la moindre 

poussière sur une surface de 50 mm2 (aire d’un cercle de 4 mm de rayon).  

Plus les dimensions des électrodes sont petites, plus la présence d’une poussière au sein du 

réseau a de chances de provoquer une liaison métallique entre les électrodes et donc un court-

circuit.  

 

Ce problème devient particulièrement gênant pour la réalisation des réseaux d’électrodes de 4 

µm qui contiennent dans un diamètre de 8mm mille électrodes. En effet, si une seule électrode 

sur les 1000 du réseau se court-circuite, le réseau entier devient inutilisable. 

 

Si une poussière se dépose avant l’enduction de la résine, elle empêchera la résine de s’y 

déposer correctement et risque de la décoller pendant la révélation. Si une poussière se dépose 

après cette enduction, elle empêchera l’exposition correcte de la résine.  

La conséquence de l’une ou l’autre de ces situations est le dépôt accidentel de métal entre 

deux électrodes (Figure 2- 13.A.), ce qui provoque le court-circuitage de l’ensemble du 

réseau. 
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Figure 2- 13 : A : Photo MEB d’électrodes court

l’évaporation du métal sur la même électrode à une zone décalée et plus fragile que le 

 

La solution choisie pour résoudre ce 

réseau un courant suffisamment important pour 

l’électrode court-circuitée (Figure 2

conducteur Tektronix 370A a été 

augmentant progressivement. 

 

En injectant un courant de plus en plus important, l’effet joule augmente la tempé

électrodes, particulièrement au niveau du court

d’un certain courant, la température du métal sera suffisamment élevée pour évaporer 

de métal provoquant le court-

résistante, l’électrode court-circuitée 

 

Ce problème apparaissant quasi exclusivement sur le

géométrie des dispositifs à puits), 

1000 électrodes ne perturbe pas son bon fonctionnement.

 
 

A 
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Photo MEB d’électrodes court-circuitées. B : Photo MEB

l’évaporation du métal sur la même électrode à une zone décalée et plus fragile que le 

court-circuit. 

pour résoudre ce problème technique récurrent a été

réseau un courant suffisamment important pour évaporer le métal à une zone 

Figure 2- 13.B.). Pour cela, un analyseur de paramètres de semi

a été utilisé pour injecter au sein du réseau d’électrode 

 

En injectant un courant de plus en plus important, l’effet joule augmente la tempé

au niveau du court-circuit, de plus petites dimensions

la température du métal sera suffisamment élevée pour évaporer 

-circuit. Si la zone court-circuitée est trop grande et donc trop 

circuitée va s’évaporer à une autre zone plus fragile. 

Ce problème apparaissant quasi exclusivement sur les réseaux d’électrodes de 4 µm (2

puits), la perte d’une ou plusieurs électrodes au sein du réseau de 

perturbe pas son bon fonctionnement. 

B 
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: Photo MEB de 

l’évaporation du métal sur la même électrode à une zone décalée et plus fragile que le 

problème technique récurrent a été d’injecter dans le 

une zone fragilisée de 

un analyseur de paramètres de semi-

au sein du réseau d’électrode un courant 

En injectant un courant de plus en plus important, l’effet joule augmente la température des 

petites dimensions. A partir 

la température du métal sera suffisamment élevée pour évaporer l’excès 

circuitée est trop grande et donc trop 

va s’évaporer à une autre zone plus fragile.  

d’électrodes de 4 µm (2e et 3e 

une ou plusieurs électrodes au sein du réseau de 
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II.2.  Fabrication des puits et des micro-canaux 

II.2.1. Dispositif avec puits 

II.2.1.1. Préparation des puits 

 Les puits sont réalisés en poinçonnant du PDMS moulé dans des boites de Pétri en 

plastique à l’aide de poinçons (biopsy punch, société Eloïse). Pour percer précisément les 

blocs de PDMS, des pochoirs en métaux ont été usinés.  

Les blocs de PDMS sont eux réalisés dans des boites de Pétri en plastique car ces dernières 

sont jetables et assurent donc une excellente reproductibilité. Leur fond est de plus 

parfaitement plat.  

 

Le PDMS est préparé en le mélangeant à son agent polymérisant avec un rapport 1/10 (au 

poids). Ce mélange doit être ensuite dégazé avant d’être coulé dans les boites de Pétri ou un 

moule (il faut faire attention à ne pas créer de nouvelles bulles en coulant trop rapidement le 

PDMS dégazé).  

Le PDMS fraichement coulé sera polymérisé en le plaçant à 60°C dans un four de recuit 

pendant au moins 3h 30. Cette polymérisation peut prendre moins de temps si le PDMS est 

davantage chauffé (un peu plus d’une heure à 100°C). Le PDMS n’est ici pas chauffé au 

dessus de 60°C car il est placé dans une boite de Pétri plastique qui ne supporte pas les 

températures supérieures à 65°C. 
 
 

II.2.1.2. Fixation des puits 

 Pour assurer la fixation correcte du PDMS sur le verre, la pièce de PDMS ainsi que le 

substrat sur lequel sont réalisés les électrodes sont nettoyées abondamment avec de l’alcool 

isopropylique. Le PDMS est ensuite déposé sur le substrat de verre en faisant attention à ne 

pas capturer de bulles d’air.  

 

Le système final n’étant pas utilisé pour y faire circuler du liquide sous pression mais 

uniquement pour y déposer des gouttes de solutions biologiques, aucune fixation irréversible 

n’est nécessaire. Tant que la surface du PDMS est suffisamment plane, les forces de 

capillarité suffisent pour fixer le polymère sur le verre.  
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Un schéma en coupe permettant de distinguer les différentes couches de matériaux utilisé 

pour la réalisation du dispositif est présenté Figure 2- 14. 

 

 
 

 

 

 
Figure 2- 14 : Schéma en coupe du dispositif à puits. 

 

II.2.1.3. Diamètre des puits 
 

 Dans un premier temps, nous avons réalisé des puits de 8 mm de diamètre afin que 

ceux-ci englobent l’ensemble du réseau circulaire d’électrodes de 8mm de diamètre également 

(Figure 2- 16.A). Seulement, ces puits étant poinçonnés dans le PDMS et alignés à la main, il 

est difficile de les disposer parfaitement et de façon reproductible sur la périphérie du réseau 

circulaire d’électrodes (Figure 2- 16.B). Ce décalage peut créer une dispersion des 

caractéristiques électriques (Figure 2- 15)  

Pour éviter ce genre de variabilité, nous avons au final utilisé des puits de 6 mm de diamètre. 

Il est ainsi plus facile de centrer correctement et simultanément ces quatre puits par rapport 

aux réseaux d’électrodes de 8 mm de diamètre (Figure 2- 16.C). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 2- 15 : Magnitude de l’impédance d’eau déioinisée mesurée avec les électrodes de 

120 µm et différents diamètres de puits en PDMS à diverses positions. 



Chapitre 2: Conception, réalisation des bioMEMS et notions théoriques 

137 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 16 : A et B : Fixation correcte et décalée des puits de 8mm de diamètre sur les 

réseaux d’électrodes (respectivement). C : Différentes configurations possibles de 

fixation des puits de 6mm de diamètre sur les réseaux d’électrodes. 

 

 

II.2.2. Dispositif avec micro-canaux 

II.2.2.1. Lithographie du moule 

 Les microcanaux sont fabriqués par les techniques de lithographie douce : un substrat 

de silicium micro-usiné sert de moule au PDMS. Le moule utilisé est un substrat de silicium 

sur lequel sont gravés quatre marches de 400 µm de large, 100 µm de hauteur et 6.9 mm de 

longueur.  

 

A 
B 

C 

A 



Chapitre 2: Conception, réalisation des bioMEMS et notions théoriques 

138 

 

Pour réaliser ce moule, un substrat de silicium 3’’ d’orientation cristalline 100 (le type de 

substrat le plus couramment utilisé) est d’abord déshydraté à 200°C pendant 10 min. De 

l’Hexamethyldisilazane (HMDS) est ensuite utilisé comme promoteur d’adhérence à la résine 

photosensible. Il est déposé à la tournette, capot fermé, à 2000 RPM avec une accélération de 

1000 RPM/min pendant 20 s. La résine AZ 9260 est ensuite déposée également à la tournette, 

capot ouvert, à 2000 RPM avec une accélération de 1000 RPM/min pendant 20s. Après cela, 

un détourage au solvant Edge Bead Removal (EBR) est effectué avec une vitesse de 800 RPM 

et une accélération de 1000 RPM/min pendant 6s. Le substrat est passé une dernière fois à la 

tournette pour évaporer les traces de solvants à une vitesse de 1000 RPM et une accélération 

de 1000 RPM/min pendant 6s.  

 

Le substrat est ensuite recuit sur une plaque chauffante à 110°C pendant 3 min avant d’être 

laissé à température ambiante pendant 20 min pour qu’il se réhydrate. Après cela, le substrat 

est insolé pendant 90s sous une lampe UV à une longueur d’onde de 365 nm avec une 

puissance de 10mW/cm² au travers du masque sur lequel les canaux sont dessinés. Enfin les 

motifs de « marche » sont révélés par une immersion dans du développeur AZ400K dilué au 

1/3,5 pendant 3 min 50. 
 
 

 

II.2.2.2. Gravure et préparation du moule 

 Une fois la résine développée et les motifs apparus, le substrat est gravé au bâti STS 

par une gravure réactive ou RIE par un gaz C4F8 à 100 sccm, O2 à 45 sccm et SF6 à 450 sccm. 

La gravure dure environ 1h avec une observation et vérification intermédiaire pour vérifier 

son bon déroulement.  

 

Une fois le substrat gravé, la résine est retirée avec un nettoyage acétone-alcool puis le 

substrat est replacé dans le bati STS pour y déposer une couche de C4F8 qui sert de couche de 

passivation et empêchera au PDMS d’adhérer irréversiblement à la surface du silicium 

(Figure 2- 17).  
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Figure 2- 17 : Photo du moule en silicium servant à réaliser les microcanaux en PDMS 

avec la zone contenant les marches au milieu. La couleur « essence » à la surface du 

silicium est due à la passivation au C4F8. 

 

II.2.2.3. Préparation et fixation des canaux 
 

 Les canaux sont réalisés en préparant du PDMS comme précédemment décrit pour les 

puits et en le coulant sur le moule de silicium. Une fois le PDMS polymérisé et les canaux 

moulés sur le substrat gravé, la zone de PDMS contenant les canaux est détachée du substrat 

avec un scalpel et poinçonnée au niveau de l’entrée et de la sortie de chaque canal de façon à 

créer leur accès. Les canaux sont ensuite fixés aux électrodes sur le substrat de verre par 

oxydation au plasma d’oxygène.  

 

Un schéma en coupe permettant de distinguer les différentes couches de matériaux utilisés 

pour la réalisation du dispositif est présenté Figure 2- 18. 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 18 : Schéma en coupe du dispositif à micro-canaux. 
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Avant le plasma, les électrodes et 

précautionneusement nettoyée

ensuite placées dans une chambre à plasma et exposé

pression de 1000 mTorr et une puissance de 20 W pendant 30 s. 

déterminées selon les travaux de 

plus forte entre le PDMS et le verre, 

Bar. 

 

A la fin du plasma, les deux pièces sont progressivement accolées en fa

pas encapsuler des bulles d’air sous le PDMS.

PDMS sur le verre et sur les électrodes en or

Un exemple de canal fixé aux 

laissé à l’air libre pendant au moins 30 minutes avant sa première utilisation.

 

 

 

 

 

 

     
 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 19 : Image MEB d’un canal fixé aux électrodes et sectionné.
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Avant le plasma, les électrodes et la pièce de PDMS contenant les micro

es à l’alcool isopropylique et séchées. Les deux pièces sont 

s dans une chambre à plasma et exposées à un plasma d’

et une puissance de 20 W pendant 30 s. Ces param

déterminées selon les travaux de Bhattacharya (2-13). Ils permettent d’obtenir la fixation la 

e PDMS et le verre, fixation pouvant subir des pressions maximales de 4,82 

A la fin du plasma, les deux pièces sont progressivement accolées en faisant attention de

bulles d’air sous le PDMS. Ce procédé assure une fixation 

et sur les électrodes en or.  

Un exemple de canal fixé aux électrodes est montré Figure 2- 19. Le dispositif réalisé es

laissé à l’air libre pendant au moins 30 minutes avant sa première utilisation.

: Image MEB d’un canal fixé aux électrodes et sectionné.
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la pièce de PDMS contenant les micro-canaux sont 

s. Les deux pièces sont 

d’oxygène sous une 

Ces paramètres ont 

. Ils permettent d’obtenir la fixation la 

pouvant subir des pressions maximales de 4,82 

isant attention de ne 

assure une fixation permanente du 

Le dispositif réalisé est 

laissé à l’air libre pendant au moins 30 minutes avant sa première utilisation. 

: Image MEB d’un canal fixé aux électrodes et sectionné. 
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II.3.  Connexion des micro-dispositifs au matériel de 
mesure 

II.3.1. Conception et réalisation des différents circuits 
imprimés 

II.3.1.1. Choix du type de connexion des dispositifs aux appareils 
 de mesures 

 Pour contacter nos microdispositifs, nous avons pu utiliser des pointes couramment 

employées pour la caractérisation de système microélectronique ou des circuits imprimés. Les 

pointes présentent l’avantage de pouvoir être contactées très rapidement au dispositif. 

Seulement ce contact peut être assez fragile et entrainer une variabilité de la résistance de 

contact difficilement contrôlable.  

 

Nous avons donc opté pour des circuits imprimés qui permettent d’assurer un contact 

électrique stable et facilite la mise en œuvre des expériences biologiques. 

 
 

II.3.1.2. Réalisation des circuits imprimés 

 Au cours de cette thèse, nous avons utilisé deux types d’impédancemètres : l’Agilent 

4192 et l’Agilent 4294. Ces impédancemètres ont des caractéristiques très proches. Leurs 

principales différences sont liées à leur résolution fréquentielle (plus faible pour le 4192) et à 

l’absence d’écran digitale pour le 4192. 

 

Comme précédemment décrit au paragraphe I.2.1.1. (Figure 2- 2), chaque zone de détection 

des bioMEMS est constituée de deux électrodes. Nous avons donc utilisé les appareils de 

mesure en configuration 2 points. 

 

Comme les impédancemètres ne peuvent effectuer qu’une mesure à la fois, il est inutile de 

prévoir plusieurs réseaux d’électrodes indépendants. Les réseaux de microélectrodes ont donc 

été réalisés avec une contre-électrode commune, l’électrode au centre de chaque substrat, 

comme décrit sur la Figure 2- 2. 
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Comme pour les réseaux d’électrodes des micro-dispositifs, les circuits imprimés des 

dispositifs à puits et à micro-canaux ont donc été conçus selon cette configuration deux 

points: une ligne commune pour la contre-électrode et, soit quatre lignes distinctes pour les 

dispositifs à puits (Figure 2- 20), soit huit lignes pour les dispositifs à micro-canaux (Figure 2- 

21).  

 

Les typons de ces circuits ont été réalisés avec le logiciel Eagle. Les circuits imprimés ont été 

réalisés avec des plaques photosensibles double-face dans les locaux de l’IEMN et au 

bâtiment P3 de l’Université des Sciences et Techniques de Lille 1 par les techniques 

classiques d’insolation, révélation et gravure chimique. Des trous ont été usinés au traves des 

plaques pour permettre des observations microscopiques par transmission.  

La Figure 2- 20 présente le dispositif à puits connecté à son circuit imprimé, la Figure 2- 21 le 

dispositif microfluidique.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 20 : Photo du micro-dispositif à puits monté sur son circuit imprimé. 
 
 

 

 

 

2 cm 
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Figure 2- 21 : Photo du micro-dispositif à micro-canaux sur son circuit imprimé. Des 

colorants bleu et rouge ont été injectés dans les micro-canaux et les capillaires d’accès 

sont connectés. 

 

II.3.2. Connexion des dispositifs aux circuits imprimés 

 
 Dans un premier temps, les dispositifs ont été connectés au circuit imprimé par des fils 

d’or. Pour réaliser cette soudure, nous avons dû déposer de l’or par dépôt électrolytique sur 

les pistes des circuits imprimés. Pour connecter ces fils d’or, nous avons d’abord utilisé de la 

résine électro-conductrice Epoxy.  

 

Les fils d’or se sont rapidement révélés trop fragile, se cassant notamment pendant le 

transport des dispositifs. Nous avons donc utilisé par la suite des fils de cuivre issu de câbles 

multibrins. Au lieu d’utiliser de la résine epoxy, nous avons soudé directement les fils de 

cuivre sur l’or. Ces soudures sont visibles sur les Figure 2- 20 et Figure 2- 21. Lors de ces 

soudures, il faut faire attention à ne pas chauffer trop longtemps l’étain au contact de l’or sous 

peine de l’absorber dans l’étain. 

 

2 cm 
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II.3.3. Connectiques 

 

 Pour relier les impédancemètres à ces circuits imprimés, nous avons choisi d’utiliser 

des câbles SMA qui sont polyvalents et ergonomiques. 

 

Nous avons utilisé les impédancemètres en configuration deux points mais ils sont à la base 

prévus pour des mesures en configuration quatre points. Ils possèdent donc quatre terminaux 

de sorties. Pour passer à une configuration deux points, il suffit de relier les terminaux de 

sortie deux à deux, comme présenté sur le diagramme de connexion de la Figure 2- 22 : les 

sorties basses en tension et courant (Lp et Lc respectivement) sont reliées entre elles, comme 

les sorties hautes en tension et courant (Hp et Hc respectivement). 

 

Pour établir une configuration de mesure 2 points, les câbles SMA issus des quatre terminaux 

de sortie des impédancemètres doivent avoir leurs points chauds reliés deux à deux et toutes 

les masses en commun. Pour relier les points chauds, nous utilisons deux Tés SMA (figure 

2.22). Pour relier les masses, nous fixons les câbles SMA à des connecteurs SMA de bords de 

cartes dont les masses sont soudées au plan de masse du circuit imprimé. Ces connecteurs 

sont visibles sur les Figure 2- 20 et Figure 2- 21 et schématisés sur la Figure 2- 22. 

 

Avec le montage représenté Figure 2- 22, pour changer le puits d’étude, il faut intervertir 

manuellement le câble SMA connecté à l’électrode « distincte » de l’un des réseaux 

d’électrodes.  
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Figure 2- 22 : Diagramme de connexion du montage expérimental pour réaliser des 

mesures sur un unique puits. Un ordinateur portable est branché sur l’impédancemètre 

pour gérer automatiquement son utilisation et le rapatriement des données. Le 

programme utilisé pour cela est présenté au paragraphe III.2.1. 

 

II.3.4. Circuit de multiplexage des mesures 

 
 En plus de ces deux circuits imprimés, nous avons réalisé un circuit électronique 

permettant de changer automatiquement de réseaux d’électrodes. 

 Comme ces réseaux ont une électrode en commun constamment reliée à la sortie basse de 

l’impédancemètre, le  réseau analysé par l’impédancemètre est celui dont la contre-électrode 

est reliée à la sortie haute de l’impédancemètre. Pour changer de réseau, il suffit donc de 

changer cette seule connexion. 

 

Pour réaliser automatiquement ce changement de connexion, nous avons réalisé un circuit sur 

lequel des relais électrostatiques permettent de commuter l’électrode reliée à la sortie haute de 

l’impédancemètre et ainsi le réseau analysé.  

 

 

Té SMA 

Connecteurs Bord de Carte 
SMA 

Hp 

Hc 

Lp 

Lc  
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La commutation de ces relais est commandée par une application Labview (décrite au 

paragraphe III.2.1) via le port parallèle d’un ordinateur. Ce circuit est connecté en série avec 

les circuits imprimés des bioMEMS présentés en Figure 2- 23. Il permet d’analyser en 

parallèle jusqu’à huit réseaux d’électrodes issus de deux dispositifs distincts. Son typon est 

présenté en annexe (Annexe 1).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 23 : Diagramme de connexion du montage expérimental permettant 

d’intervertir automatiquement le puits d’étude. 
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III.  Utilisation et interfaces de mesure des 
 analyseurs d’impédance 

III.1.  Différents types d’analyse linéaire 

 
 Les impédancemètres Agilent 4192 et 4294 permettent d’effectuer différents types de 

mesure électrique. 
 

III.1.1.  Mesure fréquentielle 

 Pour mesurer une impédance, les impédancemètres enregistrent le courant traversant 

le système lorsque celui-ci est soumis à une tension alternative d’amplitude connue.  

 

Pour réaliser un spectre d’impédance, le courant est mesuré en faisant varier progressivement 

la fréquence de la tension alternative d’excitation. 

En effectuant pour chaque fréquence le rapport des amplitudes du courant et de la tension et 

en mesurant leur déphasage, l’évolution fréquentielle de l’impédance complexe peut être 

déterminée. 

 

La spectroscopie d’impédance correspond à l’étude de cette évolution fréquentielle. 

Un spectre d’impédance peut être étudié de différentes façons (cf paragraphe IV.1.) : 

- En étudiant l’évolution fréquentielle de l’amplitude et de la phase de l’impédance. 

- En étudiant l’évolution fréquentielle de sa partie réelle et de sa partie imaginaire.. 

- En traçant un diagramme de Cole-Cole qui représente l’évolution de la partie 

imaginaire en fonction de la partie réelle. Chaque point constituant le graphe 

correspond à une valeur de la partie réelle et de la partie imaginaire obtenue à une 

fréquence spécifique. Sur ce type de graphique, l’évolution fréquentielle de la courbe 

doit donc être précisée. 

- En choisissant un circuit électrique équivalent (par exemple une résistance et une 

capacité en série ou en parallèle) et en étudiant l’évolution fréquentielle de la valeur de 

chacun de ses composants. 
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La durée de mesure d’un spectre fréquentielle varie selon la plage de fréquence étudiée, le 

nombre de points de mesure, le type de moyenne effectuée sur ces points et le type de 

balayage fréquentiel (linéaire ou logarithmique).  

 

Typiquement, la mesure d’un spectre fréquentielle mesurée avec l’Agilent 4294 prend 45s, 

avec l’Agilent 4192 1m30s. 

 

III.1.2.  Mesure cinétique à fréquence fixe 

 Les réactions électrochimiques en biologie peuvent avoir des cinétiques rapides, il est 

donc important de pouvoir les étudier avec des résolutions temporelles élevées.  

Les impédancemètres peuvent permettre ce genre d’étude en enregistrant l’impédance d’un 

système à une fréquence fixe avec une résolution temporelle élevée. Il est ainsi possible 

d’obtenir des mesures cinétiques précises de l’impédance complexe. 

 

L’Agilent 4294 peut effectuer directement des analyses cinétiques à une fréquence précise 

avec une résolution temporelle maximale de 1 milli-seconde pendant une durée maximale de 

2H48. 

 

L’Agilent 4192 peut effectuer indirectement des analyses cinétiques en modifiant des 

paramètres de la mesure fréquentielle. Cet impédancemètre ne permet pas de mesurer une 

impédance à une fréquence fixe. Il peut par contre effectuer un balayage fréquentiel très court 

autour d’une fréquence précise. En réduisant au minimum cette plage fréquentielle, la 

fréquence d’étude devient ainsi « quasi » constante. 

 

Le balayage fréquentiel autour de la fréquence d’étude peut être minimisé en utilisant la 

résolution fréquentielle maximum: 

- 1 mHz pour les fréquences allant de 5 Hz à 10 KHz. 

- 10 mHz de 10 KHz à 100 KHz. 

- 100 mHz de 100 MHz à 1 MHz. 

- 1 Hz de 1 MHz à 13 MHz. 
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La résolution temporelle de la mesure cinétique effectuée avec l’Agilent 4192 dépend du 

nombre de points mesurés, de la fréquence d’étude et de la plage fréquentielle choisie 

(normalement la plus petite possible). Elle n’est pas précisée dans les fiches techniques de 

l’appareil, il est donc important de la paramétrer avant chaque expérience. 

Typiquement, la résolution temporelle des mesures cinétiques effectuées avec l’Agilent 4192 

est de 50s. Elle est donc beaucoup plus faible que celle de l’Agilent 4294. 
 

III.2.  Enregistrement et traitement des données 

III.2.1.  Enregistrement automatique des données 

 
 Afin de rapatrier numériquement les données des mesures effectuées avec les 

impédancemètres, nous avons développé une application Labview permettant d’enregistrer les 

valeurs des spectres d’impédance et des mesures cinétiques sous la forme de fichiers texte. 

Ces applications permettent aussi de lancer automatiquement plusieurs mesures de spectres 

d’impédance d’affilées avec les mêmes paramètres. 

 

Le logiciel Labview est un programme de développement d’applications dédiées à 

l’instrumentation permettant d’interagir avec un appareil de mesure par le biais d’un 

ordinateur.  

 

L’application permettant de mesurer des spectres d’impédance a été développée et modifiée à 

partir d’une première version écrite par Marc Faucher, chercheur au sein du groupe NAM6 à 

l’IEMN. La Figure 2- 24 présente une capture d’écran de la fenêtre de commande de ce 

programme avec un spectre d’impédance mesuré. 
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Figure 2- 24 : Capture d’écran de l’application Labview développée pour paramétrer,  

lancer les mesures et rapatrier leurs données. 

 

Nous pouvons voir sur cette capture d’écran que l’application permet de définir : 

- l’amplitude de la tension d’excitation 

- la plage fréquentielle de mesure, 

- le nombre de points de balayage, 

- si la répartition de ces points de mesure est réalisée de façon linéaire ou logarithmique, 

- le type de moyenne effectuée sur ces points,  

- les différentes électrodes du dispositif activées (quand le dispositif est connecté au circuit de 

mulitplexage précédemment décrit)  

- le répertoire où sont créés les fichiers textes regroupant les mesures des spectres 

d’impédance.  

- si les mesures doivent se faire de manière continue ou non.  

 

L’application permettant d’effectuer des mesures cinétiques à fréquence fixe avec l’Agilent 

4294 est identique à celle enregistrant les spectres d’impédance. Il suffit de régler le balayage 

fréquentielle  
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III.2.2.  Traitement des données 

III.2.1.1. Comparaison des mesures fréquentielles 

 Afin d’analyser et de comparer rapidement les impédances répertoriées dans les 

fichiers textes issus du programme Labview, nous avons utilisé une macro Excel permettant 

d’afficher automatiquement et simultanément sur les mêmes graphes les spectres d’impédance 

de plusieurs mesures. Une fois les fichiers textes sélectionnés par l’intermédiaire de la macro, 

celle-ci génère automatiquement quatre graphes représentant respectivement les modules des 

impédances, leurs phases, leurs parties réelles et leurs parties imaginaires en fonction de la 

fréquence, selon une échelle logarithmique. De cette façon, il est très rapide de comparer 

plusieurs spectres d’impédance.  

Cette macro a été développée par Damien Debuisson, doctorant du groupe BioMEMS. 

 
 

 

III.2.2.2. Analyse cinétique des spectres d’impédance 
 

 Nous avons vu au paragraphe III.1.2 que les impédancemètres peuvent enregistrer des 

mesures cinétiques à des fréquences fixes. Néanmoins, ces analyses cinétiques ne permettent 

pas d’effectuer des mesures d’impédance sur des longues périodes. Cette caractéristique peut 

être intéressante pour l’étude de la croissance cellulaire (sur plusieurs heures, voire plusieurs 

jours). De plus, les mesures à fréquence fixe ne permettent pas de comparer plusieurs 

fréquences d’analyse en une même expérience. L’enregistrement continu des spectres 

d’impédance permet de pallier ces problèmes. 

 

Pour suivre l’évolution temporelle d’un système biologique à différentes fréquences, plusieurs 

spectres d’impédance doivent être successivement enregistrés. La résolution temporelle 

obtenue avec ces mesures fréquentielles est alors fonction de la durée de mesure d’un unique 

spectre. Cette durée dépend du nombre de points de mesure, de l’étendue de la plage 

fréquentielle et de la manière avec laquelle est moyenné chaque point de mesure. 

 

Seulement, les mesures enregistrées correspondant à plusieurs fichiers successifs de spectres 

d’impédance, les analyses cinétiques ne sont pas triviales.  
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Nous avons donc développé une application Matlab permettant de récupérer automatiquement 

les impédances issues des spectres à des fréquences précises. Cette dernière va 

automatiquement extraire dans les fichiers de spectres d’impédance des données mesurées à la 

fréquence choisie. Une fois ces impédances extraites, elles sont automatiquement regroupées 

dans un nouveau fichier Excel en fonction de leur temps d’acquisition et un graphique 

cinétique est généré sur une interface graphique. 

 

La Figure 2- 25 présente une capture d’écran de l’interface graphique de commande de ce 

programme. Cette interface permet de sélectionner les données à rapatrier (module et phase 

ou partie réelle et imaginaire) ainsi que la fréquence d’analyse. 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  

 
 

Figure 2- 25 : Capture d’écran de l’application Matlab développée pour analyser 

cinétiquement les données issues des spectres d’impédance. 
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IV.  Notions théoriques 

IV.1. Impédance électrochimique 

 L’impédance électrochimique d’un système biologique est la mesure de sa résistance 

électrique au passage d’un courant électrochimique alternatif créé par la mise sous tension de 

ce système à un potentiel alternatif extérieur. Quand le courant et la tension sont continus, on 

parle de résistance électrique, quand ils sont alternatifs, on parle d’impédance. 

 

L’impédance Z(ω) correspond donc au rapport de la tension à laquelle est soumis 

l’échantillon sur le courant qui le traverse. Cette tension U(ω) et ce courant I(ω)  étant 

alternatifs, l’impédance dépend également de la fréquence :  
 

( )
( )

( )

U
Z

I

ωω
ω

=   (1) 

 
Comme le courant et la tension sont alternatifs, ils possèdent une certaine amplitude et 

oscillent avec un certain déphasage. Ces deux valeurs définissent les paramètres d’une tension 

ou d’un courant alternatif. Elles peuvent donc être représentées par des grandeurs complexes 

comprenant un module et une phase. Les équations suivantes correspondent aux 

représentations complexes du courant et de la tension, sous leur forme exponentielle. 
 

( )( ) ( ) . Ij tI I e ω θω ω +=
  

(2) 

( )( )( ) ( ) . Uj t
U U e

ω θ ωω ω +=
 

(3) 

 

Où ( )I ω  et ( )U ω  représentent respectivement le module (où l’amplitude) du courant et de 

la tension du système, ω est la pulsation du courant et de la tension alternatifs (ω = 2π.f, où f 

est la fréquence du courant et de la tension alternatifs), j est l’unité imaginaire tel que i2=-1 et 

Iθ et Uθ (ω) sont respectivement les phases du courant et de la tension alternatif du système. 

Si Iθ  est choisi comme référence de phase, elle ne varie pas en fonction de la fréquence, au 

contraire de Uθ (ω). 
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L’impédance complexe est donc égale à : 
 

( ) ( )( )( )
( ) . ( ) .

( )
U Ij jU

Z e Z e
I

θ ω θ ϕ ωω
ω ω

ω
−= =   (4) 

 

Où ( )Z ω  est le rapport entre l’amplitude de la tension sur l’amplitude du courant et φ 

correspond au déphasage entre la tension et le courant alternatifs. 

 

Sous sa forme cartésienne, l’impédance complexe s’écrit : 
 

( ) ( ) ( )Z R jXω ω ω= +  (5) 
 
Où R est la partie réelle de l’impédance qui représente sa résistance et X est sa partie 

imaginaire qui représente sa réactance. 

 

La réactance correspond à l’opposition du système aux variations de courant. Nous pouvons 

préciser que lorsque 0X > , on parle de réactance inductive et lorsque0X < , on parle de 

réactance capacitive. Si la réactance X est nulle, le système est purement résistif. 

 

Pour les systèmes biologiques, en basse fréquence, les membranes sont isolantes (cf chapitre 

1, paragraphe I.3.1). La réactance X est donc négative, c’est une réactance capacitive. 

X peut donc s’écrire : 
 

1
( )

( ).
X

C
ω

ω ω
= −  (6) 

 

De façon générale, R et X représentent respectivement l’ensemble des phénomènes 

s’opposant à la propagation des courants électrochimiques de conduction et l’ensemble des 

phénomènes s’opposant à la propagation des courants électrochimiques de déplacement au 

sein du système biologique.  

 

Quand on représente une impédance complexe sous sa forme cartésienne, on modélise 

implicitement cette impédance par une résistance en série avec une réactance, comme 

représenté sur la figure suivante. 

 

 



Chapitre 2: Conception, réalisation des bioMEMS et notions théoriques

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 26 : Circuit électrique d’une impédance complexe sous sa forme série.
 

L’impédance complexe peut être représentée dans le plan complexe (

 

 

  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 

Figure 2- 27 : Représentation graphique d’une impédance complexe dans le plan 

 

Nous avons donc : 

et 

( ) arctan arccos arcsin
X R X

R Z Z
ϕ ω

 
= = =  

 
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: Circuit électrique d’une impédance complexe sous sa forme série.

L’impédance complexe peut être représentée dans le plan complexe (Figure 2

: Représentation graphique d’une impédance complexe dans le plan 

complexe. (2-14) 

2 2( ) R( ) ( )Z Xω ω ω= +  (7) 

( )
( )

( ) ( )
( ) arctan arccos arcsin

( ) ( )

X R X

R Z Z

ω ω ω
ω ω ω

     
= = =         

      
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: Circuit électrique d’une impédance complexe sous sa forme série. 

Figure 2- 27) : 

: Représentation graphique d’une impédance complexe dans le plan 

(8) 
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Et inversement, 
 

( )( ) ( ) .cos ( )R Zω ω ϕ ω=
 

(9) 

et 

( )( )( ) ( ) .sinX Zω ω ϕ ω=  (10) 

 

Pour déterminer exhaustivement l’impédance complexe d’un système, il nous suffit donc de 

connaitre soit la magnitude et la phase de l’impédance, soit sa résistance et sa réactance. 

 

IV.2. Permittivité complexe et conductivité 

 La grande majorité des matériaux ne sont jamais parfaitement conducteurs ou 

diélectriques. Un matériau considéré conducteur électrique perd une partie de sa puissance 

sous la forme de courant de déplacement et inversement, un matériau diélectrique laisse 

toujours passer une partie du courant sous la forme de courant de conduction. 

 

Pour représenter ces pertes, une notation complexe peut être utilisée.  

Pour un matériau diélectrique non idéal, la permittivité complexe ε* s’écrit (2-15) : 
 

( )
*( ) ( ) j

σ ωε ω ε ω
ω

= −  (11) 

 
Où ε représente la permittivité diélectrique du matériau, en C.V-1.m-1 et σ sa conductivité 

électrique, en S.m-1. 

Rappelons que ε = εr.ε0 où εr est la permittivité diélectrique relative et ε0 la permittivité 

diélectrique du vide (8,854187.10-12 C.V-1.m-1). 

 

Quand un matériau diélectrique est considéré comme idéal, les courants se propagent 

uniquement sous la forme de courant de déplacement. Le circuit électrique équivalent à un 

matériau diélectrique idéal est donc une réactance négative, c'est-à-dire à une capacité. 
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Quand un matériau diélectrique est considéré comme non idéal (e.g. une suspension 

biologique), les courants de conduction se propagent en parallèle des courants de 

déplacement. Le circuit électrique équivalent à un matériau diélectrique non idéal est donc 

une réactance négative X//, c'est-à-dire à une capacité C//, mise en parallèle avec une résistance 

R//. Pour étudier un matériau diélectrique, il est donc utile de représenter l’impédance 

complexe directement sous la forme d’un circuit électrique parallèle (Figure 2- 28) plutôt que 

série (Figure 2- 26). 

 

Le circuit électrique parallèle équivalent à l’impédance d’un matériau diélectrique non idéal 

est représenté sur la figure suivante : 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 28 : Circuit électrique équivalent à un matériau diélectrique non idéal 
 

IV.3. Constante de cellule 

 La permittivité complexe d’un matériau ou d’un système biologique est ainsi liée à son 

impédance complexe par la formule : 
 

*( )
. . ( )j Z

κε ω
ω ω

=
 

(12)
 

 

où κ est la constante de cellule en m-1. 

 

La constante de cellule κ (ou facteur de cellule) est un facteur dépendant uniquement des 

dimensions et de la géométrie du biodétecteur.  
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Ce paramètre est important car, en utilisant l’équation (12), il permet de déterminer les 

propriétés électriques intrinsèques du système (σ et εr) en mesurant sa capacitance et sa 

résistance. 

 

En effet, en développant l’expression (12) et en l’identifiant avec l’expression (11) de la 

permittivité diélectrique complexe, nous obtenons pour la conductivité électrique σ et pour la 

permittivité diélectrique relative εr: 
 

2 2

( )
( )

( ) ( )

R

R X

ωσ ω κ
ω ω

=
+   

(13) 

et 

2 2
0

( )
( )

. ( ) ( )
r

X

X R

κ ωε ω
ε ω ω ω

= −
+  

(14)
 

 

Par rapport au modèle de circuit électrique équivalent à un matériau diélectrique non idéal 

(Figure 2- 28), la conductivité électrique σ et la permittivité diélectrique relative εr sont 

directement proportionnelles à R//  et X// respectivement selon les formules (2-16): 
 

//

( )
( )R

κσ ω
ω

=
 

(15) 

et 

        

/ /

0 // 0

. ( )
( )

. . ( )r
C

X

κ ωκε ω
ε ω ω ε

= =
 

(16) 

 

Ces expressions se rapprochent de celles classiquement utilisées pour une résistance et une 

capacité idéales. 

 

En effet, pour un matériau parfaitement conducteur, filiforme et homogène avec une 

conductivité électrique σ, présentant une résistance R, nous avons 
1

.
L

R A
σ =  , où L est la 

longueur du matériau et A l’aire de sa section. Le facteur κ est donc ici égal à 
L

s
. 

 
Pour un condensateur idéal de capacité C constitué d’un matériau diélectrique de permittivité 

relative εr, nous avons 0. .r
S

C
e

ε ε= , où d est la distance entre les armatures et S la surface des 

armatures en vis-à-vis, avec les effets de bords négligés. Le facteur κ est donc ici égal à 
e

S
. 
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Comme la représentation série (Figure 2- 26) et parallèle (Figure 2- 28) d’une impédance 

complexe sont liées par les relations :  
 

2 2

//
( ) ( )

( )
( )

R X
R

R

ω ωω
ω

+=
  

(17) 

et 
2 2

//
( ) ( )

( )
( )

R X
X

X

ω ωω
ω

+=
 

(18) 

 

Les équations 
 
(13), (14), (15) et (16)  sont donc bien équivalentes. 

 

Pour un condensateur plan dont les armatures ont une surface de S et sont espacées de e, 

Batalioto et al. ont récemment démontré que la permittivité complexe d’un matériau 

diélectrique est liée à son impédance complexe par les relations (2-17): 
 

( )2
2

( )
1

( )
( )( )

e
R

S

σ ω
ωω

ω σ ωε ω ω

=
+

 (19) 

et 

( )2
2

1 ( )
( )

( )( )

e
X

S

ε ωω
ω σ ωε ω ω

= −
+

 (20) 

 
D’après ces relations, pour un condensateur plan, ε et σ peuvent se calculer : 
 

( ) 2 2

( )

( ) ( )

e R

S R X

ωσ ω
ω ω

=
+  

(21)
 

et 

( ) 0 2 2

1 ( )
( ).

( ) ( )
r

e X

S X R

ωε ω ε ω ε
ω ω ω

= = −
+  

(22) 

 

Dans les relations (21) et (22), les propriétés électriques du diélectrique sont déterminées dans 

le cas d’un condensateur plan.  

 

Les équations
 
(13) et 

 
(14) correspondent donc à la généralisation de ces équations à d’autres 

types de capteur électrique. 
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IV.4. Relaxation de Debye 

IV.4.1. Modèle du 1er ordre 

 Quand des charges électriques sont soumises à un champ électrique dont l’intensité et 

la direction dépendent du temps, la polarisation et le déplacement des charges ne se font pas 

instantanément. Si la fréquence d’excitation est suffisamment faible, toutes les charges ont le 

temps nécessaire pour changer de position, la polarisation est alors maximale. Si la fréquence 

augmente, la polarisation et la permittivité diminue. 

 

Cette dépendance fréquentielle est caractérisée par le concept de relaxation. Ce concept a été 

appliqué en électrochimie par Debye pour décrire le temps nécessaire aux molécules 

dipolaires pour s’orienter selon le champ électrique (2-18). La relaxation dipolaire au sens de 

Debye est un processus purement visqueux, sans force de rappel élastique. Il correspond donc 

à un système du premier ordre (2-19). 

 

Le modèle de Debye décrit l’évolution fréquentielle de la permittivité diélectrique complexe 

ε* d’un matériau diélectrique constitué de dipôles idéaux n’interagissant pas entre eux par 

l’expression: 
 

( )*
1

s

j

ε εε ω ε
ωτ

∞
∞

−
= +

+
 (23) 

 

Où εs est la permittivité diélectrique mesurée en continu, ε∞ est la permittivité diélectrique 

mesurée en haute fréquence et τ est la constante de temps du phénomène de relaxation 

observé. 

 

En multipliant la relation de Debye (23) par la le facteur de cellule κ, la capacitance du 

diélectrique devient égale à : 
 

( )
1

C
C C

j
ω

ωτ∞
∆= +

+   
(24) 

 

Où  .C κ ε∞ ∞=  et .( )sC κ ε ε∞∆ = −  
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Nous pouvons définir τ par .R Cτ = ∆ . 

 

Ainsi, la relation de Debye est équivalente au circuit électrique suivant (2-15,2-20): 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2- 29 : Circuit électrique équivalent au modèle de relaxation  

de Debye du 1er ordre. 

 

Lorsque le matériau diélectrique présente une conductivité statique σDC, la relation de Debye 

devient : 
 

( )*
1

s DCj
j

ε ε σε ω ε
ωτ ω

∞
∞

−
= + −

+
 (25) 

 

Il suffit alors de rajouter une résistance Rdc en parallèle du précédent circuit électrique 

équivalent (Figure 2- 29), tel que DC
DC

R
κ

σ
= . 

 

Le développement de l’expression (25) donne : 
 

( ) 2 2
*

1 ( ) 1 ( )
s s DCj

ε ε ε ε σε ω ε ωτ
ωωτ ωτ

∞ ∞
∞

 − −= + − +  + +    
(26) 

 

En identifiant cette expression de ε* avec celle de la relation (11), nous obtenons : 
 

( ) 21 ( )
sε εε ω ε

ωτ
∞

∞
−= +

+  
(27) 

et 
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( ) 2
02

.
1 ( )

s
DC

ε εσ ω ω τ ε σ
ωτ

∞−= +
+

(28) 

 
 
Un exemple d’évolution fréquentielle de la conductivité électrique et de la permittivité 

diélectrique relative suivant un modèle de Debye au premier ordre est présenté Figure 2- 30. 

Dans cet exemple, εs = 10000, ε∞ = 1000, τ = 1,592 ms 
1

100
2 .cf Hz
π τ

 = = 
 

, σDC = 0. 

 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

Figure 2- 30 : Evolutions fréquentielles de la conductivité électrique et de la permittivité 

diélectrique relative selon l’équation du modèle de relaxation de Debye au premier 

ordre. Adapté de (2-15). 

 
  

IV.4.2. Modèle du 2nd ordre 

 Se basant sur les travaux de MacDonald (2-20), Batalioto et al. (2-17) ont suggéré que 

dans le domaine des basses fréquences (< GHz), la relaxation de Debye peut être modélisée 

avec plusieurs temps de relaxation. Ces temps de relaxation sont dus à différents groupes 

d’ions avec des mobilités distinctes présents dans l’eau.  

 

La présence de ces différents ions peut s’expliquer par la contamination de l’eau déionisée 

dont la pureté est difficile à conserver (2-21). 
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 L’eau déionisée contient naturellement des ions H+ et OH+ mais lorsqu’elle est exposée à 

l’air ambiant, le CO2 se diffuse dans l’eau et se combinent aux molécules d’H2O pour former 

de l’acide carbonique H2CO3 (2-22,2-23).  

 

Les réactions de dissociation suivantes ont lieu : 
 

CO2 + H2O ↔ H2CO3  (29) 
 
 

H2CO3 ↔ H+ + HCO3
- (30) 

 
 

HCO3
- ↔ H+ + CO3  (31) 

 

La contamination de l’eau déionisée par le CO2 de l’air entraine la présence d’autres types 

d’ions au sein du liquide. Ces ions peuvent présenter des temps de relaxation qui justifient 

l’emploie du modèle de Debye à un ordre supérieur. 

 

Dans des domaines de fréquences supérieurs (Ghz et Thz), de nombreuses publications (2-

24,2-25,2-26,2-27,2-28) ont montré que le modèle de Debye avec deux temps de relaxation 

pouvait être utilisé pour modéliser plus précisément les résultats expérimentaux. 

 

Dans ce cas, la relaxation bimodale de Debye s’écrit (2-25): 
 

( )
1 2

*
1 1

s MF DCMF j
j j

ε ε σε εε ω ε
ωτ ωτ ω

∞
∞

− −= + + −
+ +

 (32) 

 
Où εMF est la permittivité diélectrique obtenue aux fréquences intermédiaires et τ1 et τ2 sont 

les constantes de temps des différents phénomènes de relaxation observés. 

 

Le développement de cette expression donne : 
 

( ) 1 22 2 2 2
1 2 1 2

*
1 ( ) 1 ( ) 1 ( ) 1 ( )

s MF s MF DCMF MFj
ε ε ε ε σε ε ε εε ω ε ωτ ωτ

ωωτ ωτ ωτ ωτ
∞ ∞

∞
 − −− −= + + − + +  + + + +   

(33) 
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Comme pour le modèle simple de Debye, si nous identifions cette expression avec la relation 

(11), nous obtenons pour le modèle de Debye bimodale: 
 

2 2
1 2

( )
1 ( ) 1 ( )

s MF MFε ε ε εε ω ε
ωτ ωτ

∞
∞

− −= + +
+ +

   (34) 

et 
2 2

1 0 2 02 2
1 2

( ) . .
1 ( ) 1 ( )

s MF MF
DC

ε ε ε εσ ω ω τ ε ω τ ε σ
ωτ ωτ

∞− −= + +
+ +

  (35) 

 
 

IV.4.3.  Modèle de Cole-Cole 

 Comme évoqué au chapitre 1, en 1941, les frères Cole proposèrent un modèle 

empirique pour décrire les propriétés diélectriques de certains liquides (2-29). Ce modèle se 

base sur l’utilisation d’un composant électronique physiquement irréalisable : le CPE (cf 

lexique). 

 

Selon cette théorie, les temps de relaxation observés lors d’un phénomène de dispersion ne 

suivent pas un modèle de Debye simple avec plusieurs temps de relaxation distincts mais une 

distribution continue de temps de relaxation. Cette distribution correspond à une gaussienne. 

Elle ne permet donc pas de distinguer les différents temps de relaxation mais permet d’obtenir 

une modélisation plus fidèle des mesures expérimentales et de définir une moyenne précise 

des différents temps de relaxation issus des molécules de l’électrolyte. 

 

D’après cette théorie, la permittivité diélectrique complexe est égale à (2-29) : 
 

( ) 1
*

1 ( )
s DC

a
j

j

ε ε σε ω ε
ωωτ

∞
∞ −

−= + −
+    

(36) 

 

Comme pour le modèle de Debye, εs est la permittivité diélectrique mesurée en continu et ε∞ 

est la permittivité diélectrique mesurée en haute fréquence. τ est la constante de temps 

correspondant à la moyenne de la distribution gaussienne, c'est-à-dire à la constante de temps 

moyenne autour de laquelle les autres temps de relaxation se répartissent. a est le facteur de 

dispersion, un nombre réel compris entre 0 et 1 déterminant la largeur de la gaussienne. 
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Le développement de cette expression donne : 
 

( )
( ) ( )1 1

1 2(1 ) 1 2(1 )

. 1 sin .( ) . cos .( )
2 2

* .
1 2.sin .( ) ( ) 1 2.sin .( ) ( )

2 2

a a
s s

DC

a a a a

a a

j j
a a

π πε ε ωτ ε ε ωτ
σε ω ε

π π ωωτ ωτ ωτ ωτ

− −
∞ ∞

∞
− − − −

      − + −      
      = + − −

   + + + +   
   

             
(37) 

 

Si nous identifions cette expression avec la relation (11), nous obtenons pour le modèle de 

Cole-Cole : 

( )
( ) 1

1 2(1 )

. 1 sin .( )
2

1 2.sin .( ) ( )
2

a
s

a a

a

a

πε ε ωτ
ε ω ε

π ωτ ωτ

−
∞

∞
− −

  − +   
  = +

 + + 
   

(38)                      

et 

( )
( ) 1

0
1 2(1 )

. cos .( )
2

( ) . .
1 2.sin .( ) ( )

2

a
s

DC
a a

a

a

πε ε ωτ
σ ω ε ω σ

π ωτ ωτ

−
∞

− −

  −   
  = +

 + + 
    

(39)
 

 
 

IV.5. Resistance hydrodynamique 

         Pour déterminer les pressions dans les canaux microfluidiques, il est important de 

connaître de déterminer leur résistance hydrodynamique. Pour nos systèmes microfluidiques, 

nous avons utilisé des capillaires et des microcanaux. 

 
Les capillaires ont des formes cylindriques, leur résistance hydrodynamique (en Pa.s.m-3) est 

égale à : 
 

4
128. .

.
H

L
R

D

η
π

=   (40) 

 

Où η est la viscosité du liquide (celle de l’eau est égale à 0,001 Pa.s), L est la longueur des 

capillaires en m et D leur diamètre. 
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Les microcanaux ont des formes rectangulaires, leur résistance hydrodynamique est environ 

égale à : 
 

( )3

12. .

. . 1 0.63
H

L
R

hl h l

η=
−

 

(41) 

 

 Où L est la longueur des microcanaux, l leur largeur et h leur hauteur.  

 

La pression hydrodynamique (en Pa) est égale à : 
 

.HP R Q=   (42) 
 
Où Q est le débit volumique du fluide (en m3.s-1), rappelons que 1 µl=1 mm3=10-9 m3. 

 

V.  Calcul des différentes constantes de cellule 

 Pour un réseau d’électrodes planaires interdigitées de longueur constante, Olthuis a 

montré que la constante de cellule κ peut s’écrire (2-30):  
 

( )
( )2

= 
1 ( ')

elliptique

elliptique

I k

N L I k
κ ×

−
 (43) 

 

Où N est le nombre d’électrodes du réseau, L la longueur des électrodes et Ielliptique(k) une 

intégrale elliptique du premier ordre. 

 

Cette intégrale est définie par : 
 

1

2 2 2
0

( )
(1 )(1 )

elliptique
t

dt
I k

t k t=

=
− −

∫    (44) 

 

Pour un réseau d’électrodes planaires interdigitées périodiques de plus de deux électrodes, le 

module k de cette intégrale peut être défini par (2-31):  
 

cos
2

l
k

e l

π =  + 
  (45) 

 

Où l est la largueur des électrodes et e l’espace inter-électrode (cf Figure 2- 31). 
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k’ est un module lié à k par la relation (2-32): 
 

2 2' 1k k+ =  (46) 
Nous avons donc ici: 
 

2' 1 cos
2

l
k

e l

π = −  + 
 (47) 

 

L’intégrale elliptique n’a pas de solutions analytiques mais Hilberg a montré que dans le cas 

où 10
2

k≤ ≤ , elle peut être approximée avec une erreur inférieure à 3.10-6 par 

l’expression (2-32): 
 

( )

( ') 1 '
ln 2

1 '

elliptique

elliptique

I k

I k k

k

π=
 +
 

− 

  (48) 

 

En considérant l’équation (47) du module k’, l’équation (48) peut s’écrire : 
 

1
4

2

1
4

2

( )

( ')
1 1 cos

2
ln 2

1 1 cos
2

elliptique

elliptique

I k

I k
l

e l

l

e l

π

π

π

=
 

   + −    +  
 
   − −    +   

 (49) 

 

D’après l’équation (43), pour un réseau d’électrodes planaires interdigitées de longueur 

constante, la constante de cellule κ peut donc s’écrire : 
 

( ) 1
42

1
42

2
= 

1
1 1 cos

2
ln 2

1 1 cos
2

N L
l

e l

l

e l

π

π

π

κ ×
−  

   + −    +  
 
   − −   +     

(50) 
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V.1. Calcul des différentes constantes de cellule du 
dispositif à puits 

 Pour utiliser l’approximation développée par Olthuis (2-30) (équation (48)), vérifions 

d’abord la valeur des modules k de chaque géométrie d’électrodes.  

 

Pour rappel, la 2ème géométrie possède des électrodes avec une largeur de 4µm et un espace 

inter-électrodes de 4µm également (cf paragraphe I.2.1.1.). 

  

D’après l’équation (45), nous avons donc le module 
2

4 1
cos cos

2 4 4 4 2
Wk

π π   = = =   +   
 

 

Les 3ème et 4ème géométries ont des formes arrondies, pour calculer leur facteur de cellule de 

courant de conduction, nous avons donc moyenné approximativement leur largeur en la 

considérant égale à la moyenne de la largeur maximale et minimale (cf Figure 2- 6 et Figure 

2- 8).  

 

Les électrodes micrométriques rondes ont donc été considérées avec une largeur de 5 µm et 

des espaces inter-électrodes de 4 µm.  

D’après l’équation (45), nous avons donc le module :            

3
4 2.

cos cos 0,64279
2 4 5 9Wk
π π   = = =   +   

 

 

Les électrodes submillimétriques avec une largeur de 100 µm et des espaces inter-électrodes 

de 7,5 µm. 

D’après l’équation (45), nous avons donc le module : 

4
100 50.

cos cos 0,1094
2 100 7,5 107,5Wk
π π   = = =   +   

 

 

Tous ces modules sont inférieurs ou égales  à 1
2

, l’approximation (48) de l’intégrale 

elliptique développée par Hilberg peut donc être utilisée et les constantes de cellules calculées 

avec la relation (50). 
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Concernant les micro-dispositifs à puits, les électrodes n’ont pas une longueur constante 

puisqu’elles suivent un réseau circulaire. Le facteur dépendant de la longueur dans 

l’expression (50) du facteur de cellule doit donc être modifiée.  

Ce facteur correspond à 
( )

2

1N L−
. 

 

En négligeant, l’espace séparant la pointe des électrodes au bord de la contre-électrode 

opposée (≈  4µm), les longueurs de nos électrodes correspondent à la longueur de cordes sous 

tendues par différents angles dans un cercle de 4mm de rayon. On rappelle que dans un cercle 

de rayon R, la longueur L d’une corde sous tendue par un angle α est égale à: 
 

2 sin
2

L R
α =  
   

 (51) 

 

Pour chaque électrode, cet angle sous-tendu peut être calculé à partir de sa position dans le 

réseau. Nous avons considéré cette position comme égale à la distance entre le milieu de 

l’électrode et le centre du cercle. Comme nos électrodes sont régulièrement déposées, cette 

distance peut être calculée comme représenté sur le schéma de la Figure 2- 31. 
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Figure 2- 31 : Schéma des réseaux circulaires d’électrodes interdigitées. Les encarts 

présentent les calculs permettant de déterminer la distance entre une électrode et le 

centre du réseau. 

 

La distance entre le centre du cercle et la nième électrode est donc égale à ( )n e l+ . 

 

Concernant l’angle sous tendu α, nous avons (cf Figure 2- 31): 
 

( )
sin

2

n e l

R

π α− +  = 
 

  (52) 

 

La longueur Ln de la nième électrode sous-tendue par un angle α peut donc s’écrire :  

 

( )
2 sin arcsin

2
n

n e l
L R

R

π + = −   
  

   (53) 

 

 

 

 

l 
e 

nième électrode 

 n× (e + l) 
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L’expression (53) peut être modifiée : 
 

2
( ) ( ) ( )

2 sin arcsin 2 cos arcsin 2 1
2

n e l n e l n e l
R R R

R R R

π   + + +     − → → −        
          

(54) 

 

En considérant la somme discrète de ces longueurs, le facteur de longueur de l’équation 

 

(50) 

peut ainsi être adapté à un réseau circulaire : 
 

1 22

1 1

( )
( 1) 2. 2 1

N
i

i N

i
i i

i e l
N L NL L R

R

= −=

= =

+ − ≈ → = − 
 

∑ ∑    (55) 

 

La première approximation est possible car nos réseaux possèdent 1000 électrodes pour les 

géométries micrométriques et au moins 55 pour le réseau sub-millimétrique. 

 

Finalement, la constante de cellule d’un réseau circulaire de peignes interdigitées peut donc 

s’écrire : 
 

11 422 2

1
1
4

2

2

( ) 1 1 cos2. 2 1 2
ln 2

1 1 cos
2

N
i

i

li e l
R e lR

l

e l

π

π

π

κ
= −

=

=
   +   + −−     +    
 

   − −    +   

∑

  (56) 

 

Sur cette expression, nous voyons que la constante de cellule κ est inversement 

proportionnelle au rayon des puits R et au nombre d’électrodes N. Pour une même surface, 

plus les électrodes sont de petites dimensions, plus leur nombre est important et donc plus la 

constante de cellule est faible. 

Nous voyons également que la constante est fonction du rapport de grandeur entre l et e. 

 

L’expression (56) nous permet donc de calculer les facteurs de cellule des 2ème, 3ème et 4ème 

géométries. Ces expressions ont été calculées avec le logiciel Mapple. 

 

Pour le calcul de ces constantes, nous avons considéré le nombre total d’électrodes N = 499 

pour la 2e géométrie, N = 888 pour la 3e géométrie, N= 74 pour la 4ème géométrie avec un 

puits de 8 mm et N = 54 pour la 4ème avec un puits de 6 mm de diamètre. 
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Ces constantes sont regroupées dans le Tableau 2- 2. 

 

Tableau 2- 2 : Constantes de cellules des différentes configurations de peignes 

interdigités. 

 
 

 

Electrodes 

micrométriques 

Droites 

(Diamètre puits 

= 8mm) 

Electrodes 

micrométriques 

Rondes 

(Diamètre puits 

= 8mm) 

Electrodes 

submillimétriques 

Rondes 

(Diamètre puits  

= 8mm) 

Electrodes 

submillimétriques 

Rondes 

(Diamètre puits  

= 6mm) 

Constante de 

cellule (m-1) 

.3187256641 .3310362864 1.899484439 3.404932583 

 
 

Ces valeurs confirment les précédentes remarques faites sur l’influence des paramètres 

géométriques sur la valeur du facteur de cellule.  

Pour un même diamètre de 8mm, les électrodes micrométriques sont plus nombreuses que les 

submillimétriques, leur facteur de cellule est ainsi plus faible.  

Pour un diamètre de 6mm, la longueur apparente des électrodes est plus faible que pour un 

diamètre de 8mm. Le facteur de cellule étant inversement proportionnel à cette longueur, le 

facteur de cellule est plus faible pour un diamètre de 8mm que pour un diamètre de 6mm. 

 

V.2. Calcul des différentes constantes de cellule du 
dispositif microfluidique 

Les dispositifs à micro-canaux présentent des électrodes droites de longueur constante. 

 

Sachant que ces électrodes présentent une largeur de 50 µm et sont espacées de 25 µm, 

d’après l’équation (45), le module 
50 1 1

cos cos
2 50 25 3 2 2

k
π π   = = = ≤   +   

. 

 

L’équation  (50) peut donc être directement utilisée pour déterminer les constantes de cellules 

des dispositifs à micro-canaux. 
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Nous avons vu au paragraphe I.2.2.1 que le dispositif comprend 71 électrodes. 

Comme schématisé sur la Figure 2- 32, les électrodes sont en vis-à-vis sur une longueur L1 de 

1500 µm mais lorsqu’un liquide biologique avec une conductivité importante circule dans les 

micro-canaux, nous supposons que le champ électrique s’y retrouve confiné. Les électrodes 

sont alors en vis-à-vis d’une longueur L2 de 400 µm. 

 

Nous pouvons donc calculer deux constantes de cellules pour chacune de ces longueurs. 

Nous avons 
1

14,8895Lκ =  m-1 et 
2

55.83578Lκ =  m-1. 

 

 

 

 

  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 2- 32 : Schéma du réseau d’électrodes interdigitées des dispositifs à micro-

canaux. 
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Conclusion du chapitre 2 

 

Dans ce chapitre, nous avons présentons les différents critères qui ont guidé la conception des 

bioMEMS utilisés pour nos mesures d’impédancemétrie. Concernant le choix des matériaux, 

nous avons utilisé des substrats en verre car ils sont transparents et ont déjà été précédemment 

utilisé par notre équipe de recherche, nous avons choisi de réaliser des électrodes en or car 

c’est l’un des métaux les plus conducteurs et pour les réservoirs des cellules biologiques, le 

PDMS car c’est un matériau transparent et facilement micro-usinable grâce aux techniques de 

lithographie douce.  

 

Nous avons ensuite présenté les deux types de dispositifs qui ont été réalisé au cours de cette 

thèse: un capteur impédimétrique avec des réservoirs pour les cellules en forme de puits et un 

autre capteur impédimétrique microfluidique. Le dispositif avec puits nous a permis de mettre 

en place facilement des expériences sur les cellules biologiques alors que le dispositif à 

canaux s’est révélé nécessaire au cours des manipulations sur les CHO. Pour définir la 

géométrie des électrodes du dispositif à puits, nous avons utilisé différentes dimensions 

d’électrodes allant du micromètre au millimètre pour évaluer empiriquement leur influence 

sur nos mesures. Pour la géométrie des électrodes du dispositif à canaux, nous avons défini 

une géométrie correspondant à une sensibilité optimale pour l’étude électrochimique des 

CHO. Pour concevoir les microcanaux, nous avons voulu pouvoir y cultiver un nombre 

important de cellules tout en les exposant à un faible cisaillement. D’un point de vue 

technique, nous avons également voulu que leurs dimensions soient suffisamment grandes 

pour les aligner avec les électrodes sans microscope. 

 

Pour connecter nos microdispositifs aux appareils de mesures, nous avons utilisé des soudures 

en étain classiques et des circuits imprimés pour assurer une résistance de contact minimale et 

reproductible. Nous avons également réalisé un circuit de multiplexage pour analyser 

automatiquement plusieurs capteurs en parallèle. 

 

Nous avons présenté les différents types de mesures réalisées avec les impédancemètres, à 

savoir les mesures fréquentielles et cinétiques. Nous avons aussi décrit le programme 

Labview nous permettant de piloter automatiquement les impédancemètres ainsi que le 

programme Matlab et la macro Excel utilisés pour traiter les données des expériences. 
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Nous avons défini des notions théoriques importantes de l’analyse par impédancemétrie : 

l’impédance électrochimique, la permittivité complexe et le facteur de cellule. Nous avons 

également décrit différents modèles analytiques de relaxation diélectrique : ceux de Debye au 

1er et 2ème ordre et celui de Cole-Cole. Le modèle de Debye au 1er ordre ne considère qu’un 

seul temps de relaxation alors que le modèle au 2nd ordre prend en compte deux temps de 

relaxation issus de deux types de molécules différents. Nous avons utilisé ce modèle car des 

précédents travaux d’électrochimie ont montré que l’eau déionisée se contamine en acide 

carbonique au contact du dioxyde de carbone de l’air ambiant. Le modèle de Cole-Cole est un 

modèle de relaxation empirique considérant différents temps de relaxation se dispersant selon 

une distribution gaussienne autour de la moyenne de ces temps. Ce modèle ne permet 

cependant pas de distinguer les différents temps de relaxation. Nous avons également présenté 

quelques formules de microfluidique. 

 

A partir de ces notions, nous avons enfin calculé les différentes constantes de cellules de nos 

dispositifs en introduisant une nouvelle méthode de calcul pour des réseaux d’électrodes 

interdigitées circulaires. Nous avons ainsi montré comment les paramètres géométriques des 

électrodes influencent ces facteurs de cellule. 
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Dans ce chapitre, nous présentons d’abord le modèle utilisé pour analyser nos mesures 

d’impédance électrochimique. Ce modèle analytique consiste en un circuit électrique 

équivalent. Nous discutons également de l’intérêt de différents circuits équivalents 

envisageables, de l’influence précise des éléments de ces circuits et des limitations des 

mesures d’impédance en hautes fréquences en les étudiant à l’aide de ces circuits. 

 

Nous caractérisons ensuite les dispositifs à puits en analysant les mesures issues de différents 

milieux : l’air ambiant, l’eau déionisée et le milieu cellulaire. Les mesures d’impédance de 

l’eau DI nous permettent de déterminer ses propriétés électriques : la conductivité et la 

permittivité diélectrique. Nous analysons ces propriétés à l’aide des modèles de relaxation 

définis au deuxième chapitre. Nous étudions également l’influence du volume de liquide et 

l’effet de la tension d’excitation sur les mesures d’impédance réalisées avec ce type de 

dispositif. 

 

Nous caractérisons enfin le dispositif à microcanaux en étudiant les impédances des différents 

milieux. Comme pour le dispositif à puits, les mesures d’impédance de l’eau DI nous 

permettent de déterminer ses propriétés électriques et de les analyser avec les modèles de 

relaxation précédemment présentés. 
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I.  Premières mesures et modélisation 

I.1. Mesure d’impédance de l’eau déionisée 

 Les dispositifs réalisés, nous avons effectué les premières mesures avec des liquides 

biologiques. Nous avons d’abord utilisé le dispositif à puits car leur utilisation est plus simple 

à mettre en œuvre. Sur la Figure 3- 1 est présenté un spectre d’impédance obtenu avec la 2e 

géométrie d’électrode (électrodes de 4 µm de large et droites) sur 110 µl d’eau DI (DI) et une 

tension d’excitation de 10 mV. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 1 : Exemple d’une mesure de l’impédance d’eau DI avec le dispositif à puits et 

les électrodes de 4 µm droites (Géométrie 2). 

 

Nous reconnaissons en basse fréquence (100 Hz-1 KHz) une chute du module de l’impédance 

en 1/f caractéristique d’une capacité avec une phase légèrement supérieure à - 90°. 

L’impédance se stabilise ensuite aux moyennes fréquences (1Khz- 50KHz) avec une phase se 

rapprochant de 0°. Cette phase proche de zéro avec le module de l’impédance quasi-constant 

caractérise une impédance électrique résistive. Enfin, à hautes fréquences (50 KHz-1MHz), 

nous retrouvons un deuxième comportement capacitif avec une phase plus proche des – 90°.  
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Cette impédance est donc caractérisée par deux évolutions fréquentielles capacitives et un 

comportement résistif. Notre modèle doit ainsi comprendre au moins deux capacités et une 

résistance. 
 

I.2. Modélisation 

 Nous présentons dans ce paragraphe un modèle analytique précédemment utilisé par 

Linderholm et al (3-1), Timmer et al (3-2)  et par Hong et al (3-3). Ce circuit comprend les 

composants permettant de modéliser les différents comportements fréquentiels observés sur le 

spectre d’impédance de la Figure 3- 1. Nous avons modélisé nos mesures électrochimiques en 

considérant le circuit équivalent présenté en Figure 3- 2.  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 2 : Schéma du modèle de circuit électrique équivalent utilisé pour l’analyse des 

mesures expérimentales, adapté de (3-1). 

 

Ce circuit équivalent s’inspire du circuit de Randles (3-4) couramment utilisé pour les 

mesures de voltammétrie utilisant un système à 3 électrodes (cf chapitre 1, paragraphe V.1.1. 

(3-5,3-6,3-7)). 

 

Ce circuit consiste en une capacité Cdiélec modélisant les propriétés diélectriques de 

l’échantillon biologique analysé placée en parallèle d’une résistance Réch décrivant les 

propriétés de conduction électrique de l’échantillon. Cette résistance est en série avec un 
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élément à phase constante CPE présentant une impédance ZCPE pour modéliser le phénomène 

de double couche électrique  (cf lexique) aux interfaces électrodes/électrolyte.  

Réch et Cdiélec sont placées en parallèle car les courants se propagent à la fois sous la forme de 

courants de conduction et de déplacement. 

 

Théoriquement, l’interface de double couche électrique peut être modélisée par une capacité 

mais ce composant électronique ne permet pas de modéliser correctement les mesures 

électrochimiques. Warburg a donc proposé un composant électronique fictif permettant de 

modéliser plus fidèlement cette interface : l’élément de Warburg (cf lexique). 

 

L’impédance de l’élément Warburg s’écrit (3-8): 

A A
Z  w w

w
jω ω

= +  (57) 

 

Nous avons donc bien pour l’amplitude et la phase de l’élément Warburg: 

2. w
w

A
Z

w
=  (58) 

et 

4wZ
πϕ =  (59) 

 

avec Aw en Ω•s-0.5.  

 

Ce composant est utilisé pour simuler l’effet de la diffusion des molécules ou des ions 

présents dans un électrolyte sur les phénomènes d’interface aux électrodes (3-9). 

 

L’élément à phase constante (CPE de l’anglais Constant Phase Element) (cf lexique) est un 

autre composant fictif couramment utilisé en électrochimie. 

 

L’impédance du CPE s’écrit : 

1
Z =  

.( . )
CPE nK j ω

  (60) 

 

Où K est en S.sn (siemens×secondn) et n un réel entre 0 et 1.  
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Pour calculer l’impédance équivalente du circuit de modélisation, il est intéressant de 

développer l’impédance du CPE : 

. . 21 1 1 1
Z = . . cos . .sin .

2 2. . .

j n
CPE n n n n

e n j n
K j K K

π π π
ω ω ω

−     = = −    
      

(61) 

 

L’élément Warburg est donc un cas particulier de l’élément à phase constante pour lequel :  

 
2

K=
wA

 et 
1

2
n = . 

  

Une capacité peut être aussi considérée comme un cas particulier de CPE pour lequel n=1 et 

la résistance un cas particulier pour lequel n=0. Pour 0<n<1, l’impédance d’un CPE présente 

donc simultanément un comportement résistif et réactif. 

 

Afin d’être assuré de modéliser nos mesures expérimentales, nous avons donc utilisé dans 

notre circuit équivalent un élément à phase constante au lieu de l’élément de Warburg. 

 

Sur le schéma de la Figure 3- 2, chaque interface électrode/électrolyte est représentée par un 

CPE distinct. Ces CPE étant en série, afin de simplifier les calculs des impédances 

équivalentes, nous avons regroupé ces éléments dans un unique composant. Le circuit 

équivalent finalement utilisé est donc : 
 

 

 

 

 

 

Figure 3- 3 : Schéma du circuit électrique équivalent utilisé pour modéliser les spectres 

d’impédance expérimentaux 
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L’impédance globale de ce circuit de modélisation est égale à : 

( ) ( )

( ) ( ) ( ) ( )

( ) ( )

2 22 2

2
2 2 12 2

2

2 12

cos .
2

. 2. . . . 2. .
( )

2. .cos . 2.sin .
1 1 2 2

. 2. . . 2. . . 2. . . . 2. .

2.
1

. 2. . . . 2. .

éch
n

diélec diélec

éch

éch n n n
diélec diélec

éch
n

diélec diélec

n
R

C f K C f
Z f

R n n
R

K f C f K f K C f

R
R

C f K C f
j

π

π π
π π

π π π π

π π

+

+

+

 
 
 +
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   
   
   + + + +

+ +

−
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éch

éch n n n
diélec diélec

n n

K C f K C f
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R

K f C f K f K C f

π π

π π
π π
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+ +

+

   
   
   +

   
   
   + + + +

(62) 

La formule de l’impédance complexe a été ici développée afin de distinguer la partie réelle et 

imaginaire et de pouvoir ainsi déterminer les deux paramètres de l’impédance complexe 

(Magnitude/Phase ou Partie Réelle/Imaginaire). 

 

I.3. Discussion sur la modélisation des impédances 
électrochimiques avec un circuit équivalent 

 En cherchant à modéliser les impédances électrochimiques avec un circuit électrique 

équivalent, nous nous sommes interrogés sur le placement du CPE dans ce circuit. 

 

En effet dans le circuit de la Figure 3- 3, le CPE est placé en série uniquement avec la 

résistance Réch. De cette façon, les courants de déplacements issus des propriétés diélectriques 

de l’échantillon ne sont pas exposés aux phénomènes de double couche, au contraire des 

courants de conduction.  

Cependant les courants de déplacement peuvent être également influencés par cette capacité 

interfaciale puisque, dans la zone de double couche, les molécules d’eau intervenant dans la 

propagation des courants de déplacement (proportionnels à 
E

t

∂
∂

) hydratent une partie des 

contre-ions responsables de la capacité de double couche. Les courants de déplacement et le 

phénomène de double couche peuvent donc être corrélés. 
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Pour représenter cette interdépendance, nous avons également modélisé nos mesures avec un 

circuit électrique équivalent comprenant un CPE (pour le phénomène de double couche) en 

série avec une résistance Réch et une capacitance Cdiélec toutes deux mises en parallèle. Comme 

dans le précédent circuit électrique, ces composants représentent respectivement les propriétés 

de conduction électrique et les propriétés diélectriques de l’échantillon. Ce circuit électrique 

équivalent a déjà été précédemment utilisé par Olthuis pour modéliser des spectres 

d’impédances électrochimiques (3-10). Ce circuit électrique est représenté sur la Figure 3- 4. 
 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 4 : Circuit électrique équivalent utilisé par Olthuis (3-10). 

 

Dans le circuit équivalent présenté en Figure 3- 4, l’élément à phase constante ZCPE est placé 

en série avec Réch et Cdiélec. De cette façon, les courants de conduction traversant Réch et les 

courants de déplacements traversant Cdiélec sont tous les deux sujets aux phénomènes de 

double couche car ils se propagent dans l’échantillon au travers de l’élément à phase 

constante ZCPE. 

 

L’impédance globale de ce circuit de modélisation est égale à : 
 

( ) ( ) ( ) ( ) ( )
2

2 2 2 2 2 2 2 2

cos . sin .
R R . . .2 2

Z = + . 2.
1+4.R .C . . 1+4.R . . .. 2. . . 2. .

éch éch dielec
n n

éch dielec éch dielec

n n
C f

f j
f C fK f K f

π π
π

π ππ π

    
    
    + −

 
 
 

(63) 
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Concernant la modélisation des spectres d’impédance électrochimique avec des circuits 

équivalents, Ehret et al. (3-11) remarque, sans le démontrer, que pour n’importe quel circuit 

électrique équivalent constitué de trois composants ou plus, un autre circuit équivalent peut 

être déterminé à partir de ces même composants mais connectés de manière différente. 

Nous allons démontrer que ces deux modèles de circuit électrique équivalents sont en fait 

équivalents. 

 

Sans développer les impédances de chaque composant, l’impédance globale du circuit 

électrique représenté sur la Figure 3- 3 est égale à : 
 

( )C CPE Rdiélec éch
A

C CPE Rdiélec éch

Z Z Z
Z

Z Z Z

× +
=

+ +  

. .C CPE C Rdiélec diélec éch
A

C CPE Rdiélec éch

Z Z Z Z
Z

Z Z Z

+
=

+ +
 (64) 

               
De même, l’impédance globale du circuit électrique représenté sur la Figure 3- 4 est égale à : 
 

. . .R C CPE R CPE C R Céch diélec éch diélec éch diélec
B CPE

R C R Céch diélec éch diélec

Z Z Z Z Z Z Z Z
Z Z

Z Z Z Z

× + +
= + =

+ +
 

( ). .CPE C R CPE Cdiélec éch diélec
B

R Céch diélec

Z Z Z Z Z
Z

Z Z

+ +
=

+
 

(65) 

 

Nous savons que la capacité de double couche est très élevée comparée aux autres capacités, 

notamment celle représentant les propriétés diélectriques de l’échantillon. Nous verrons que 

les résultats de modélisation vérifient quantitativement cette différence d’ordre de grandeur 

(la capacité de double couche est de 100 à 10000  fois supérieure à la capacité représentant les 

propriétés diélectrique de l’échantillon). Les impédances correspondantes présentent donc un 

ordre de grandeur inverse : 
 

diélecC K≪  → C CPEdiélec
Z Z≫  (66) 
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Nous avons donc : 

CPE C Cdiélec diélec
Z Z Z+ ≈

 
(67) 

 

Selon l’approximation (67), le dénominateur de l’équation (64) peut se simplifier et 

l’impédance du circuit de modélisation de la Figure 3- 3 peut être approximée par 

l’expression : 

. .C CPE C Rdiélec diélec éch
A

R Céch diélec

Z Z Z Z
Z

Z Z

+
≈

+
 (68) 

  

De même, selon l’approximation (67), le numérateur de l’équation (65) peut se simplifier et 

l’impédance du circuit de modélisation de la Figure 3- 4 peut être approximée par 

l’expression : 

. .C CPE C Rdiélec diélec éch
B

R Céch diélec

Z Z Z Z
Z

Z Z

+
≈

+
  (69) 

 

Si l’impédance de la double couche ZCPE est négligeable par rapport à celle issue des 

propriétés diélectriques de l’échantillon ZCdiélec, le modèle développé dans les références (3-

1,3-2,3-3)  (Figure 3- 3) est donc équivalent au modèle développé par Olthuis (3-10) (Figure 

3- 4). 

Cette équivalence montre que, si la capacité de double couche est élevée par rapport à la 

capacité issue des propriétés diélectriques du milieu, ces deux types de circuit électrique 

donnent des résultats de modélisation quasi-identiques. Le placement en série du CPE par 

rapport à la capacité de l’échantillon n’est donc pas déterminant pour la valeur de l’impédance 

globale du système.  

Les modélisations issus de ces deux circuits équivalents sont très proches mais les valeurs 

théoriques issues du modèle développé par Linderholm et al. (3-1) (Figure 3- 3) sont 

légèrement plus proches des valeurs expérimentales. Ce modèle a donc été conservé. 
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I.4. Influence des paramètres du circuit électrique 
équivalent sur les spectres d’impédance 

 Hong et al. ont montré que les comportements fréquentiels observés sur le spectre 

d’impédance de la Figure 3- 1 dépendent majoritairement de certains composants du circuit 

électrique équivalent. Ces dépendances sont schématisées sur la Figure 3- 5. 
 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 5 : Schéma d’un spectre d’impédance divisé selon ses différents 

comportements fréquentiels. Les composants du circuit de modélisation associés à ces 

comportements fréquentiels sont indiqués. Adapté de (3-3). 

 

Ces comportements fréquentiels peuvent s’expliquer avec le circuit équivalent électrique de la 

Figure 3- 3. Ces explications sont aussi valables pour le circuit électrique équivalent 

développé par Olthuis (3-10) et représenté Figure 3- 4. 

 

En basse fréquence, l’impédance ZCPE issue de la double couche est beaucoup plus élevée que 

la résistance Réch. L’impédance de ces deux composants mis en série est donc dominée par 

l’impédance du CPE. Le CPE se retrouve ainsi en parallèle de la capacité Cdiélec issue des 

propriétés diélectriques de l’échantillon. Le CPE présentant une capacité beaucoup plus 

élevée que Cdiélec, l’impédance du CPE est beaucoup plus faible que celle de Cdiélec (cf relation 

(66)). En basse fréquence, le courant passe donc majoritairement au travers de la capacité de 

double couche. Son impédance domine alors l’impédance globale du système 
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L’impédance du CPE diminue ensuite avec la fréquence jusqu’à la fréquence de coupure 

basse fréquence FcBF, fréquence où l’impédance du CPE devient négligeable par rapport à 

celle de la résistance Réch. Cette impédance domine alors l’impédance globale du système qui 

devient quasi-constante avec la fréquence. 

 

Timmer et al. ont montré que cette fréquence de coupure en basse fréquence est environ égale 

à (3-2): 

1

. .BF
éch dl

Fc
R Cπ

≃  (70) 

 

Le terme Cdl correspond à la capacité de double couche. Comme nous avons ici modélisé cette 

capacité de double couche par un élément à phase constante, pour appliquer cette formule, 

nous remplaçons la valeur de capacité par la valeur du facteur K du CPE. 

1

. .BF
éch

Fc
R Kπ

≃  (71) 

 

Au dessus de la fréquence de coupure haute fréquence FcHF, la capacité Cdiélec présente une 

impédance suffisamment faible par rapport à Réch pour laisser passer le courant en parallèle de 

cette résistance. 

 

Cette fréquence de coupure en haute fréquence est égale à (3-2): 

1

2 . .HF
éch diélec

Fc
R Cπ

≃   (72) 

 

En hautes fréquences, au dessus de FcHF, l’impédance Cdiélec devient tellement faible qu’elle 

court-circuite la résistance Réch et la capacité de double couche. L’impédance globale du 

système est alors dominée par Cdiélec. 

 
 



Chapitre 3: Caractérisation des dispositifs et modélisation 

 

192 

 

I.5. Limitations des mesures d’impédance en hautes 
fréquences 

 Lors des premières mesures effectuées sur de l’eau DI, nous avons effectué des 

mesures en plus hautes fréquences. Ces mesures nous ont révélé des défauts liés à notre 

système de mesure. 

 

La Figure 3- 6 présente un spectre d’impédance obtenu avec la 2e géométrie d’électrode 

(électrodes de 4 µm de large et droites) sur 110 µl d’eau DI et une tension d’excitation de 10 

mV. La plage fréquentielle étudiée va de 100 Hz à 10 MHz. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 6 : Mesure de l’impédance d’eau DI effectuée jusqu’à 10 MHz avec le 

dispositif à micropuits et ses électrodes micrométriques droites (Géométrie 2). 

 
Nous constatons qu’au-delà de 1 MHz, la phase augmente à nouveau, comme si l’impédance 

adopte un nouveau comportement résistif. 

Pour analyser ce spectre, nous avons cherché à le modéliser avec le circuit équivalent 

précédemment décrit (Figure 3- 3). Cette modélisation est représentée en pointillés noirs sur 

la Figure 3- 6. Nous constatons que ce circuit ne permet pas de modéliser l’augmentation de 

l’impédance en hautes fréquences. 
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Nous avons également étudié un circuit équivalent prenant en compte les résistances de 

contact et les résistances liés aux interconnexions de nos dispositifs. Pour cela, nous avons 

ajouté une résistance en série du précédent circuit équivalent. Ce circuit équivalent est 

schématisé sur la Figure 3- 7. 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 7 : Schéma du circuit électrique équivalent utilisé pour modéliser les spectres 

d’impédance expérimentaux avec les interconnexions des dispositifs. 

 
La modélisation de ce circuit équivalent est représenté sur la Figure 3- 6 en pointillés verts. 

Nous voyons que la présence de la résistance d’interconnexion permet de modéliser 

l’augmentation de la phase en hautes fréquences. Cette résistance reste faible puisqu’elle 

mesure 2.6 Ω. Elle peut être négligée aux plus basses fréquences mais lorsque l’impédance 

globale du système devient plus faible, au dessus de 1 MHz, elle doit être prise en compte. 

 

Ces phénomènes apparaissant au dessus de 1 MHz sont dus aux interconnexions et sont donc 

des phénomènes parasites. Nous avons ainsi décidé de limiter nos études fréquentielles à 1 

MHz. 
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II.  Caractérisation du dispositif à puits 

 Dans ce paragraphe :  

- les électrodes millimétriques (cf Chapitre 2, Figure 2-3) sont désignées par 

« Géométrie 1 ». 

- Les électrodes micrométriques droites (cf Chapitre 2, Figure 2-4) sont désignées par 

« Géométrie 2 » 

- Les électrodes micrométriques rondes (cf Chapitre 2, Figure 2-5 et Figure 2-6) sont 

désignées par « Géométrie 3 » 

- Les électrodes submillimétriques rondes (cf Chapitre 2, Figure 2-7 et Figure 2-8) sont 

désignées par « Géométrie 4 ». Quand le diamètre du puits en PDMS recouvrant ces 

électrodes varie (cf Chapitre 2, paragraphe II.2.1.3.), la valeur de ce diamètre est 

précisée. Ainsi les électrodes submillimétriques recouvertes par un puits en PDMS de 

6mm  de diamètre sont désignées par « Géométrie 4, 6mm » et de la même manière, 

les électrodes submillimétriques recouvertes par un puits en PDMS de 8mm de 

diamètre sont désignées par « Géométrie 4, 8mm ». 

 

II.1.  Mesure des différents milieux et analyse des 
différentes géométries 

 Dans cette partie de caractérisation, les spectres, les valeurs et les écarts types sont 

issus de la moyenne d’au moins trois mesures. Toutes les mesures de liquides biologiques ici 

présentées ont été réalisées avec les conditions de mesure suivantes : 

- Un volume de 110 µl pour les puits avec des diamètres de 8mm ou 80 µl pour les puits 

avec des diamètres de 6mm. 

- Une tension d’excitation sinusoïdale avec une amplitude de 10 mV. 
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II.1.1. Mesure de l’impédance à vide 

 La figure suivante présente les spectres d’impédance obtenus avec les quatre 

géométries d’électrodes du dispositif à puits avec des diamètres de 8mm lors de mesure à 

vide.  La plage fréquentielle étudiée va de 100Hz à 1 MHz. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 8 : Mesures moyennées de l’impédance électrochimique à vide des différentes 

géométries d’électrode des dispositifs à puits.  

 

Toutes ces mesures montrent les caractéristiques fréquentielles d’une capacité avec une 

décroissance linéaire de l’impédance en 1/f et une phase constante de -90 °. 

Cette capacité est provoquée par l’air ou le substrat de pyrex qui agissent comme des isolants 

entre les électrodes de polarisations opposées. Ces spectres d’impédance confirment en même 

temps l’absence de tout court-circuit dans les réseaux d’électrodes. 
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Sur les graphiques, nous constatons que les écarts types issus des spectres de la 1ère et de la 

4ème géométrie sont plus élevés aux basses fréquences que pour les autres géométries 

d’électrodes. Ces variations importantes sont dues aux impédances mesurées très élevées (> 

10 MΩ). Comme ces impédances sont grandes, les impédancemètres mesurent un très faible 

niveau de courant, avec un rapport signal sur bruit faible. Ce faible rapport entraine la 

présence de bruit perturbant les analyses à vide en basse fréquence. 

 

Pour déterminer la capacité équivalente de ces systèmes ouverts, nous avons calculé la 

capacité issue de l’amplitude de ces spectres à différentes fréquences (100 Hz, 1 KHz, 10 

KHz, 100 KHz et 1 MHz) selon la formule : 
 

1

.diélec

Z
C ω

=
 
 (73) 

      

Nous avons ensuite moyenné les différentes valeurs obtenues. 

 

D’après cette analyse, les électrodes millimétriques présentent une capacité de 1,6657 pF ± 

283,67 fF. 

Les électrodes micrométriques droites une capacité de 0,245 nF ± 11,92 pF. 

Les électrodes micrométriques rondes une capacité de 0.198 nF ± 1.2 pF. 

Les électrodes sub-millimétriques rondes une capacité de 41,972 pF ± 6.8 pF. 

 

D’après l’équation (16) et le Tableau 2- 2 (cf chapitre 2), ces valeurs de capacité nous 

permettent de calculer la permittivité relative du milieu diélectrique mesuré. Le Tableau 3- 1 

présente les permittivités diélectriques relatives obtenues avec les différentes géométries 

interdigitées : 

 

Tableau 3- 1 : Permittivités diélectriques relatives mesurées à vide avec les différentes 

configurations de peignes interdigités. 

 

 Géométrie 2 Géométrie 3 Géométrie 4 

εr à vide 8.82 7.4 9 
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Ces permittivités diélectriques relatives ne correspondent pas à celle de l’air (=1) mais 

correspondent aux permittivités diélectriques du verre (entre 3.7 et 10) (3-12). 

Ces résultats montrent que les lignes de champ électriques ne circulent pas dans l’air mais 

bien dans le verre.  

 

Ceci peut s’expliquer par leurs propriétés électriques respectives: 

- le verre possède une permittivité diélectrique relative comprise entre 3,7 et 10 et une 

résistivité électrique comprise entre 1.109 et 3.98.1011 Ω.m (3-13). 

- l’air sec possède à 18°C une permittivité diélectrique relative de 1 et une résistivité 

électrique d’environ 4.1014 Ω.m (3-14). 

 

Pour les courants de déplacement, d’après l’équation (16), l’air présente donc une capacité 

plus faible que celle du verre. L’impédance présentée par l’air est ainsi plus élevée que celle 

présentée par le verre (cf relation (66)). Les courants de déplacement ont donc tendance à 

davantage se propager dans le verre que dans l’air. 

 

De même pour les courants de conduction, ici très faibles, l’air possède une résistivité 

électrique au moins 1000 fois supérieure au verre. Les courants de conduction passent donc 

préférentiellement par le substrat en verre plutôt que par l’air ambiant. 

 

Pour confirmer ce résultat, nous avons appliqué différents diamètres de puits en PDMS sur les 

électrodes. Nous avons ainsi constaté que, à vide, la signature électrique des électrodes est 

identique pour tous les diamètres de puits. L’exposition plus ou moins importante des 

électrodes à l’air ambiant n’influence pas la signature électrique. Ceci confirme que tout le 

courant électrique passe par le verre. 

 

De même le PDMS possède une permittivité diélectrique relative de 2,7 (3-15). Il présente 

donc une capacité plus faible que celle du verre et une impédance plus élevée. Les courants de 

déplacement ont donc tendance à davantage se propager dans le verre. De même, le PDMS 

possède une conductivité de 4.1013 Ω.m (3-16), ce matériau possède donc une conductivité au 

moins 100 fois plus élevée que celle du verre. 
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II.1.2. Mesure de l’impédance de l’eau déionisée 

 La Figure 3- 9 présente les spectres de l’amplitude et la Figure 3- 10 ceux de la phase 

de l’impédance de l’eau DI obtenus avec les quatre géométries du dispositif à puits. Pour la 

1ère, 2ème et 3ème géométrie, nous avons utilisé des dispositifs avec des puits de 8 mm ; pour la 

4ème géométrie, des puits de 6 et 8 mm de diamètre.  

 

La modélisation des mesures a été réalisée avec le circuit électrique équivalent présenté au 

paragraphe I.2 (Figure 3- 3). La modélisation des interconnexions n’améliore pas la 

correspondance entre les courbes expérimentales et analytiques, elle n’a donc pas été réalisée. 

Les composants du circuit ont été déterminés à partir des mesures expérimentales par la 

formule (62) et la méthode des moindres carrés non-linéaires réalisée avec le logiciel Origin. 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 9 : Mesures moyennées de l’amplitude des impédances d’eau DI mesurées  

avec les différentes géométries d’électrode du dispositif à puits. 
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Figure 3- 10 : Mesures moyennées de la phase des impédances d’eau DI mesurées avec 

les différentes géométries d’électrode du dispositif à puits. 

 

Concernant la Géométrie 1, nous voyons qu’en basses fréquences le comportement capacitif 

du au phénomène de double couche n’apparait quasiment pas. Ce comportement est donc 

décalé vers les très basses fréquences. Par contre, la partie résistive correspondant à Réch et le 

comportement capacitif du à Cdiélec en hautes fréquences sont bien visibles.  

Pour la Géométrie 2, les deux comportements capacitifs sont bien visibles tout comme le 

comportement résistif. L’amplitude est aussi beaucoup plus faible : la partie résistive atteint 

ici 1 kΩ contre 100 kΩ pour la précédente géométrie. 

Pour la Géométrie 3, on remarque que le spectre est très proche de celui de la 2e géométrie. 

Les formes arrondies ne semblent donc pas influencer la mesure d’impédance de l’eau DI. 

Concernant la Géométrie 4, 8mm, comme pour la 1ère géométrie, le comportement capacitif 

basse fréquence apparait moins distinctement et semble donc être décalé vers les plus basses 

fréquences. La partie résistive atteint un niveau intermédiaire des trois autres géométries (10 

kΩ). 

Pour la Géométrie 4, 6mm, le comportement résistif atteint des valeurs d’impédance plus 

élevées que pour la même géométrie, avec un diamètre de puits plus grand. 
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Nous constatons que les spectres issus de la modélisation avec le circuit équivalent électrique 

de la Figure 3- 3 sont très proches des spectres expérimentaux. 

Les valeurs des paramètres de modélisation sont regroupées dans le Tableau 3- 2. 

 

Tableau 3- 2 : Comparaison des paramètres de modélisation de l’impédance de l’eau DI 

obtenus avec les différentes géométries.  

 

Comme leurs spectres d’impédance, les électrodes micrométriques droites et rondes ont des 

paramètres de modélisation très proches. 

 

Concernant le comportement résistif des spectres obtenus avec les différentes géométries 

d’électrodes, nous voyons que Réch détermine bien le niveau d’impédance où le spectre se 

stabilise en fréquence. La valeur de Réch correspond approximativement à la valeur du module 

d’impédance obtenue au minimum de phase (en valeur absolue). Nous voyons que Réch 

diminue avec les dimensions géométriques. Cela est dû à la constante de cellule qui diminue 

avec les plus faibles dimensions d’électrodes (cf relation (56)). Cette diminution de Réch avec 

le nombre d’électrodes correspond aussi à la mise en parallèle de différents chemins résistifs 

qui diminuent la résistance globale du système. 

 

 K (S.sn) n Réch  (Ω) Cdiélec (F) 

Géométrie 1 
9,24123.10-7 ± 

1,06164.10-8 

0,41083 ± 

0,00167 

136035,41851 

± 101,99161 

1,43968.10-11 ± 

1,31992.10-14 

Géométrie 2 
4,92066.10-7 ± 

5,07603.10-9 

0,88334 ± 

0,00145 

1157,35687 ± 

2,80802 

2,46326.10-9 ± 

1,76847.10-11 

Géométrie 3 
2,85538.10-7 ± 

2,83529.10-9 

0,84948 ± 

0,00142 

698,37469 ± 

6,46483 

1,72592.10-9 ± 

4,76967.10-11 

Géométrie 4, 8mm 
5,77907.10-6 ± 

3,30384.10-8 

0,51891 ± 

8,05942.10-4 

4243,61858 ± 

2,73172 

4,28589.10-10 ± 

5,00023.10-13 

Géométrie 4, 6mm 
2,39121.10-6 ± 

5,4521.10-8 

0,53076 ± 

0,00318 

14977,04549 ± 

23,84849 

2,14501.10-10 ± 

5,54989.10-13 
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Concernant les comportements capacitifs en hautes fréquences, plus les électrodes sont de 

grandes dimensions, plus Cdielec diminue. Comme pour Réch, cela est dû aux propriétés de la 

constante de cellule (cf relation (56)). Cette augmentation de Cdielec avec le nombre 

d’électrode correspond également à la mise en parallèle de différentes voies capacitives qui 

augmentent la capacitance globale du système. 

 

Concernant les géométries submillimétriques et l’influence du diamètre du puits, nous 

constatons que pour les électrodes avec le puits de 6 mm de diamètre, Réch est plus élevée et 

Cdielec plus petite que pour les électrodes avec le puits de 8mm de diamètre. Comme le facteur 

de cellule κ est inversement proportionnel aux longueurs des électrodes, ces résultats sont 

concordants avec la précédente relation (56). 

 

Pour les comportements capacitifs en basses fréquences, l’évolution de K n’est pas liée aux 

dimensions des électrodes puisque KW3< KW2< KW1< KW4.  

Pour les électrodes micrométriques, n se rapproche de 1, la valeur correspondant à une 

capacité, mais la modélisation précise des données expérimentales nécessite de diminuer 

légèrement ce facteur de phase (≈ 0,9). Plus on s’éloigne des dimensions micrométriques, plus 

le facteur de phase n se rapproche de ½. Cette valeur de facteur de phase correspond à celle de 

l’élément Warburg précédemment décrit.  

Le composant Warburg modélisant les effets de la diffusion des molécules ou des ions 

présents dans un électrolyte sur les phénomènes d’interface aux électrodes, ceci montre que 

ces phénomènes de diffusion augmentent avec les dimensions des électrodes.  

Cette diffusion accrue peut s’expliquer par des phénomènes d’électrophorèse alternative qui 

permettent de déplacer des ions sous l’application d’un champ électrique alternatif (3-17,3-

18,3-19) ou à des phénomènes de DEP agissant sur les molécules d’eau. 

 

Nous avons calculé les profondeurs de champ (cf lexique) des différentes géométries 

d’électrode d’après la thèse de Linderholm (3-20), ces profondeurs de champ sont regroupés 

dans le Tableau 3- 3.  

 

Tableau 3- 3 : Profondeur de champ des différentes géométries d’électrodes. 
 

 

 

 Géométrie 1 Géométrie 2 Géométrie 3 Géométrie 4 

Profondeur de champ (µm) 80 1,04 1,2 7,525 
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Le champ électrique issu des électrodes de plus grandes dimensions interagit donc avec 

davantage d’ions et de molécules. Ceci pourrait expliquer des phénomènes d’électrophorèse 

alternative et de DEP plus importants pour ces électrodes. 

 

D’après les équations (71) et (72) développées par Timmer et al (3-2), ces paramètres de 

modélisation nous permettent de déterminer les fréquences de coupure basse fréquence FcBF et 

haute fréquence FcHF des spectres d’impédance pour les différentes géométries d’électrodes. 

Ces fréquences sont regroupées dans le Tableau 3- 4 et sont indiquées sur les Figure 3- 9 et 

Figure 3- 10 par des pointillés courts. 

 

Tableau 3- 4 : Fréquences de coupure basse fréquence et haute fréquence des spectres 

d’impédance de l’eau DI déterminées à partir des différentes modélisations. 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Nous constatons sur les spectres d’impédance que, pour toutes les géométries d’électrodes, 

ces fréquences de coupures calculées à partir de la modélisation correspondent bien aux 

fréquences délimitant les différents comportements fréquentiels observés sur les spectres 

d’impédance de l’eau DI. 

 

La comparaison des différentes géométries d’électrodes montre que pour mesurer 

l’impédance de cellules biologiques suspendues dans une solution faiblement conductrice, 

comme l’eau DI, il est préférable d’utiliser les électrodes micrométriques qui présentent les 

impédances les plus faibles. En effet les variations d’impédance générées par les cellules sont 

ainsi plus facilement détectables (3-2).  

 FcBF (Hz) FcHF (Hz) 

Géométrie 1 2.53023 81264.7 

Géométrie 2 558.933 55826.8 

Géométrie 3 1596.25 132042 

Géométrie 4, 8mm 12.9794 87507 

Géométrie 4, 6mm 8.88805 49951 
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II.1.3. Détermination des propriétés électriques de l’eau 
DI par impédancemétrie   

 Les relations (13) et (14) et les constantes de cellules obtenues pour les configurations 

d’électrodes interdigitées présentées dans le Tableau 2- 2 permettent de déterminer l’évolution 

fréquentielle de la conductivité électrique et de la permittivité diélectrique relative de l’eau DI 

à partir des mesures d’impédance présentées au paragraphe II.1.2..  

 

II.1.3.1.  Etude avec un circuit électrique équivalent 

II.1.3.1.1.  Modélisation avec un circuit électrique équivalent 

  Sur la page suivante, la Figure 3- 11 présente l’évolution fréquentielle de la 

conductivité électrique et la Figure 3- 12 ceux de la permittivité diélectrique relative de l’eau 

DI obtenus avec les différentes géométries du dispositif à puits. 

 

En appliquant les relations (13) et (14) sur les données issues des précédentes modélisations 

de l’impédance, nous pouvons analyser ces spectres avec le circuit équivalent décrit au 

paragraphe I.2. (Figure 3- 3). Ces modèles sont représentés en superposition des données 

expérimentales. 

 

En utilisant des électrodes macroscopiques, Batalioto et al. (3-21) ont récemment obtenu dans 

le domaine des basses et moyennes fréquences (< 3 MHz) des évolutions fréquentielles de la 

conductivité électrique et de la permittivité diélectrique relative proches des spectres présentés 

sur ces figures.  

Ils ont également montré que ce type d’évolution fréquentielle suit le modèle de relaxation 

décrit par Debye (3-22) (cf chapitre 2, paragraphe IV.4.). 
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Figure 3- 11 : Evolutions fréquentielles de la conductivité électrique d’eau DI mesurées  

avec les différentes géométries d’électrode du dispositif à puits et modélisations avec le 

circuit électrique équivalent. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 12 : Evolutions fréquentielles de la permittivité diélectrique d’eau DI mesurées  

avec les différentes géométries d’électrode du dispositif à puits et modélisations avec le 

circuit électrique équivalent. 
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Les spectres de la conductivité électrique et de la permittivité diélectrique des précédentes 

figures ont été déterminés à partir des constantes de cellules calculées au chapitre 2. Ces 

constantes de cellule sont censées permettre de ne plus considérer les aspects géométriques 

des électrodes. Seulement, nous constatons que les spectres de conductivité et de permittivité 

obtenus avec les différentes géométries d’électrode sont encore différents, notamment aux 

basses fréquences (< 10 KHz). 

Les relaxations observées à ces basses fréquences sont en fait dues aux effets de double 

couche (3-23). Comme les électrodes présentent des surfaces différentes, ces effets se 

manifestent sur la conductivité et la permittivité de façon différentes. Sans ces effets, Prodan 

et al. ont montré qu’aucune relaxation ne doit apparaitre en dessous de 1 MHz (3-24). 

 

La conductivité augmente en basses fréquences pour atteindre une valeur quasi-constante vers 

les hautes fréquences entre 10 KHz et 300 KHz. Au-delà, la conductivité augmente 

légèrement.  

Pour toutes les géométries d’électrodes, en B.F. (< 1KHz), la permittivité diélectrique est 

élevée et atteint un niveau beaucoup plus faible et stable en fréquence vers les H.F. (> 100 

KHz). Pour les électrodes micrométriques (Géométrie 2 et Géométrie 3), en B.F., la 

permittivité diélectrique est stable en fréquence. Pour les électrodes submillimétriques 

(Géométrie 4, 6mm et Géométrie 4, 8mm), en B.F., la permittivité diélectrique n’atteint pas 

de valeur constante. 

 

Sur les Figure 3- 11 et Figure 3- 12, nous avons indiqué en pointillés courts les fréquences de 

coupure regroupées dans le Tableau 3- 4.. Il est intéressant de constater que les fréquences de 

coupures précédemment décrites par Timmer et al. (3-2) (cf. paragraphe I.4) pour les spectres 

d’impédance correspondent également à des fréquences de transition sur ces spectres de 

conductivité et de permittivité. 

En effet pour les électrodes micrométriques, en dessous de FcBF, i.e. dans la plage 

fréquentielle où Cdielec domine l’impédance globale du système (cf paragraphe I.4), la 

conductivité diminue de façon importante et la permittivité se stabilise en fréquence. 

Entre FcBF et FcHF pour les électrodes micrométriques et en dessous de FcHF  pour les 

électrodes submillimétriques, i.e. dans la plage fréquentielle où Réch domine l’impédance 

globale du système (cf paragraphe I.4), la conductivité devient quasi-constante avec la 

fréquence et atteint des valeurs proches pour les différentes géométries d’électrodes. 
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Au dessus de FcHF, pour toutes les géométries d’électrodes, la conductivité augmente 

légèrement et la permittivité devient stable en fréquence et atteint des valeurs proches pour les 

différentes géométries d’électrodes. 

  

Le tableau suivant regroupe les valeurs de permittivité diélectrique obtenues en basses 

fréquences, à 100 Hz (εBF) et en haute fréquence, à 1 MHz (εHF), ainsi que la valeur stabilisée 

de la conductivité électrique mesurée à 50 KHz (σ). Nous avons déterminé la conductivité à 

50 KHz car cette fréquence se situe juste en dessous de la fréquence de coupure haute 

fréquence pour l’ensemble des géométries d’électrodes. 

 

Tableau 3- 5 : Comparaison des paramètres électriques de l’eau DI déterminés à partir 

des spectres de conductivité électrique et de permittivité relative pour les différentes 

géométries d’électrodes.    

 εBF εHF σ (S.m-1) 

Géométrie2 8323 81,31 2,91.10-4 

Géométrie 3 4063 64,76 4,64.10-4 

Géométrie 4, 8 mm 20474 88 4,33.10-4 

Géométrie 4, 6 mm 10208 80,48 2,23.10-4 

 

Nous constatons que les valeurs de permittivité obtenues en basse fréquence sont différentes 

selon la géométrie d’électrode. Comme nous l’avons précisé précédemment, cette dispersion 

est due au phénomène de polarisation des électrodes, le phénomène de double couche. Les 

électrodes présentent des surfaces différentes et donc des phénomènes de polarisation 

divergents qui expliquent ces dispersions. 

 

En hautes fréquences, pour la 2ème et 4ème géométrie avec un puits de 8mm de diamètre, la 

permittivité relative atteint bien la valeur de la permittivité de l’eau : 80 (3-21,3-25). La 4ème 

géométrie avec le puits de 8 mm diamètre atteint une valeur de permittivité légèrement 

supérieure : 88. La 3e géométrie d’électrode atteint une valeur de permittivité plus faible : 64. 

Cette différence peut être issue des approximations faites sur la géométrie des électrodes pour 

calculer la constante de cellule. Cette approximation amène davantage d’erreur que celle faite 

sur les électrodes rondes de 120 µm car elles concernent davantage d’électrodes (888 

électrodes au lieu de 54). 
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Les conductivités mesurées de l’eau DI sont comprises entre 2,23.10-4 et 4,64.10-4 S.m-1. Ce 

niveau de conductivité correspond bien à une pureté d’eau de niveau 2, c'est-à-dire à une eau 

DI utilisée pour les applications en électrochimie (3-26). On retrouve ce niveau de 

conductivité dans la littérature (3-27). 
 

II.1.3.1.2. Détermination des propriétés électriques à partir 

 des composants du circuit électrique équivalent 

 Nous avons comparé ces valeurs de conductivité et de permittivité diélectrique avec 

les valeurs déterminées à partir des différents composants du circuit électrique équivalent. 

Pour calculer σ, nous avons utilisé la relation (15) avec les valeurs de κ issues du Tableau 2- 2 

et la valeur de Réch. Pour calculer εBF, nous avons utilisé la relation (16) et ces mêmes valeurs 

de facteur de cellule en utilisant la valeur de K. Pour calculer εHF, nous avons fait de même 

avec la valeur de Cdiélec. 

Les paramètres électriques ainsi déterminés sont regroupés dans le Tableau 3- 6. 

 

Tableau 3- 6 : Comparaison des paramètres électriques de l’eau DI issus du circuit 

électrique équivalent pour les différentes géométries d’électrodes.  
 

 K → εBF Cdl → εHF Rint→ σ (S.m-1) 

Géométrie 2 17712,9828669 88,67 2,754.10-4 

Géométrie 3 10675 64,527 4,74.10-4 

Géométrie 4, 8 mm 1239781 91.94 4,476.10-4 

Géométrie 4, 6 mm 919554.6515 82.487692 2,273.10-4 

 

Nous constatons que la modélisation de l’impédance avec le circuit équivalent permet 

d’obtenir des valeurs de conductivité électrique et de permittivité diélectrique en hautes 

fréquences proches de celles déterminées en traçant les spectres complets de ces paramètres.  

 

Concernant la permittivité diélectrique basse fréquence, nous observons une différence 

importante entre les valeurs obtenues à partir de la modélisation avec le circuit équivalent des 

spectres d’impédance (Tableau 3- 6) et les valeurs obtenues en traçant les spectres 

expérimentaux de la conductivité et de la permittivité (Tableau 3- 5). 
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Nous observons par contre une correspondance entre les valeurs de conductivité et de 

permittivité en hautes fréquences.  

Ces correspondances sont issues des similitudes entre le circuit électrique que nous avons 

utilisé pour modéliser les spectres d’impédance (Figure 3- 3) et le circuit électrique 

correspondant au modèle de Debye présenté au chapitre 2 (Figure 2-29). 

Pour comparer ces deux circuits équivalents, nous les avons regroupés sur la figure suivante. 
 

 

 

 

 

 

Figure 3- 13 : Comparaison du circuit électrique équivalent utilisé pour les 

modélisations des impédances (A) et du circuit électrique équivalent issu du modèle de 

Debye au 1er ordre (B). 

 

Nous constatons que la seule différence entre ces circuits se situe au niveau de la modélisation 

du phénomène de double couche, responsable de la valeur de permittivité diélectrique en 

basse fréquence. Le circuit électrique équivalent correspondant au modèle de Debye décrit ce 

phénomène avec une capacité alors que nous avons modélisé ce phénomène avec un CPE, 

ajoutant ainsi un degré de liberté supérieur à nos modélisations. Cette différence peut 

expliquer pourquoi les deux méthodes précédemment utilisées ne permettent pas d’obtenir des 

valeurs identiques de permittivité en basse fréquence. 

 

Le composant Réch du circuit électrique de l’encart A est équivalent à R du circuit de l’encart 

B. Le composant Cdiélec du circuit électrique de l’encart A est équivalent à C∞ du circuit de 

l’encart B. Ces équivalences expliquent pourquoi une modélisation de l’impédance avec le 

circuit équivalent de l’encart A permet d’obtenir des valeurs de conductivité électrique et de 

permittivité diélectrique en hautes fréquences proches de celles déterminées en traçant les 

spectres complets de ces paramètres.  

 

A B 
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Le circuit électrique équivalent présenté en Figure 3- 3 et Figure 3- 13.A. peut donc être 

utilisé pour modéliser l’impédance électrochimique d’un électrolyte présentant un phénomène 

de relaxation proche du modèle de Debye. Cette modélisation permet de déterminer 

rapidement les valeurs de conductivité et de permittivité diélectrique en haute fréquence de 

cet électrolyte (Tableau 3- 6). Le tracé des spectres de conductivité et de permittivité n’est 

donc pas obligatoire pour la détermination de ces valeurs. 

 

II.1.3.2. Modélisation avec la relaxation de Debye et de Cole-Cole  

 Les précédents spectres nous ont permis de vérifier qualitativement que l’évolution 

fréquentielle de la conductivité électrique et de la permittivité diélectrique relative de l’eau DI 

suivait le modèle de relaxation de Debye. Nous allons maintenant déterminer 

quantitativement les paramètres de ces phénomènes de relaxation. 

   

Les modèles de relaxation de Debye du 1er et du 2nd ordre ainsi que le modèle de Cole-Cole 

présentés au chapitre 2 ont été déterminés à partir des mesures expérimentales par la méthode 

des moindres carrés non-linéaires réalisée avec le logiciel Origin. 

 

II.1.3.2.1. Analyse avec le modèle de Debye au 1er ordre  

 Pour modéliser au 1er ordre la relaxation de la conductivité et de la permittivité 

diélectrique, nous avons respectivement utilisé l’équation (28) et  (27) en fixant la valeur de 

permittivité diélectrique en hautes fréquences à la valeur expérimentale. 

Cette modélisation est représentée à la page suivante, sur la Figure 3- 14, en pointillé noir 

avec les spectres expérimentaux de conductivité et de permittivité. 

 

Nous constatons que les modélisations de Debye au 1er ordre suivent l’allure des spectres  

mais présentent une déviation quantitative notable avec les valeurs expérimentales, 

principalement au niveau de la phase de relaxation de la permittivité diélectrique relative. 
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Figure 3- 14 : Mesures moyennées de l’évolution fréquentielle de la conductivité 

électrique et de la permittivité diélectrique de l’eau DI mesurées avec les différentes 

géométries d’électrode du dispositif à puits. Modélisations effectuées avec le modèle de 

Debye au 1er ordre. 

 

A la page suivante, le Tableau 3- 7regroupe les différents paramètres issus de la modélisation 

au 1er de la relaxation de Debye. 

 

Nous y constatons que les temps de relaxation issus du phénomène de double couche sont 

compris entre 7,57.10-5 et 8,67.10-4 s. 

Les dispersions observées entre ces temps de relaxation sont issues des phénomènes de double 

couche spécifiques à chaque géométrie d’électrode et à leur surface.  

La conductivité statique de l’eau DI est comprise entre 1,2.10-5 et 1,42 10-4 S.m-1. 

Les permittivités diélectriques en basse fréquence sont comprises entre 3000 et 21000, comme 

les valeurs expérimentales. 
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Tableau 3- 7 : Paramètres de la modélisation au 1er ordre de la relaxation de Debye sur 

les spectres de la conductivité électrique et de la permittivité diélectrique relative pour 

les différentes géométries d’électrodes. 

 

Pour les électrodes sub-millimétriques, les temps de relaxation mesurés se rapprochent de 

ceux déterminés par Teschke et al. avec un AFM (environ 1 ms) (3-28). Pour les électrodes 

micrométriques, les temps de relaxation sont un peu plus faibles. 

 

Les temps de relaxation déterminés ici diffèrent de celui déterminé par Batalioto et al. avec un 

modèle de Debye au 1er ordre: 0,9 s (3-21).  

Pour mesurer ce temps de relaxation, Batalioto a utilisé deux électrodes planes 

macroscopiques placées en vis-à-vis dans l’eau DI. Le temps de relaxation qu’il a ainsi 

déterminé confirme la tendance observée avec nos géométries d’électrodes : le temps de 

relaxation associé au phénomène de double couche augmente avec les dimensions des 

électrodes.  

 

Nous voyons sur les graphiques que les modèles de relaxation de Debye au 1er ordre ne 

permettent pas de décrire de manière suffisamment précise les données expérimentales.  

L’utilisation d’un modèle de relaxation de Debye au 2nd ordre peut donc améliorer la 

modélisation de ces données. Comme décrit au chapitre 2 (paragraphe IV.4.2.), le 2ème temps 

de relaxation est du à la contamination de l’eau DI par le CO2. 

 

 

 

 εBF εHF τ (s) σDC (S.m-1) 

Géométrie 2 
7704,91237 ± 

64,00516 
82 

2,83094.10-4 ± 

3,31042.10-6 

2,34776.10-5 ± 

0,0024 

Géométrie 3 
3223,3464 ± 

48,3615 
65 

7,57673.10-5 ± 

2,23008.10-6 

1,28031.10-5 ± 

0,00293 

Géométrie 4, 8 

mm 

20105,31716 ± 

425,72456 
88 

7,12026.10-4 ± 

1,50886.10-5 

1,42552.10-4 ± 

0,00764 

Géométrie 4, 6 

mm 

11290,04554 ± 

354,63641 
80 

8,6711.10-4 ± 

2,54237.10-5 

9,88865.10-5 ± 

0,00516 
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II.1.3.2.2. Analyse avec le modèle de Debye au 2nd ordre  

 Pour modéliser au 2nd ordre la relaxation de la conductivité et de la permittivité 

diélectrique, nous avons respectivement utilisé l’équation (35) et (34) en fixant la valeur de 

permittivité diélectrique en hautes fréquences à la valeur expérimentale. 

Cette modélisation est représentée à la page suivante, sur la Figure 3- 15, en pointillé noir 

avec les spectres expérimentaux de conductivité et de permittivité. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 15 : Mesures moyennées de l’évolution fréquentielle de la conductivité 

électrique et de la permittivité diélectrique de l’eau DI mesurées avec les différentes 

géométries d’électrode du dispositif à puits. Modélisations effectuées avec le modèle de 

Debye au 2nd ordre. 

 

Nous voyons que les modèles de relaxation de Debye au 2nd ordre sont très proches des 

spectres expérimentaux de conductivité électrique et de permittivité diélectrique relative. Ils 

présentent cependant des légères déviations à la fin de la phase de relaxation de la permittivité 

(aux environs de 10 KHz), ainsi qu’avec la conductivité en H.F. (≈ 60 KHz).  
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Le tableau suivant regroupe les différents paramètres issus de la modélisation au 2nd ordre de 

la relaxation de Debye. 

 

Tableau 3- 8 : Paramètres de la modélisation au 2nd ordre de la relaxation de Debye sur 

les spectres de la conductivité électrique et de la permittivité diélectrique relative pour 

les différentes géométries d’électrodes. 

 εBF εMF εHF τ1 (s) τ2 (s) σDC (S.m-1) 

Géométrie 

2 

8581,50842 

± 29,87747 

1481,7388 

± 54,42471 
82 

4,298.10-4 

± 4,987.10-6 

9,924.10-5 

± 2,355.10-6 

1,29.10-5 

± 6,32.10-4 

Géométrie 

3 

3851,38446 

± 25,80801 

1772,1466 

± 36,92413 
65 

2,92.10-4 

± 1,019.10-5 

4,026.10-5 

± 7,850.10-7 

5,82.10-6 

± 7,59.10-4 

Géométrie 

4, 8 mm 

57409,5919 

± 608,9802 

4519,0863 

± 118,7438 
88 

0,00239 

± 3,182.10-5 

2,398.10-4 

± 5,523.10-6 

4,53.10-5 

± 0,00294 

Géométrie 

4, 6 mm 

18140,99803 

± 418,85656 

1032,6416 

± 41,09546 
80 

0,00153 

± 3,365.10-5 

1,68.10-4 

± 5,543.10-6 

6,15.10-5 

± 0,00119 

 

Nous constatons que les 1er temps de relaxation sont compris entre 2,9.10-4 s et 2,4.10-3 s. Ces 

temps se rapprochent davantage des valeurs déterminés mécaniquement par Teschke et al. (3-

28). 

Les 2nd temps de relaxation sont compris entre 4.10-5 s et 2,4.10-4 s. 

 

Pour la 2ème géométrie d’électrodes et la 4ème géométrie d’électrodes avec des puits de 6mm, 

les temps de relaxation modélisés avec le 1er ordre correspondent environ aux moyennes des 

deux temps de relaxation issus du modèle au 2ème ordre. Pour la 3ème géométrie et la 4ème 

géométrie avec des puits de 8mm, les temps de relaxation modélisés avec le 1er ordre sont du 

même ordre de grandeur que la moyenne des deux temps de relaxation issus du modèle au 

2ème ordre. 

 

Les conductivités statiques sont comprises entre 5,8.10-6 et 7,24.10-5 S.m-1 et sont ainsi 

légèrement plus faibles que les conductivités statiques issues des modélisations au 1er ordre. 

Cette diminution permet de corriger les déviations observées en basse fréquence avec le 

modèle au 1er ordre. 
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Les permittivités diélectriques en basses fréquences sont du même ordre de grandeur que 

celles issues du modèle au 1er ordre. Elles sont comprises entre 3800 et 54400 et sont donc 

légèrement supérieures. 

Les permittivités diélectriques aux moyennes fréquences sont comprises entre 1000 et 4500. 

 

Comme discuté au chapitre 2, les bonnes modélisations issues du modèle de relaxation de 

Debye au 2nd ordre confirment la présence d’autres types de molécules dans l’eau, molécules 

qui entrainent un second temps de relaxation (3-21). La contamination de l’eau DI à l’air 

ambiante entrainant la présence d’acide carbonique, nous pouvons supposer que ces 

molécules sont responsables de cet autre temps de relaxation (3-29,3-30). 

 

Comme les temps de relaxation situés entre 2,9.10-4s et 2,4.10-3s sont proches de ceux 

déterminés par Teschke et al. pour l’étude du phénomène de double couche dans de l’eau DI, 

nous pouvons les attribuer à la relaxation provoquée par l’interface électrode/électrolyte. Les 

temps de relaxation situés entre 4.10-5 s et 2,4.10-4 s sont donc dus à la présence acide 

carbonique. 

 

Pour corriger les déviations observées, nous avons modélisé les spectres de conductivité et de 

permittivité avec le modèle de relaxation de Cole. 

 

II.1.3.2.3. Analyse avec le modèle de Cole-Cole  

 Pour modéliser la relaxation de la conductivité selon le modèle de Cole-Cole, nous 

avons utilisé l’équation (39) en fixant les valeurs de permittivité diélectrique en hautes 

fréquences aux valeurs expérimentales. Pour modéliser la relaxation de la permittivité selon 

ce même modèle, nous avons appliqué les paramètres issus de la modélisation de la 

conductivité à la permittivité en utilisant l’équation (38). Nous n’avons pas effectué la 

méthode du moindre carré sur les deux paramètres expérimentaux simultanément car cette 

procédure ne permet pas d’obtenir des modélisations correctes de la conductivité. 

 

Cette modélisation est représentée à la page suivante, sur la Figure 3- 16, en pointillé noir 

avec les spectres expérimentaux de la conductivité et de la permittivité. 
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Figure 3- 16 : Mesures moyennées de l’évolution fréquentielle de la conductivité 

électrique et de la permittivité diélectrique de l’eau DI mesurées avec les différentes 

géométries d’électrode du dispositif à puits. Modélisations effectuées avec le modèle de 

Cole-Cole. 

 

Nous voyons que le modèle de Cole-Cole, de par sa prise en compte de la dispersion des 

temps de relaxation via le facteur de dispersion α (cf équation (36)), permet une modélisation 

plus fidèle des mesures. 

 

A la page suivante, le Tableau 3- 9 regroupe les différents paramètres issus de la modélisation 

de la relaxation de Cole-Cole.. 

 

Nous y constatons que les temps de relaxation moyen issus du modèle de Cole-Cole se 

rapprochent des valeurs des temps de relaxation issu du modèle de Debye au 1er ordre. 

Néanmoins la distribution continue des autres temps de relaxation (paramètre a) permet une 

meilleure modélisation des données expérimentales. Ce paramètre est très proche pour toutes 

les géométries d’électrodes. 



Chapitre 3: Caractérisation des dispositifs et modélisation 

 

216 

 

Tableau 3- 9 : Paramètres de la modélisation du modèle de Cole-Cole sur les spectres de 

la conductivité électrique et de la permittivité diélectrique relative pour les différentes 

géométries d’électrodes. 

 

 εBF εHF τ (s) α σDC (S.m-1) 

Géométrie 2 
8099,34902 

± 428,15062 
82 

3,29676.10-4 

± 1,59338.10-5 

0,06509 

± 0,00195 

8,08225.10-6 

± 1,79652.10-6 

Géométrie 3 
2585,07531 

± 77,09311 
65 

5,84562.10-5    

±  2,04796.10- 

0,05389 

± 0,00276 

1,78639.10-5 

± 2,90692.10-6 

Géométrie 

4, 8mm 

20679,75 

± 321,56439 
88 

8,11917.10-4   

±  9,23198.10-6 

0,06452 

± 0,00119 

1,09433.10-4 

± 1,68916.10-6 

Géométrie 

4, 6 mm 

7817,56448 

± 1369,3463 
80 

8,50415.10-4 

± 1,08756.10-4 

0,07832 

± 0,00375 

1,04361.10-4 

± 6,288.10-6 

 

Les permittivités diélectriques basse fréquence sont proches des valeurs expérimentales et les 

conductivités statiques sont également proches de celles obtenues avec le modèle de Debye au 

1er ordre. 

La conductivité est ici mieux modélisée (notamment en H.F.) car le modèle de Cole-Cole 

correspond au circuit équivalent développé par Debye (chapitre 2, Figure 2-29) avec un CPE 

remplaçant l’élément résistif (3-31). Via le facteur a, le CPE offre un degré de liberté 

supplémentaire pour modéliser les comportements résistifs. 

 

Le modèle de Cole Cole permet de définir des temps de relaxation moyen qui se rapproche de 

ceux obtenus avec le modèle de Debye au 1er ordre. Ces temps de relaxation moyens 

correspondent environ ou sont légèrement inférieurs à la moyenne des temps de relaxation 

obtenus avec le modèle du 2nd ordre.  

Il semble cependant assez trivial que les temps de relaxation moyens obtenus avec le modèle 

de Cole-Cole sont corrélés avec les temps de relaxation issus du modèle de Debye à plusieurs 

ordres d’une façon plus complexe que par la moyenne de ces temps. 

Le modèle empirique de Cole-Cole permet d’obtenir des temps de relaxation moyen précis et 

de modéliser les spectres sur l’ensemble de la plage fréquentielle. Il ne permet cependant pas 

de décorréler les différents temps de relaxation puisque d’après ce modèle ils se répartissent 

de façon continue selon une distribution gaussienne. Pour déterminer précisément les 

différents temps de relaxation, un modèle de Debye avec plusieurs ordres doit être utilisé. 
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II.1.4. Mesure de l’impédance de milieu cellulaire 
 

 Pour l’analyse de l’interaction CHO-Lactoferrine, nous avons analysé les cellules en 

culture in-vitro dans leur milieu cellulaire de base, le milieu F-12K avec 10% de sérum fœtal 

bovin. Nous avons donc caractérisé nos électrodes avec ce milieu cellulaire. 

 

La figure suivante présente les spectres d’impédance de ce milieu obtenus avec les quatre 

géométries du dispositif à puits. Ces dispositifs possèdent tous des puits de 8 mm de diamètre. 

Les mesures ont été effectuées avec 110µl de milieu biologique et une tension de 10 mV. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 17 : Mesures moyennées de l’impédance électrochimique du milieu F12-K  

mesurées avec les différentes géométries d’électrode du dispositif à puits.  

 

On remarque que les diagrammes de Bode des géométries 2, 3 et 4 d’électrodes sont très 

proches. De façon générale, les spectres présentent une chute du module de l’impédance en 

1/f, comme une capacité, jusqu'à atteindre vers les 100 KHz un plateau résistif de faible 
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valeur. Ce plateau semble même évoluer vers un comportement inductif aux environs des 

300-400 KHz puisque la phase passe d’environ -90° aux BF vers les valeurs positives en HF.  

Le premier puits (électrode millimétrique) présente une évolution fréquentielle plus singulière 

puisque à 1 MHz sa phase n’a pas encore atteint les valeurs positives et son évolution 

fréquentielle semble se faire de façon logarithmique au contraire des autres géométries 

(allures de faible exponentielle). 

 

Ce comportement capacitif suivi d’un comportement résistif montre que ces spectres 

d’impédances peuvent être modélisés par une capacité et une résistance en série. En basses 

fréquences, les phases sont légèrement supérieures à – 90°. Au lieu d’une capacité, nous 

avons donc utilisé un CPE. Ce circuit équivalent est représenté sur la figure suivante : 

 

 

 

 

Figure 3- 18 : Circuit équivalent utilisé pour modéliser l’impédance du milieu cellulaire 

 

Ce type de circuit consistant en une résistance en série avec un CPE a déjà été utilisé 

précédemment par Wegener et al. pour modéliser l’impédance électrochimique d’un milieu 

cellulaire (3-32). 

 

Comme nous le constatons sur la Figure 3- 17, cette modélisation donne des résultats 

satisfaisants pour les géométries 2, 3 et 4, excepté pour le comportement inductif de la phase 

en H.F.. Pour la 1ère géométrie, le modèle correspond aux données expérimentales excepté 

pour la phase en B.F.. 

 

L’utilisation de ce circuit équivalent montre que, dans la plage fréquentielle étudiée (1 KHz - 

1 MHz), la conduction du PBS est tellement élevée que ses propriétés diélectriques 

n’apparaissent plus dans le spectre d’impédance. Le comportement capacitif apparaissant 

autour des 100 KHz pour l’eau est décalé vers les fréquences plus élevées pour le milieu 

cellulaire. Entre 1 KHz et 1 MHz, tout le courant passe donc uniquement par la voie résistive 

(Réch) au travers de l’interface de double couche (ZCPE).  
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Pour analyser ces mesures et comparer les différentes géométries, nous avons regroupé dans 

le tableau suivant les valeurs des paramètres de modélisation. 

 

Tableau 3- 10 : Comparaison des paramètres de modélisation de l’impédance du milieu 

F12-K avec 10% de sérum fœtal bovin obtenue avec les différentes géométries. 
 

 

 

 

 

 

 
Ces résultats de modélisation confirment que la conductivité du milieu est élevée. 

 

A partir des valeurs de K et R, nous avons déterminé les fréquences de coupure en basse 

fréquence selon la formule (71) et les avons indiquées sur les spectres d’impédance du milieu 

cellulaire en pointillés courts. 

Ces valeurs de fréquence de coupure sont regroupées dans le tableau suivant : 

 

Tableau 3- 11 : Fréquences de coupure basse fréquence des spectres d’impédance du 

milieu F12-K déterminées à partir des paramètres de modélisation. 

 

 

 

 

 

 R (Ω) K (S.sn) n 

Géométrie 1 
47,99463 

± 0,5855 

2,59691.10-5 

± 1,34204.10-6 

0,58372 

±  0,00554 

Géométrie 2 
4,80962 

± 0,15927 

4,29935.10-7 

± 1,77478.10-8 

0,95408 

± 0,00451 

Géométrie 3 
5,05344 

± 0,16862 

5,09371.10-7 

± 2,46824.10-8 

0,96094 

± 0,00529 

Géométrie 4 
6,40877 

± 0,13826 

8,37331.10-7 

± 3,48271.10-8 

0,95932 

± 0,00451 

 FcBF (Hz) 

Géométrie 1 255,388 

Géométrie 2 153935 

Géométrie 3 123660 

Géométrie 4 59316,9 
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Excepté pour la 1ère géométrie, les valeurs de K et R déterminent une fréquence de coupure en 

basse fréquence FcBF très élevée. Cette fréquence de coupure décale le comportement capacitif 

issu des propriétés diélectrique du milieu en dehors de la plage de fréquences étudiée. 

  

Les valeurs des résistances R des différentes géométries d’électrodes sont proches et sont du 

même ordre de grandeur que les résistances d’interconnexions (cf paragraphe I.5). Pour ne pas 

mesurer des phénomènes parasites, il vaut mieux donc étudier l’impédance du milieu 

cellulaire plus bas en fréquence, en considérant son comportement capacitif. 

 

Pour la 1ère géométrie, la valeur élevée de capacité de double couche diminue 

considérablement la fréquence de coupure en basse fréquence fcBF. .  

Néanmoins aucun comportement résistif n’apparait sur le spectre, uniquement un 

comportement capacitif (avec un facteur de phase différent de 1).  

Pour expliquer ce phénomène, nous pouvons supposer que la fréquence de coupure haute 

fréquence fcHF est très proche de celle en basse fréquence, laissant ainsi apparaitre un unique 

comportement capacitif « pseudo-continu ». Pour que fcHF soit faible, il faut que la capacité 

issue du milieu soit élevée. Le milieu de culture contient des protéines, des particules 

chargées. La présence accrue de ces charges au sein de l’électrolyte augmente de façon 

importante la capacité du milieu ce qui pourrait expliquer pourquoi la fcHF est faible et 

recouvre le comportement résistif du milieu pour la 1ère géométrie d’léectrode. 

 

Nous avons donc vu que les différentes électrodes donnent des spectres d’impédance du 

milieu cellulaire très proches, excepté pour la géométrie 1. Le choix de la géométrie optimale 

doit donc se faire selon les résultats obtenus sur les cultures de cellules CHO. La forme des 

électrodes peut également avoir une influence sur l’adhésion et la culture cellulaire. 

 

 

 

 

 

 

 



Chapitre 3: Caractérisation des dispositifs et modélisation 

 

221 

 

II.2.  Influence du volume de liquide 
 

 Pour déterminer si nos systèmes d’électrodes intégrées au fond de puits nécessitent un 

volume optimal de liquide biologique pour effectuer correctement les mesures de leur 

impédance, nous avons étudié l’influence de ce volume en analysant différentes quantités 

d’eau DI (60, 80 et 100 µl) avec les électrodes rondes sub-millimétriques, un diamètre de 

puits de 6 mm et une tension de 10 mV. 

Ces résultats sont présentés sur la Figure 3- 19. 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 19 : Mesures moyennées de l’impédance de différents volumes d’eau DI 

obtenues avec le dispositif à puits et ses électrodes sub-millimétriques rondes à une 

tension de 10mV. 

 

Ces mesures montrent que le volume de liquide analysé n’a pas d’influence sur sa signature 

électrique.  

D’après les travaux de Linderholm précédemment cités (3-20) et le Tableau 3- 3, ce résultat 

s’explique par le fait que le champ électrique émis par les électrodes planaires n’est pas 

influent à plus de 8 µm des électrodes. Les différences de hauteur de quelques millimètres 

causées par les variations de volume de liquide apparaissent trop loin des électrodes et n’ont 

donc pas d’influence sur l’impédance électrochimique du système. De façon triviale, 

l’expérience effectuée avec du milieu de culture donne des résultats similaires. 
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Au cours des mesures de caractérisation, nous avons remarqué que le système pouvait être 

très sensible. En effet, alors que les puits sont supposés être vidés de toute eau DI, nous avons 

mesuré des impédances présentant encore des comportements résistifs sur certaines plages de 

fréquences. Ces courants de conductions sont en fait provoqués par quelques microgouttes 

d’eau DI restant à la surface des électrodes.  

Nous avons ainsi essayé de mesurer l’évaporation d’une goutte d’eau DI en temps réel par 

impédancemétrie. Pour cela 5 µl d’eau DI ont été déposés au fond d’un puits contenant des 

électrodes sub-millimétriques (Géométrie 4) et l’impédance du système a été enregistrée en 

continu, pendant l’évaporation de la goutte.  Cette mesure est présentée sur la Figure 3- 20. 
 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 20 : Mesure de l’évaporation d’une goutte d’eau DI par impédancemétrie avec 

le dispositif à puits et des électrodes sub-millimétriques rondes. 

 

Nous voyons sur cette figure que, lors de l’évaporation, le module de l’impédance augmente 

en BF et diminue en HF et que la résistance disparait doucement pour laissé place à une chute 

capacitive comme observée lors d’une mesure à vide. De même, la phase atteint les 90° en BF 

et la fréquence au minimum de phase se décale vers les H.F.. Ce minimum s’éloigne 

progressivement de zéro degré, valeur caractéristique d’un comportement résistif. 

Nous mesurons donc ici l’évolution en temps réel de l’impédance de nos dispositifs d’un 

système électrochimique en partie résistif vers un système uniquement capacitif (mesure à 

vide).  

En BF, IZI augmente 

Avec l’évaporation, la phase se décale et diminue 
vers les  - 90° 

En HF, IZI diminue 
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II.3.  Effet de la tension d’excitation 
 

 L’application de tensions plus élevées peut augmenter le rapport signal-bruit et donc 

améliorer la sensibilité du système de mesure. Avant d’utiliser nos micro-dispositifs à des 

tensions supérieures à 10 mV, nous avons d’abord voulu connaitre l’influence de tensions 

plus élevées sur les impédances mesurées. 

Nous avons donc mesuré l’impédance des différents milieux analysés en faisant varier la 

tension d’excitation. 

 

La Figure 3- 21 présente les spectres d’impédance de 80 µl d’eau DI obtenu avec les 

électrodes sub-millimétriques rondes, des puits de 6mm et des tensions de 10 mV, 140 mV et 

500 mV.  
 

 

 

 

 

 

Figure 3- 21 : Mesures moyennées de l’impédance de 80 µl d’eau DI obtenues avec le 

dispositif à puits et ses électrodes sub-millimétriques rondes (Géométrie 4) pour des 

tensions de 10, 140 et 500 mV. 

 

Nous constatons que les différentes tensions n’influent pas sur la mesure d’impédance de 

l’eau DI.  

L’expérience similaire effectuée avec du milieu de culture donne le même résultat. 

Afin d’augmenter au maximum le rapport signal sur bruit, nous avons poussé l’amplitude des 

tensions d’excitation au-delà des 500 mV.  
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Nous avons ainsi constaté que les électrodes peuvent se court-circuiter sous l’effet d’une trop 

grande tension.  

La Figure 3- 22 montre un exemple de ce court-circuitage progressif. 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

Figure 3- 22 : Exemple de court circuit provoqué par l’application de trop grandes 

tensions. Mesure effectuée sur 80 µl d’eau DI avec le dispositif à puits et ses électrodes 

sub-millimétriques rondes à différentes tensions.   

 

Nous voyons sur cette figure que les spectres du module de l’impédance et sa phase restent à 

peu près stable pour des tensions comprises entre 10 et 500mV. A 750 mV, les niveaux 

d’amplitude et de phase semblent avoir déjà nettement diminué par rapport aux basses 

tensions. La première mesure à 1 V montre un diagramme de Bode déformé alors que la 

deuxième montre le court-circuit du système (phase nulle et module de quelques Ohms).  

Nous pouvons supposer que ce court-circuit est dû au claquage diélectrique de l’eau. Ce 

phénomène a été étudié de façon statique (3-33) ou transitoire (pulse de tension) (3-34) mais, 

à notre connaissance, les études sur le claquage de l’eau provoqué par des tensions 

alternatives sont inexistantes. Afin de garantir la pérennité de nos dispositifs et en même 
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temps la reproductibilité de nos mesures, nous avons donc décidé de ne pas dépasser les 500 

mV d’amplitude pour la tension d’excitation. 

 

La tension a également un effet sur les mesures à vide. Les mesures à vide sont effectuées sur 

un système capacitif, très isolant en basse fréquence. Aussi pour une faible tension, le courant 

mesuré par l’impédancemètre est très faible, diminuant le rapport signal sur bruit et 

provoquant des mesures apparemment bruitées.  

La Figure 3- 23 illustre ce phénomène avec une mesure à vide effectuée sur les électrodes 

sub-millimétriques à une tension de 10 et 500 mV. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 23 : Exemple de mesure à vide effectuée avec des tensions d’excitation de 10 et 

500 mV avec le dispositif à puits et ses électrodes sub-millimétriques rondes. 

 

Le spectre de 500 mV présente des valeurs d’impédance stables, même en basse fréquence, 

car le courant généré par l’excitation en tension est important. Au contraire, le spectre obtenu 

à 10 mV est bruité car le courant généré par l’excitation en tension est trop faible et le rapport 

signal sur bruit devient ainsi également trop faible pour mesurer un signal non bruité. 
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III.  Caractérisation du dispositif à microcanaux 
 

 Après avoir caractérisé le premier dispositif avec puits, nous avons caractérisé le 

dispositif microfluidique. Nous verrons que ce dispositif  présente de nombreuses analogies 

avec le dispositif précédemment étudié. 

 

Nous nous sommes ici uniquement intéressés aux mesures de différents liquides biologiques. 

Ces liquides biologiques ont été introduits dans les canaux à l’aide d’un pousse seringue à un 

débit de 10 µl/min. L’effet du volume n’a pas de sens puisque les canaux sont 

continuellement remplis de la même quantité de liquide. L’effet de la tension n’a pas été 

évalué puisque le dispositif est destiné à des mesures sur des cellules adhérentes nécessitant 

l’application de faibles tensions pour garder les cellules intactes. 

L’effet du flux du liquide a été évalué. Aucunes différences d’impédance n’apparaissent entre 

un flux d’eau DI stoppé ou circulant à 10µl/min.  

 

III.1.   Mesure de l’impédance à vide 

 A la page suivante, la Figure 3- 24 présente les spectres d’impédance moyennés 

obtenus avec le système microfluidique à vide et une tension de 10 mV.  

 

Les spectres sont ici tronqués car ils ont été mesurés avec l’impédancemètre 4192 qui  ne peut 

mesurer des impédances de plus de 2 MΩ. Ils ont donc été prolongés selon la même pente 

(courbe circuit équivalent).   

 

Comme pour le dispositif à puits, ces spectres d’impédance montrent les caractéristiques 

fréquentielles d’une capacité avec une décroissance du module d’impédance en 1/f et une 

phase à – 90°.  

En appliquant la même méthode qu’au paragraphe II.1.1 sur les mesures à vide des dispositifs 

à puits, nous avons calculé la capacité du système. Celle-ci est égale à 6 pF. 
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Figure 3- 24 : Mesures moyennées de l’impédance obtenue à vide avec le dispositif 

microfluidique 

 

D’après la caractérisation des dispositifs à puits, nous savons que lorsque les électrodes sont 

exposées à l’air, le champ électrique se propage au travers du verre. Dans ces conditions, les 

électrodes sont en vis à vis sur les ¾ de leurs longueurs (voir chapitre 2, paragraphes I.2.2.1. 

et I.2.2.2.).  

Au chapitre 2, paragraphe V.2., nous avons déterminé la constante de cellule du dispositif à 

microcanaux correspondante à cette situation, la constante de cellule 1L
κ :

 1
14,8895Lκ =  m-1. 

 

En utilisant cette valeur de facteur de cellule, d’après l’équation (16), la permittivité 

diélectrique relative correspondante à une capacité de 6 pF est égale à 10,08 ce qui correspond 

à la permittivité diélectrique du verre (3-12). 

 

Ceci confirme que lorsque les électrodes sont exposées à l’air, le champ électrique se propage 

dans le verre. 
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III.2.   Mesure de l’impédance de l’eau déionisée 
 

 La Figure 3- 25 présente les spectres d’impédance moyennés obtenus avec le système 

microfluidique dont les canaux ont été remplis avec de l’eau DI et une tension de 10 mV.  

Les composants du circuit équivalent électrique ont été déterminés à partir des mesures 

expérimentales par la formule (62) et la méthode des moindres carrés non-linéaires réalisée 

avec le logiciel Origin. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 3- 25 : Mesures moyennées de l’impédance d’eau DI obtenues avec le dispositif 

microfluidique. 

 

Nous remarquons que ce spectre est très proche de ceux obtenus avec le dispositif à puits avec 

deux phases capacitives et une résistive. Le comportement capacitif dû au phénomène de 

double couche en B.F. s’étale sur très faible plage fréquentielle. Le comportement résistif et le 

comportement capacitif en H.F. dû aux propriétés diélectriques de l’eau sont bien observables 

sur la plage fréquentielle étudiée. 
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Pour modéliser le spectre d’impédance, nous avons employé le circuit de modélisation 

précédemment utilisé (Figure 3- 3). 

Les paramètres de modélisation obtenus sont : - Cdiélec = 1,95691.10-11 ±  9,15422.10-14 F  

        - K=  1,86408.10-7 ± 5,81457.10-9 S.sn 

        - n= 0,68521 ± 0,00411 

        - Réch = 52742,17596 ± 82,61523 Ω. 

 

Nous constatons sur le diagramme de Bode une bonne corrélation entre notre modèle et les 

données expérimentales sauf pour la phase en dessous de 300 Hz. 

 

Nous constatons que la valeur de résistance est plus élevée et les valeurs de capacité en B.F. 

(K) et en H.F. (Cdielec) plus faibles que celles obtenues pour le dispositif à puits avec les 

électrodes micrométriques et sub-millimétriques. 

Ceci s’explique par le fait que, pour un même électrolyte, comme le facteur de cellule du 

dispositif à microcanaux est plus élevé, la valeur de résistance mesurée est plus élevée et les 

valeurs de capacité plus faibles (cf relation (15) et (16)). 

 

A partir de ces paramètres, nous avons calculé les fréquences de coupure basse fréquence et 

haute fréquence avec les formules (71) et (72): FcBF =32,38 Hz et FcHF = 154202,44 Hz. 

La fréquence de coupure haute fréquence est indiquée en pointillés bleus sur le précédent 

spectre. Nous constatons que cette fréquence délimite bien le comportement résistif et le 

comportement capacitif haute fréquence de l’impédance. 
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III.3.   Détermination des propriétés électriques de l’eau 
 déionisée 

III.3.1.  Etude avec un circuit équivalent 

III.3.1.1.     Modélisation avec un circuit équivalent  

 Pour déterminer les propriétés électriques de l’eau DI à partir des mesures 

d’impédance du dispositif microfluidique, nous avons, comme pour le dispositif à puits,  

appliqué les relations (13) et (14) avec la constante de cellules déterminée au chapitre 2, 

paragraphe V.2., dans des conditions où les canaux sont remplis avec un liquide biologique. 

Pour rappel cette constante 2Lκ   est égale à 55.83578 m-1. 

En appliquant les relations (13) et (14) sur les données issues de la précédente modélisation de 

l’impédance, nous pouvons analyser ces spectres avec le circuit équivalent décrit au 

paragraphe I.2. Ce modèle est représenté en superposition des données expérimentales de 

relaxation sur la figure suivante 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 26 : Evolutions fréquentielles de la conductivité électrique et de la permittivité 

diélectrique d’eau ionisée obtenues avec le dispositif microfluidique. Résultats présentés 

avec la modélisation issue du circuit équivalent électrique. 
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Nous voyons sur la précédente figure que les spectres de conductivité électrique et de 

permittivité diélectrique suivent bien le modèle de Debye (cf chapitre 2, paragraphe IV.4.). 

 

En B.F., la permittivité diélectrique ne se stabilise pas et atteint une valeur élevée. En H.F., la 

permittivité atteint une valeur beaucoup plus faible et se stabilise en fréquence. 

La conductivité augmente en basse fréquence pour atteindre une valeur quasi-constante dans 

les hautes fréquences, au dessus de 10 KHz. 

 

Sur la Figure 3- 26, nous avons indiqué en pointillés bleus la fréquences de coupure 

précédemment déterminée. Comme pour le dispositif à puits, nous constatons que cette 

fréquence délimite environ le domaine fréquentiel où la permittivité diélectrique devient 

quasi-constante avec la fréquence, i.e. quand les comportements capacitifs issus des propriétés 

diélectriques de l’eau dominent l’impédance globale du système.   

 

Nous avons déterminé les valeurs de permittivité diélectrique obtenue en basse fréquence, à 

100 Hz (εBF) et en haute fréquence, à 1 MHz (εHF), ainsi que la valeur stabilisée de la 

conductivité électrique mesurée à 50 KHz (σ). Nous avons déterminé la conductivité à 50 

KHz, comme pour le dispositif à puits. 

- εBF = 51004 

- εHF = 120 

- σ = 1.10-3 S.m-1 

 

Nous voyons que la valeur de permittivité diélectrique en haute fréquence est trop élevée, de 

même que la conductivité électrique. Bien que ces valeurs soient du bon ordre de grandeur, 

elles sont environ 50% trop élevées.  

 

Comme l’allure des spectres correspond bien au modèle de relaxation de Debye, les valeurs 

erronées de ces paramètres sont dues à une mauvaise détermination de la constante de cellule 

et non pas aux mesures expérimentales. Cette erreur issue du facteur de cellule peut 

s’expliquer par l’approximation faite pour son calcul.  

Pour calculer ce facteur, nous avons considéré que les électrodes sont en vis-à-vis d’une 

longueur correspondant à celle du canal en PDMS c'est-à-dire 400 µm (cf chapitre 2, 

paragraphe IV.2.2).  
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Seulement pour obtenir à partir des mesures d’impédance des valeurs de conductivité et de 

permittivité en haute fréquence correctes, d’après la formule (50), il faudrait que les 

électrodes soient en vis-à-vis sur une longueur de 600 µm au lieu de 400 µm. 

 

Deux phénomènes peuvent expliquer cette longueur effective sur laquelle les électrodes 

seraient réellement en vis à vis : 

- des pertes de courants via le couplage inter-électrode au travers du substrat de verre. 

- des effets de bords aux limites du canal.   

 

En effet sous le canal en PDMS large de 400 µm, les électrodes sont en vis-à-vis sur une 

longueur de 1500 µm (cf chapitre 2, paragraphe V.2., Figure 2-32).  

Comme nous avons précédemment vu qu’une partie du champ électrique peut se propager 

dans le verre sous la forme de courant de déplacement, il se peut que, malgré la conductivité 

et la permittivité plus élevées de l’eau DI, une faible partie du courant se propage entre les 

électrodes en dehors du canal, au travers du verre.  

De la même manière, l’eau DI contenue dans le canal peut interagir au travers du PDMS ou 

du verre avec la partie des électrodes proche du bord du canal. 

 

Dans les deux cas, cette fuite de courant augmente la longueur effective sur laquelle les 

électrodes sont en vis-à-vis. C’est cette longueur effective qui devrait être prise en compte 

pour le calcul du facteur de cellule. 

Pour empêcher les couplages inter-électrodes au travers du substrat, le verre pourrait être 

passivé avec un matériau possédant une constante diélectrique plus élevée. 

Pour éviter les effets de bords, la partie des électrodes au dessus de laquelle le canal ne passe 

pas pourrait être également passivée. Seulement cette passivation compliquerait l’alignement 

du canal au dessus des électrodes.  
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III.3.1.2. Détermination des paramètres électriques à partir 

  du circuit électrique équivalent 

 

 Comme pour les dispositifs à puits, nous avons comparé les valeurs de conductivité et 

de permittivité avec les valeurs déterminées à partir des différents composants du circuit 

électrique équivalent. 

De la même manière, pour calculer σ, nous avons utilisé la relation (15) avec la valeur de 

2Lκ   et la valeur de Réch. Pour calculer εBF, nous avons utilisé la relation (16) et cette même 

valeur de facteur de cellule en utilisant la valeur de K. Pour calculer εHF, nous avons fait de 

même avec la valeur de Cdiélec. 

 

Les paramètres électriques ainsi déterminés sont :  

- K → εBF : 1,17552.106 

- Cdl → εHF : 123,406 

- Rint→ σ : 1,059.10-3 (S.m-1) 

 

Comme pour le dispositif à puits, la modélisation de l’impédance avec le circuit équivalent 

permet d’obtenir des valeurs de conductivité électrique et de permittivité diélectrique en 

hautes fréquences proches de celles déterminées en traçant les spectres complets de ces 

paramètres. L’erreur issue du calcul du facteur de cellule se répercute encore une fois sur les 

valeurs de permittivité et de conductivité. 

 

III.3.2.  Modélisation avec la relaxation de Debye et de Cole-
Cole 

 Comme pour les dispositifs à puits, nous avons déterminé quantitativement les 

paramètres des phénomènes de relaxation. 

  

Pour ces modélisations, nous avons appliqué les mêmes méthodes que celles décrites au 

paragraphe  II.1.3.2.. Les modélisations issues des différents modèle de relaxation sont 

représentées à la page suivante, sur la Figure 3- 27, en pointillé  et en superposition des 

spectres expérimentaux de conductivité et de permittivité.  
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Figure 3- 27 : Evolutions fréquentielles de la conductivité électrique et de la permittivité 

diélectrique d’eau ionisée obtenues avec le dispositif microfluidique. Résultats présentés 

avec le modèle de relaxation de Debye au 1er et au 2nd ordre et le modèle de Cole-Cole. 

 

III.3.2.1.1. Analyse du modèle de Debye au 1er ordre 

 Comme pour le dispositif à puits, le modèle de Debye au 1er ordre suit l’allure des 

spectres mais présente une déviation quantitative notable avec les valeurs expérimentales de 

la conductivité et au niveau de la phase de la permittivité diélectrique relative. 

 

Les différents paramètres issus de la modélisation au 1er  ordre de la relaxation de Debye 

sont : 

- εBF = 80601,55075 ± 1857,01567 

- εHF = 120 

- τ = 9,17054.10-4 s  ± 1,89254.10-5   

- σDC = 2,36982.10-4  S.m-1 ± 0,02054 
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Le temps de relaxation mesuré est compris dans la même gamme que les temps de relaxation 

mesurés avec le dispositif à puits. Il se rapproche également de celui déterminé par Teschke et 

al. (3-28). 

La conductivité statique se rapproche de celle mesurée avec les dispositifs à puits. 

La permittivité diélectrique en basses fréquences est du même ordre de grandeur que celles 

mesurées avec les dispositifs à puits mais est plus élevée. La valeur issue du modèle au 1er 

ordre se rapproche de celle déterminée expérimentalement. 

 

Comme pour le dispositif à puits, le modèle de relaxation de Debye au 1er ordre ne permet pas 

de décrire de manière suffisamment précise les données expérimentales.  

 

III.3.2.1.2. Analyse du modèle de Debye au 2nd ordre 

 Nous voyons que la modélisation au 2nd ordre est très proche des spectres 

expérimentaux. 

 

Les différents paramètres issus de la modélisation au 2nd ordre de la relaxation de Debye 

sont : 

- εBF = 105587,38245 ± 1555,54137 

- εMF = 4241,33133 ± 252,56282 

- εHF = 120 

- τ1 = 0,00128 ± 2,02701.10-5 

- τ2 = 1,7187.10-4 s ± 7,12873.10-6 

- σDC = 1,08894.10-4 S.m-1 ± 5,06167.10-6 

 

Les 1er et 2ème temps de relaxation sont respectivement compris dans les mêmes gammes que 

les 1er et 2ème temps de relaxation mesurés avec le dispositif à puits.  

La permittivité diélectrique en basse fréquence est du même ordre de grandeur que celle issue 

du modèle au 1er ordre. 

La permittivité diélectrique en basse fréquence et celle aux moyennes fréquences sont 

respectivement du même ordre de grandeur que celles mesurées avec le dispositif à puits. 
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Comme pour le dispositif à puits, les bons résultats issus de cette modélisation au 2ème ordre 

confirme la présence d’acide carbonique dans l’eau DI. Rappelons que τ1 correspond au temps 

de relaxation de la double couche et τ2 celui des molécules d’acide carbonique. 

Les temps de relaxation ici obtenues correspondent bien à ceux précédemment déterminés 

avec le dispositif à puits. 

 

III.3.2.1.3. Analyse du modèle de Cole-Cole 

 Comme pour le dispositif à puits, nous avons également modélisé les spectres avec le 

modèle de Cole-Cole. 

 

Nous constatons sur les précédents spectres de conductivité et de permittivité que la 

modélisation de Cole-Cole est très proche des valeurs empiriques et donne les meilleurs 

résultats de modélisation. 

 

Les différents paramètres issus de la modélisation de Cole-Cole : 

- εBF = 70700 ± 2668,62261 

- εHF = 120 

- τ = 8,93823.10-4  ± 9,75405.10-6 s 

- α = 0,03079 ± 0,00113 

- σDC = 2,33567.10-4 ± 5,06167.10-6 S.m-1 

 

Comme pour le dispositif à puits, le temps de relaxation du dispositif à puits est proche du 

temps de relaxation issu du modèle de Debye au 1er ordre. Le paramètre de dispersion  a est 

du même ordre de grandeur que ceux obtenus pour le dispositif à puits mais légèrement plus 

faible. La permittivité diélectrique basse fréquence est proche de la valeur expérimentale et la 

conductivité statique est également proche de celle obtenue avec le modèle de Debye au 1er 

ordre. 
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III.4.   Mesure de l’impédance de milieu cellulaire 
 

 La Figure 3- 28 présente les spectres d’impédance moyennés obtenus avec le système 

microfluidique dont les canaux ont été remplis avec du milieu de culture des CHO, du milieu 

F-12K avec 10% de sérum fœtal bovin. La tension d’excitation a une amplitude de 10 mV. 

 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 3- 28 : Mesures moyennées de l’impédance de milieu de culture des cellules CHO 

obtenues avec le dispositif microfluidique 

 

Nous voyons que le spectre a la même allure que le spectre du milieu cellulaire mesuré avec 

le dispositif à puits : une chute capacitive et un plateau résistif.  

Nous avons modélisé cette impédance avec le même modèle que les dispositifs à puits (cf 

Figure 3- 18), i.e. une résistance en série avec un élément à phase constant. 

Voici les paramètres de ces composants : - K = 1,53007.10-7 ± 1,16904.10-9 S.sn  

   - n = 0,88524 ± 0,00111  

   - R = 34,66836 ± 4,32594 Ω 

 

Cette modélisation donne des résultats satisfaisants. 
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Comme pour le dispositif à puits, cette modélisation montre que la conduction du PBS est 

tellement élevée que ses propriétés diélectriques n’apparaissent plus dans le spectre 

d’impédance. 

 

A partir des valeurs de K et R, nous avons déterminé la fréquence de coupure selon la formule 

(71) et l’avons représentée sur le spectre d’impédance du milieu cellulaire. Cette fréquence est 

égale à 60007,5 Hz. Comme pour le dispositif à puits, cette fréquence de coupure élevée 

décale le comportement capacitif issu des propriétés diélectrique du milieu en dehors de la 

plage de fréquences étudiée. 

 

La valeur de résistances R est du même ordre de grandeur que les résistances 

d’interconnexions (cf paragraphe I.5). Comme pour le dispositif à puits, pour ne pas mesurer 

des phénomènes parasites, il vaut mieux donc étudier l’impédance du milieu cellulaire plus 

bas en fréquence, en considérant son comportement capacitif. 
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Conclusion du chapitre 3 

 

 Dans ce chapitre, nous avons présenté le circuit équivalent que nous avons utilisé pour 

modéliser nos mesures d’impédance électrochimiques. Ce circuit précédemment développé 

par Linderholm et Renaud (3-1) comprend un élément à phase constante pour modéliser le 

phénomène de double et une résistance et une capacité représentant respectivement les 

propriétés résistive et diélectriques de l’échantillon. Nous avons montré que pour les 

modélisations d’impédance électrochimique, le phénomène de double couche peut être 

décorrélé des propriétés diélectriques de l’échantillon. En se référant aux travaux de Timmer 

(3-2) et Hong (3-3), nous avons vu comment chacun de ces composants et donc chacune des 

caractéristiques électriques de l’échantillon déterminent précisément l’évolution fréquentielle 

de son impédance et les fréquences de coupure caractérisitiques. Nous avons également 

montré que les interconnexions des dispositifs parasitent les mesures d’impédance au dessus 

de 1 MHz. 

 

En caractérisant les dispositifs à puits avec différents milieux, nous avons montré que le 

champ électrique généré dans les dispositifs à vide se propage, non par l’air, mais par le verre. 

Les spectres d’impédance de l’eau DI et leur modélisation ont montré que les mesures 

obtenues avec nos bioMEMS suivent bien les propriétés électrochimiques mises en évidence 

dans des précédents travaux d’impédancemétrie (3-2,3-3). Nous avons ainsi vu que les 

géométries micrométriques sont les mieux adaptées pour les électrolytes de faible 

conductivité.  

 

A partir des spectres de l’eau DI, nous avons déterminé l’évolution fréquentielle de sa 

conductivité et de sa permittivité diélectrique. Nous avons vu que ces évolutions suivent le 

modèle de relaxation décrit par Debye et les avons analysées avec le précédent circuit 

électrique équivalent. Nous avons ainsi vu que ce circuit équivalent permet de retrouver 

rapidement la conductivité électrique et la constante diélectrique de l’électrolyte. Les 

fréquences de coupures déterminées à partir des composants correspondent également à des 

fréquences de transition des relations de dispersions diélectriques.   

 

Nous avons ensuite analysé ces spectres avec les modèles de Debye et de Cole-Cole. Le 

modèle de Debye au 1er ordre ne permet pas de modéliser correctement les relations de 
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dispersion de la conductivité et de la permittivité. Le modèle au 2nd ordre apporte des 

modélisations satisfaisantes de ces relations et permet de déterminer les temps de relaxation 

causées par la double couche et ceux issues des molécules d’acide carbonique contaminant 

l’eau DI. Ce modèle dévie encore légèrement des mesures expérimentales. En considérant la 

dispersion des temps de relaxation, le modèle de Cole-Cole permet de modéliser l’ensemble 

des géométries sur toutes la plage de fréquence étudiée et détermine la moyenne des différents 

de relaxation observés dans l’eau DI. 

 

Les mesures d’impédance du milieu cellulaire ont montré que les propriétés conductrices de 

ce milieu sont tellement faibles que les propriétés diélectriques n’apparaissent pas dans la 

gamme de fréquence étudiée. En hautes fréquences, les propriétés conductrices du milieu 

cellulaire provoquent une impédance de faible valeur et du même ordre de grandeur que les 

résistances d’interconnexions. Pour les analyses électriques des CHO, il est donc préférable 

d’étudier les spectres d’impédances aux fréquences intermédiaires. Les différentes électrodes 

présentant des impédances du milieu cellulaire proches, le choix de la géométrie la mieux 

adaptée à l’étude des CHO doit se faire selon les résultats obtenus sur la culture cellulaire. 

 

Nous avons également montré que le volume de liquide n’influence pas la mesure de son 

impédance. L’impédancemétrie permet cependant de suivre en continu l’évaporation d’une 

goutte au fond des puits. 

Nous avons analysé l’effet de la tension d’excitation sur les mesures d’impédance. En dessous 

d’une amplitude de 500 mV, la tension n’a aucun effet, au dessus les électrodes se dégradent 

progressivement. A une amplitude de 1 V, les électrodes se court-circuitent. Nous supposons 

que ce court-circuitage est dû au claquage diélectrique de l’eau. 

 

Nous avons ensuite caractérisé de la même manière le dispositif microfluidique. L’étude de 

l’influence du volume n’a pas de sens puisque les canaux sont continuellement remplis. 

L’étude de la tension ne peut s’appliquer car ces bioMEMS sont dédiés à l’étude de cellules 

adhérentes qui nécessitent l’application de faibles tensions. Nous avons mesuré l’impédance 

de différents milieux. Comme pour le dispositif à puits, les mesures à vide montrent que le 

champ électrique se propage dans le verre. Les mesures d’eau DI montrent les mêmes 

caractéristiques que celles issues du dispositif à puits. Ces mesures permettent également de 

déterminer les spectres de conductivité et de permittivité diélectrique de l’eau DI. L’analyse 

de ces spectres effectuée avec le circuit équivalent électrique, les modèles de relaxation de 
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Debye au 1er et au 2nd ordre et le modèle de Cole-Cole permet de déterminer les mêmes 

caractéristiques et les mêmes temps de relaxation que l’étude réalisée avec les dispositifs à 

puits. De la même manière, les mesures d’impédance du milieu cellulaire montrent que la 

conductivité élevée du milieu nécessite d’étudier les CHO aux fréquences intermédiaires. 
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Chapitre 4: 

BioMEMS pour l’analyse du parasite              

C. parvum par impédancemétrie 
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Ce chapitre présente les travaux d’impédancemétrie effectués avec les bioMEMS décrits au 

second chapitre pour l’analyse du parasite C. parvum.  

 

Nous décrivons d’abord les enjeux de la détection de ce parasite pour les problèmes mondiaux 

d’accès à l’eau potable, l’infection qu’il provoque et les moyens actuels et émergents de sa 

détection. Nous détaillons ensuite les tests effectués pour mettre au point un protocole de 

préparation et d’analyse des C. parvum nous permettant d’obtenir des mesures d’impédance 

stables et reproductibles. Nous étudions l’effet du milieu de suspension sur la signature 

électrique des parasites. Nous présentons également une méthode impédimétrique pour 

déterminer la concentration de C. parvum suspendus dans de l’H2O ppi. Nous nous 

intéressons enfin à la discrimination électrique de la viabilité des parasites. 
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I.  Cryptosporodium parvum : un problème de santé    
publique 

I.1. Problème mondial d’accès à l’eau potable 

 Aujourd’hui, les problèmes écologiques liés au réchauffement climatique prévu par les 

scientifiques du groupe d'experts intergouvernemental sur l'évolution du climat (GIEC) laisse 

envisager le pire sur l’accès aux ressources vitales que sont l’eau et la nourriture (4-1). Il 

prévoit que 3,2 milliards d’humains seront exposés à des pénuries d’eau sévères en raison des 

sécheresses, de la dégradation et de la salinisation des sols.  

 

Actuellement déjà, un rapport récent des Nations Unies (4-2) fait état de 1,1 milliard de 

personnes qui n’ont pas accès à de l’eau potable et de 2,6 milliards qui n’ont pas accès à de 

l’eau leur permettant de vivre dans des conditions sanitaires correctes. Ces chiffres 

correspondent respectivement à 17% et 40% de la population mondiale. Ces problèmes 

d’accès à l’eau potable et de conditions sanitaires correctes entrainent une augmentation du 

taux de mortalité, notamment chez la population infantile. Toujours en lien avec cette 

situation critique, le rapport mentionne également la mort de 1,6 millions d’enfants chaque 

année à cause de graves diarrhées.  

 

Ces chiffres et prévisions rendent chaque source d’eau vitale. Dans les pays du tiers-monde, 

une des principales causes de la non potabilité de l’eau issue de sources naturelles est la 

présence de parasites infectieux. Ces mêmes parasites sont en effet, dans la majeure partie des 

cas, la cause des diarrhées infantiles mortelles précédemment mentionnées (3-2). Ce genre 

d’infection touchant particulièrement les pays pauvres, il devient important de développer des 

techniques de détection et de désinfection pratiques et à faible coût. L’accès à des sources 

d’eau potable dans les pays du tiers monde pourrait être grandement facilité par la détection 

rapide de ces parasites avec des techniques simples et peu couteuses.  

 

Les pays développés ne sont pas épargnés même s’ils sont moins exposés. Pour exemple,  la 

ville de Milwaukee, dans l’état du Wisconsin aux U.S.A., a connu en 1993 une grave 

épidémie de contamination parasitaire avec 400 000 personnes touchées par de sévères 

diarrhées et 69 morts (4-3). Cette épidémie montre que les technologies actuellement 
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employées pour la désinfection de l’eau sont perfectibles non seulement concernant leur coût 

mais aussi leur sensibilité (4-4). 
 

I.2. Infection due au parasite Cryptosporidium parvum 

 Le Cryptosporidium parvum (C. parvum) est un de ces parasites infectieux 

contaminants de nombreuses sources d’eau, les rendant non potables. Ce parasite cause la 

cryptosporidiose chez l’humain et l’animal, une sévère diarrhée dont les symptômes 

principaux sont de violentes crampes d’estomac, de fortes nausées, de graves diarrhées, de la  

déshydratation, une importante fièvre et une perte de poids (4-5).  

 

Chez les personnes au système immunitaire affaibli, comme les personnes séropositives ou les 

jeunes enfants,  la cryptosporidiose peut même être mortelle (4-6). Ce parasite est aussi 

présent dans les pays développés : l’exemple précédemment cité de Milwaukee concerne une 

épidémie de cryptosporidiose. Depuis vingt ans, le parasite est même reconnu comme la 

première cause d’infection due à l’eau aux U.S.A. (4-5). Enfin, aucun traitement spécifique ne 

permet de traiter cette infection. Seuls les symptômes de diarrhée peuvent être traités avec les 

médicaments adéquats. Le seul moyen de se prévenir de la cryptosporidiose est donc une 

détection du parasite en amont. 

 

Le parasite C. parvum est un protozoaire (eucaryote unicellulaire se nourrissant de 

constituants organiques par phagocytose), un parasite qui est infectieux sous sa forme 

d’oocyste. L’oocyste est une entité biologique de 5 µm de diamètre possédant une coquille 

épaisse permettant au C. parvum de contaminer l’eau et de rester actif pendant de nombreux 

mois sans avoir trouvé d’hôte. Une fois l’oocyste ingéré, il libère quatre sporozoïtes qui 

infecteront les cellules épithéliales de l’intestin causant ainsi la diarrhée (Figure 4- 1).  
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Figure 4- 1 : Illustration d’oocystes de C. parvum  libérant leurs sporozoïtes dans 

l’intestin. 
 
Habituellement, l’ingestion d’une centaine de parasites peut provoquer la cryptosporidiose (4-

7) mais la maladie peut aussi être causée par seulement quelques oocystes issus de souches 

particulièrement virulentes  (4-8). 

 

La période d’incubation de l’infection est de deux à dix jours. La maladie dure de une à deux 

semaines chez les patients au système immunitaire sain. 
 
 

I.3. Méthodes de détection actuelles du parasite C. 
parvum 

 La procédure de détection du parasite C. parvum est précisément décrite par l’Agence 

de Protection Environnementale des U.S.A. (l’E.P.A.) et est désignée par la méthode 1622 (4-

9). C’est la méthode référence suivie par les différents centres de surveillance de la qualité de 

l’eau à travers le monde. La méthode 1623 décrit une procédure très proche pour détecter 

également le Giardia muris, un autre parasite infectant l’eau (4-10). 

  

Avant que toute détection du parasite soit possible, il est impératif de filtrer des volumes 

importants d’eau (plusieurs dizaines de litres) pour pouvoir récupérer un nombre significatif 

de parasites C. parvum. En effet les concentrations réelles d’oocystes de C. parvum sont 

d’environ 10 oocystes/L voire moins (4-11). Une fois l’eau filtrée, la solution analysée est 

centrifugée pour faire sédimenter les parasites et retirer le surnageant.  
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Les parasites sont ensuite capturés à l’aide d’une séparation immuno-magnétique (IMS). Cette 

méthode consiste à utiliser des billes magnétiques sur lesquelles sont attachées des anticorps 

anti-C.parvum. Ces anticorps sont capables de se fixer aux antigènes présents à la surface des 

oocystes pour que ceux-ci soient capturés par les billes magnétiques. Les complexes parasites-

billes sont ensuite récupérés à l’aide d’un aimant. 

 

Après leur capture, les parasites sont séparés des billes magnétiques pour être marqués avec 

des anticorps fluorescents et colorés au 4',6-diamidino-2-phenylindole (DAPI).  

 

Le marquage fluorescent va permettre de compter automatiquement les parasites à l’aide d’un 

cytomètre en flux (cf lexique).  

Si le comptage est effectué manuellement avec une chambre de comptage (cellule de malassez 

ou hémocytomètre), une lame avec puits ou une membrane filtrante, le marquage permettra 

d’effectuer ce comptage à l’aide d’observations au microscope à fluorescence et à contraste 

interférentiel différentiel (méthode Nomarski). Ces différentes étapes de détection sont 

résumées et schématisées sur la Figure 4- 2 .  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 4- 2 : Schéma de la procédure actuelle de détection des parasites C. parvum, 

A : Echantillonnage ; B : Filtration, C : Séparation immuno-magnétique, D : Séparation 

des billes aux parasites ; E : Marquage par fluorescence (FITC) et DAPI ; F : Comptage 

automatique par cytométrie en flux ; G : Comptage manuelle avec cellule de Malassez. 
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Cette méthode reste complexe et lourde. Le comptage est une étape qui pourrait être 

particulièrement améliorée.  

En effet s’il est effectué de façon automatique, il requiert l’utilisation d’un cytomètre en flux. 

Comme les parasites sont des cellules infectieuses nécessitant des précautions de 

manipulation et des installations de sécurité de 2e niveau, il faut que ce cytomètre soit 

exclusivement dédié au comptage de ces parasites ou qu’il soit précautionneusement 

désinfecté avant de pouvoir être utilisé pour une autre application. Son usage dédié est 

particulièrement coûteux puisque un cytomètre en flux est un appareil de laboratoire 

extrêmement cher. Le réserver exclusivement pour la détection de parasite est donc un luxe 

que peu de laboratoires peuvent se permettre, encore moins ceux de pays en développement. 

Son nettoyage requiert lui beaucoup de précautions pour ne pas risquer la contamination des 

prochains échantillons analysés et une immobilisation de la machine sur plusieurs jours. 

D’un autre côté, le comptage manuel est une technique fastidieuse qui réclame beaucoup de 

temps d’analyse et une expertise élevée.  

 

Nous voyons donc que le comptage, qu’il soit effectué automatiquement ou manuellement, 

mérite d’être amélioré pour faciliter la procédure globale de détection du parasite et de 

désinfection de l’eau. 
 

I.4. Méthodes innovantes et émergentes de détection 

 Avec les problèmes mondiaux d’accès à l’eau potable précédemment évoqués, des 

travaux d’ingénierie biomédicale se sont intéressés à développer de nouvelles méthodes de 

détection du parasite.  

 

Parmi ces études, nous pouvons citer les travaux de Kang et al. qui ont utilisé les techniques 

optiques en adaptant un  SPR (cf  lexique) dont la surface a été spécifiquement modifiée pour 

la détection de C. parvum (4-12). Son niveau de détection reste lui élevé puisque sa sensibilité 

minimum est de 100 oocystes/ml (0,1 oocystes/µl). L’intégration de la technique SPR au sein 

d’un système d’analyse sur site (Point of Care en anglais ou test décentralisé) reste néanmoins 

complexe.  
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Campbell et Mutharasan ont utilisé les techniques mécaniques en fonctionnalisant de la même 

manière une micro-poutre pour capturer et détecter le parasite (4-13). Le seuil de sensibilité 

est identique à celui obtenu par SPR. 

 

Taguchi et al. ont utilisé un système uniquement microfluidique pour capturer les parasites au 

travers d’une micro-grille en acier dont la dimension des pores est inférieure au diamètre du 

parasite (4-14). Cette méthode permet de ne pas utiliser la séparation immuno-magnétique 

mais requiert encore l’usage de marqueurs fluorescents et un comptage manuel. 

 

A notre connaissance, aucune étude n’a encore utilisé les propriétés électriques des parasites 

pour leur détection. L’impédancemétrie est pourtant une technique facilement exploitable, au 

potentiel énorme (détection en temps réel, sans marqueur, non invasive et permettant des 

analyses à haut-débit (4-15) et facilement applicable à la détection des parasites (cf  chapitre 

1)). Elle pourrait être intégrée à la méthode 1622 pour améliorer son rendement et sa 

reproductibilité.  

Les détecteurs électriques peuvent aussi être facilement intégrés au sein d’un laboratoire sur 

puce pour réaliser des analyses sur site de la potabilité de l’eau. Pour ce type de système 

intégré, comme les concentrations naturelles en parasites sont très faibles, une étape de 

concentration préalable à celle de détection est obligatoire. Ce concentrateur électrique 

permettrait ainsi de réduire la sensibilité requise du système de détection électrique. 

Nous nous sommes donc intéressés à utiliser les systèmes précédemment caractérisés pour 

détecter les parasites de C. parvum.  

 

Pour ces manipulations sur C. parvum, nous avons préféré utiliser des dispositifs à puits car 

ils conviennent mieux à l’analyse de cellules en suspension. Leur nettoyage et manipulation 

sont en effet beaucoup plus aisés. 
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II.  Mise en place d’un protocole de mesure et de    
préparation des oocystes 

 Lors des premières mesures effectuées sur le parasite C. parvum, nous avons cherché à 

définir un protocole de manipulation nous permettant d’obtenir des impédances électriques 

stables dans le temps et reproductibles. Comme le décrit la méthode 1622, après que l’eau 

d’origine ait été filtrée, le C. parvum est suspendu dans de l’eau purifiée. Pour effectuer ces 

premiers tests, nous avons donc d’abord utilisé ce milieu de suspension.  

 

Comme le parasite est un agent infectieux, toutes nos manipulations ont été effectuées sous 

une hotte à flux laminaire dans une salle dédiée à la manipulation de ce parasite à l’Institut 

Supérieur d’Agriculture (ISA) de Lille sous la supervision de Jérôme Follet, maitre de 

conférence à l’ISA.  

 

Dans ce paragraphe, sauf précisé, toutes les mesures présentées ont été effectuées avec une 

tension de 10mV d’amplitude, un volume de solutions biologiques de 110 µl et des puits de 

8mm de diamètre. Les graphiques ne comportent pas d’écart type car ils sont présentés à titre 

d’exemple. 
 

II.1.  Stabilité des mesures 

 L’injection de cellules biologiques en suspension dans des puits suggère que ces 

cellules vont sédimenter au fond des puits. Ce phénomène devrait modifier l’impédance du 

système au cours du temps. Nous avons donc mesuré en continu l’impédance électrique au 

sein de nos micro-puits après y avoir injecté une suspension d’eau pour préparation injectable 

(H2O ppi) avec 10 oocystes/µl afin de vérifier si leur sédimentation a un effet sur l’évolution 

temporelle de la conduction du système. 

 

La Figure 4- 3 présente l’évolution temporelle de la partie réelle de l’impédance lors de 

l’injection successive d’H2O ppi et d’oocystes d’ H2O ppi avec un dispositif à micropuits 

recouverts ou non de Parafilm (cf lexique).  
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Pour cette manipulation, nous avons utilisé la 4e géométrie d’électrodes, les sub-

millimétriques (cf chapitre 2, paragraphe I.2.1.1., Figure 2-7) et la plage fréquentielle va de 

100 Hz à 1MHz. Les impédances ici présentées sont celles obtenues à 10 KHz. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 4- 3 : Evolution temporelle de la partie réelle de l’impédance à une fréquence de 

10 KHz lors de l’injection de C. parvum suspendus dans de l’ H2O ppi avec un dispositif 

recouvert ou non de Parafilm. La concentration de parasites est de 10 oocystes/µl. 

 

Nous observons sur le graphique une évolution temporelle de la partie réelle de l’impédance 

quand le puits n’est pas couvert. Cette évolution temporelle disparait quand on couvre le 

puits. Les tests faits avec et sans parasites permettent de conclure que la sédimentation, même 

si elle se produit, ne modifie pas l’impédance électrochimique du système. 

 Nous avons évoqué au deuxième chapitre le fait que l’eau purifiée pouvait être facilement 

contaminée par le dioxyde de carbone présent dans l’air ambiant. Cette contamination a pour 

effet d’augmenter la conductivité de l’ H2O ppi (4-16). 

 

La Figure 4- 3 montre bien que l’utilisation d’un tel film diminue considérablement les 

variations d’impédance au cours du temps. Le Parafilm laissant passer très peu de gaz, il 

semble donc diminuer la contamination de l’ H2O ppi en CO2. Cette expérience montre que le 

flux de la hotte sous laquelle sont effectuées les mesures n’empêche pas cette contamination.  

Pour le reste des manipulations, nous avons donc recouvert nos puits d’un film de Parafilm 

afin d’obtenir des impédances stables au cours du temps. 
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II.2.  Régénération du dispositif 

 
 Une des conditions pour avoir des mesures comparables entre différentes analyses sur 

les parasites est que le système d’analyse, notre bioMEMS, ne soit lui-même pas modifié 

entre les mesures. Pour vérifier que le système reste identique au cours des manipulations, 

nous avons choisi de vérifier l’impédance du milieu de suspension entre chacune de nos 

mesures, ici l’H2O ppi. Si le système de mesure n’est pas modifié, cette impédance doit rester 

identique tout au long de la manipulation et nos analyses sur parasites restent comparables. 

 

Lors des premières manipulations sur C. parvum, nous nous sommes rendu compte que 

l’injection des parasites modifie le conditionnement des électrodes. En effet, si aucune 

procédure de nettoyage intermédiaire n’est appliquée, l’impédance de l’eau avant et après 

l’injection des parasites présente des valeurs différentes (Figure 4- 4).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 4- 4 : Impédances d’ H2O ppi avant et après l’injection de C. parvum suspendus à       

200 oocystes/µl mesurées avec les électrodes micrométriques rondes. 

 

L’impédance de l’H2O ppi a tendance à diminuer après la mesure sur les parasites. Il semble 

donc que certains parasites ne soient pas retirés du puits en même temps que leur milieu de 

suspension ou qu’ils laissent des espèces chargées au fond du puits. 

Nous avons donc essayé d’utiliser divers produits de nettoyage pour régénérer les électrodes : 

de l’acide chlorhydrique concentré à 1%, de l’éthanol et une solution de nettoyage dédiée au 

matériel scientifique : l’Elma Clean.  
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Avant d’utiliser ces produits pour les analyses de parasites, nous avons d’abord évalué leur 

effet sur les électrodes en mesurant l’impédance d’H2O ppi avant et après leur utilisation. 

Pour se faire les produits ont été minutieusement appliqués dans les micro-puits avec une 

dizaine de pipetage. Ces produits sont ensuite rincés avec le même nombre de pipetage d’H2O 

ppi. Après cela, l’eau est une nouvelle fois injectée dans les puits pour mesurer son 

impédance. 

 

La Figure 4- 5 présente les résultats de ce test effectué avec de l’Elma Clean. Il est clair que 

l’application du produit de nettoyage dans les puits diminue l’impédance de l’H2O ppi. 

Comme le produit est hautement chargé en ions, ceci montre qu’il en reste également des 

traces dans les puits et cela malgré les nombreux pipetages de rinçage effectués avec l’H2O 

ppi. Les autres produits provoquent une chute d’impédance équivalente. Leur utilisation a 

donc été par la suite évitée. 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 4- 5 : Impédances d’ H2O ppi avant et après l’utilisation d’Elma Clean  

mesurées avec les électrodes micrométriques rondes. 

 

Finalement, le protocole de nettoyage qui a donné les meilleurs résultats de reproductibilité 

consiste au simple rinçage des puits avec de l’H2O ppi, sans utilisation d’autres produits de 

nettoyage. Pour que le pipetage entre les mesures sur parasites soit réellement effectif, il doit 

être effectué au moins trois fois, en faisant attention de récupérer entre chaque pipetage le 

volume entier de liquide.  
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Un exemple de nettoyage réussi est présenté Figure 4- 6 où deux mesures successives de 

parasites ont pu être effectuées dans le même puits tout en conservant un niveau d’impédance 

identique pour leur milieu de suspension (l’H2O ppi).  

 

On peut supposer que la réussite de ce nettoyage est due à la dilution successive des espèces 

ioniques encore présentes dans le puits et à la surface des électrodes. Pour la suite des 

manipulations, ce protocole de nettoyage a donc été conservé de façon à pouvoir réutiliser 

plusieurs fois le même puits au cours des manipulations et y obtenir des mesures 

reproductibles et comparables. 
 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

Figure 4- 6 : Impédances d’ H2O ppi et de parasites suspendus dans de l’ H2O ppi à une 

concentration de 10 oocystes/µl mesurées successivement dans le même puits avec un 

pipetage intermédiaire à l’H2O ppi. Mesures effectuées avec les électrodes 

millimétriques droites. 

 

II.3.  Préparation des suspensions de C. parvum 

 
 Une fois le protocole de régénération des dispositifs établi, nous avons réussi à 

retrouver des mesures d’impédance d’H2O ppi identiques entre plusieurs analyses successives 

sur les C. parvum. Ceci nous a permis de nous assurer que nos mesures sur les parasites 

étaient bien comparables.  
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En effectuant ainsi plusieurs mesures sur des préparations différentes de parasites, nous avons 

été cette fois confrontés à un problème de reproductibilité sur les mesures d’impédance des 

parasites.  

 

Un exemple de spectre d’impédance avec des mesures d’H2O ppi proches et des mesures sur 

les parasites divergentes est présenté sur la Figure 4- 7. 

 
 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

  

 

 

Figure 4- 7 Impédances d’ H2O ppi et de deux suspensions différentes de parasites à une 

concentration de 500 oocystes/µl mesurées. Mesures effectuées avec les électrodes 

micrométriques droites. 

 

Comme les mesures de deux préparations distinctes de parasites divergent, la variabilité de 

leurs impédances ici observée semble être due à un paramètre variant involontairement au 

cours de leur préparation. Ces préparations manuelles impliquent inéluctablement des 

possibles variations. Nous avons donc étudié une éventuelle cause de ces dispersions : le 

milieu de suspension d’origine  des parasites et leur nettoyage. 

 

Les parasites sont commandés chez Waterborne Incorporation (Waterborne Inc.) qui les 

maintient dans les conditions physiologiques d’origine en les stabilisant dans du tampon 

phosphate salin (PBS pour Phosphate Buffer Saline).  
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Le protocole de préparation des parasites utilisé au début de nos manipulations sur C. parvum 

consistait à prélever un volume de la suspension d’origine, la centrifuger pour faire 

sédimenter les parasites, retirer le PBS à l’aide d’une micropipette et suspendre les parasites 

cette fois dans de l’ H2O ppi. Ce protocole est schématisé sur la Figure 4- 8. L’ajustement des 

concentrations se fait après ces étapes via plusieurs comptages avec une cellule de comptage 

Malassez et des dilutions. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

Figure 4- 8 : Schéma du protocole de préparation des suspensions de parasites 

A : Prélèvement d’un échantillon de parasites suspendus dans du PBS. 

B et C: Centrifugation des parasites et surnageant retiré manuellement à l’aide d’une 

micropipette. Quelques µl de PBS restent dans le tube Eppendorf au sein du culot de 

parasites. D : Les parasites sont resuspendus dans de l’ H2O ppi.  

 

Les manipulations sur les parasites et nos analyses de caractérisation nous ont permis de 

constater la sensibilité élevée des bioMEMS électriques ici  présentés. En constatant ces 

résultats, nous nous sommes ainsi interrogés sur l’effet que pouvaient avoir les quelques µl de 

PBS pouvant rester dans les tubes de centrifugation après le pipetage sur la mise en 

suspension des parasites dans de l’H2O ppi. 

 

Pour étudier cet effet, nous avons mesuré l’impédance de plusieurs dilutions de PBS dans de 

l’H 2O ppi. Ces mesures sont présentées sur la Figure 4- 9. 

 

 

 

A. B. C. D. 

PBS 

H2O ppi 

Oocyste  
C. parvum 
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Figure 4- 9 : Impédances d’ H2O ppi et de différentes dilutions de PBS dans de l’ H2O 

ppi. Mesures effectuées avec les électrodes micrométriques droites. 

 

Nous voyons sur ces spectres que même 1 µl de PBS dilué dans 10 ml d’ H2O ppi peut être 

détecté par impédancemétrie. Ceci prouve la sensibilité extrême des mesures électrochimiques 

et des bioMEMS utilisés. Les C. parvum étant resuspendus dans un volume maximal d’H2O 

ppi de 1,5 ml au sein des tubes eppendorf, il parait évident que les quelques µl de PBS n’ayant 

pu être retirés du culot de parasites influencent l’impédance de la suspension finale de parasite 

obtenue après une centrifugation. 

 

Pour vérifier que le milieu de suspension de nos parasites correspond bien à de l’H2O ppi sans 

traces de PBS, nous avons centrifugé plusieurs fois notre préparation en mesurant après 

chaque centrifugation l’impédance du surnageant et le changeant si nécessaire. Ce 

prélèvement doit être effectué avec beaucoup de précautions pour laisser le culot de parasites 

intact. Ces mesures sont présentées sur la Figure 4- 10. 
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Figure 4- 10 : Impédances d’ H2O ppi et des surnageants issus des centrifugations 

successives d’une même préparation de suspensions de parasites. Mesures effectuées 

avec les électrodes submillimétriques rondes. 

 
L’analyse de ce graphe montre qu’il faut au moins trois centrifugations pour que le surnageant 

atteigne le niveau d’impédance de l’ H2O ppi et que les traces de PBS issus de la première 

centrifugation soient donc suffisamment diluées.  

 
La bonne préparation des suspensions de parasites peut ainsi être vérifiée en mesurant 

l’impédance du surnageant après chaque centrifugations.  

Le nombre de centrifugation nécessaire au parfait nettoyage des parasites dépend bien sur de 

la qualité des pipetages. Concernant nos manipulations, nous nous sommes fixés un minimum 

de trois centrifugations avant la vérification du niveau d’impédance du surnageant. 

 

Ces différentes expériences nous ont permis de définir les paramètres de préparation et de 

manipulation nécessaires à la stabilité et la reproductibilité de nos mesures d’impédancemétrie 

sur parasites. 
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II.4.  Protocole final de préparation des parasites et de 

leur analyse électrochimique 

 Après ces différentes expériences qui nous ont permis de déterminer les paramètres 

influents sur l’obtention de spectres électrochimiques stables et reproductibles, nous avons pu 

définir un protocole de préparation des suspensions de parasites et un protocole expérimental 

de mesure de leur impédance.  

 

Pour la préparation des suspensions de C. parvum dans de l’H2O ppi, voici le protocole 

détaillé : 

- Prélèvement d’un volume d’au moins 1 ml de la préparation de parasites d’origine 

suspendue dans du PBS. 

- Centrifugation de ce prélèvement pendant 15 min à 1000g. 

- Le surnageant est retiré à la pipette en faisant attention à laisser le culot de parasites intact. 

- Ces deux étapes sont encore répétées successivement deux fois d’affilées pour que les 

parasites subissent en tout trois centrifugations. 

- Une fois la 3e centrifugation terminée, un volume de surnageant est prélevé de la préparation 

de parasites tout de suite après et son impédance est mesurée. Si cette impédance est égale à 

celle de l’H2O ppi, la préparation peut être utilisée, sinon une nouvelle centrifugation est 

opérée. 

- La concentration de la préparation de parasite est vérifiée à l’aide de comptages effectués au 

microscope Nikon 80i x200 avec une cellule de Malassez (1µl total). 

- La préparation est ensuite aliquotée, diluée (pour préparer des gammes de concentration) ou 

inactivée (pour préparer des gammes de viabilité) selon les tests à effectuer. 

- Les mesures d’impédance électrochimique des parasites sont réalisées 15h après leur 

préparation (le lendemain matin). 

 

Ce protocole est résumé sur la Figure 4- 11. 
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Figure 4- 11 : Schéma présentant le protocole de préparation des suspensions de C. 

parvum dans de l’H2O ppi. La dernière étape correspond à la préparation des gammes 

de concentrations. 

 

Concernant, le protocole expérimental de mesure : 

Pour éviter les phénomènes de contamination, les puits dans lesquels sont effectuées les 

analyses sont recouverts de Parafilm. 

- Injection de 110 µl d’H2O ppi pour une première hydratation des électrodes. Stabilisation 5      

minutes sans mesures. 

- Mesures électriques pendant 6 minutes. 

- Injection d’un volume de suspension de parasites dans de l’H2O ppi. Stabilisation 5 minutes 

sans mesures (sédimentation observable sur la Figure 4- 12). 

- Mesures électriques pendant 6 minutes. 

- Pipetage à l’H2O ppi en 3 étapes pendant au moins 5 minutes pour nettoyer le puits de toutes 

traces d’ions ou de parasites. 

- Injection d’un volume d’une nouvelle suspension de parasites dans de l’H2O ppi. 

Stabilisation 5 minutes sans mesures électriques. 

- Mesures électriques pendant 6 minutes. 

- Pipetage à l’H2O ppi en 3 étapes pendant au moins 5 minutes. 

Etc… 

- En fin de manipulation, injection d’H2O ppi, Stabilisation 5 minutes sans mesures. 

- Mesures électriques pendant 6 minutes pour vérifier l’impédance de l’H2O ppi et ainsi la 

stabilité des électrodes au cours de la manipulation. 



Chapitre 4 : BioMEMS pour l’analyse du parasite C. parvum par impédancemétrie 

 

265 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 4- 12 : Photo des C. parvum marqués par fluorescence  

qui ont sédimentés sur les électrodes droites de 4µm. 

 

III.  Effet du milieu de suspension 

 Les parasites C. parvum contaminent l’eau naturelle. Leur détection selon la méthode 

1622 se fait dans une solution tampon ne correspondant pas à leur environnement de base. 

Afin d’améliorer cette méthode, nous pouvons modifier ce nouveau milieu de suspension. 

Comme nous utilisons une méthode électrique, nous avons analysé l’influence de la 

conductivité du milieu de suspension. 

  

Pour cela, nous avons donc utilisé deux milieux de suspensions, l’un très conducteur : du 

tampon phosphate salin (PBS pour Phosphate Buffer Saline), l’autre peu conducteur : l’H2O 

ppi. La mesure de la conductivité de ses milieux avec un conductimètre LF-96 

(WTW,Weilheim, Germany) donne des valeurs de 14,12 mS/cm (14.12×10−1 S/m) (pH 7,3, 

mesuré au pH mètre) pour le PBS et 1.65 S/cm (1,65×10−4 S/m) pour l’H2O ppi.  
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Pour effectuer ces tests, nous avons utilisé les électrodes micrométriques droites, une tension 

d’excitation de 10mV, des volumes de liquides biologiques de 110 µl et des puits de 8mm de 

diamètre. La préparation et la mesure ont été faites selon les protocoles précédemment décrits. 
 

La Figure 4- 13 montre le spectre d’impédance d’H2O ppi et d’une suspension de C. parvum 

dans de l’H2O ppi à une concentration de 1000 oocystes/µl. L’impédance du surnageant de la 

suspension a bien été mesurée comme identique à celle de l’ l’H2O ppi. La modification de 

conduction détectée est donc uniquement due à la présence des parasites. 

 
 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

Figure 4- 13 : Spectres d’impédance d’ H2O ppi et d’une suspension  

de parasites à une concentration de 1000 oocystes/µl. 

 

Nous voyons sur ces spectres que l’impédance des parasites est clairement distinguable de 

celle de l’H2O ppi. Le spectre des parasites a une allure très proche de celle de l’impédance de 

l’eau pure avec un niveau résistif plus bas et une phase qui est décalée vers les HF. 

 

La Figure 4- 14 présente le spectre d’impédance de PBS et d’une suspension de C. parvum 

dans du PBS à une concentration de 1000 oocystes/µl. 
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Figure 4- 14 : Spectres d’impédance de PBS et d’une suspension de parasites à une 

concentration de 1000 oocystes/µl. 

 

On voit sur la Figure 4- 14 que les spectres d’impédance du PBS pur et de la suspension de 

parasites sont confondus, les parasites ne sont pas détectables dans le PBS. 

 

La comparaison de ces deux analyses montre que la détection des parasites nécessite un 

milieu faiblement conducteur et que dans ce milieu faiblement conducteur, les parasites ont 

tendance à diminuer l’impédance du milieu et donc à augmenter sa conductivité. 

 

Pour modéliser les mesures effectuées dans l’H2O ppi, nous avons utilisé le circuit électrique 

équivalent présenté dans le troisième chapitre (paragraphe I.2., Figure 3-3) et utlisé entre 

autres par Linderholm. Pour le spectre de la suspension de parasite, nous avons gardé les 

mêmes paramètres de modélisation que pour l’H2O ppi en faisant varier uniquement la 

résistance de l’échantillon Réch. 

Les paramètres du circuit équivalent communs à l’H2O ppi et à la suspension de parasites 

sont :  

 - K = 1,88704.10-7± 9,48923.10-9 S.sn 

 - n = 0,91991 ± 7,13366.10-4 

 - Cdiélec = 2,34401.10-9 ± 1,70985.10-11 F 
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Les variations de Réch sont présentées dans le Tableau 4- 1. 

 

Tableau 4- 1 : Comparaison des valeurs de résistance des suspensions issues de la 

modélisation de l’impédance de l’H2O ppi et d’une suspension de parasites à une 

concentration de 1000 oocystes/µl. 
 

 H2O ppi H2O ppi + C. parvum 

Réch (Ω) 1137,20821 ± 2,867 337,52746 ± 13,12658 

 

Le fait que Réch soit le seul paramètre modifié par la présence des parasites montre que les 

oocystes modifient uniquement les propriétés de conduction de l’ H2O ppi. Les autres 

paramètres, à savoir ceux de la double couche (cf lexique) et des propriétés diélectriques 

restent identiques et sont donc uniquement dépendant du milieu de suspension, l’H2O ppi. Les 

variations de la résistance de l’échantillon suggèrent que les parasites relâchent des ions dans 

l’H 2O ppi, à la base, peu conductrice. 

 

L’allure des spectres obtenus avec le PBS se rapprochant de ceux obtenus avec le milieu de 

culture cellulaire (cf chapitre 3, II.1.4), la modélisation commune pour les manipulations dans 

le PBS a donc été effectuée avec une simple résistance en série avec un CPE (cf lexique). 

L’utilisation du CPE est justifiée car la phase diffère légèrement des 90° en basse fréquence.  

 

Les valeurs de ces paramètres sont :  

 - R = 2,46552 ± 0,21576 Ω 

 - K = 7,09165.10-7 ± 1,15146.10-8 S.sn 

 - n = 0,92798 ± 0,00235 

 

Comme avec le milieu de culture cellulaire, la résistance du PBS est tellement faible que le 

courant se propage uniquement par conduction et non par déplacement, comme si la capacité 

Cdiélec était court-circuitée par Réch. Les effets capacitifs ici observés sont donc uniquement 

dus à l’effet de double couche. 

 

Le PBS étant à la base déjà très conducteur, nous pouvons supposer que les ions relâchés par 

les parasites n’influencent pas sa conductivité et l’impédance globale du système biologique 

reste inchangée.  
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Après ces manipulations, nous avons donc effectué nos mesures sur la détection du parasite 

uniquement dans de l’H2O ppi.  

 

Nous pouvons noter que cette méthode de détection électrique des parasites n’est pas 

spécifique puisque elle est réalisée dans de l’eau purifiée. Elle reste néanmoins applicable à la 

méthode 1622 actuellement utilisée puisque celle-ci nécessite aussi une étape de séparation 

immuno-magnétique pour récupérer spécifiquement les parasites et les mettre en suspension 

dans un nouveau milieu.  

 

Nous nous sommes par la suite intéressés à la discrimination de différentes concentrations de 

parasites. 

 

IV.  Détermination de la concentration en C. parvum 

 Après avoir confirmé la possibilité de détecter le parasite dans de l’H2O ppi, nous 

avons essayé de distinguer des concentrations différentes de parasites. Pour réaliser cette 

étude, nous avons conservé les électrodes micrométriques droites. Comparées aux autres 

géométries, ces électrodes présentent une impédance de l’H2O ppi plus faible (cf chapitre 3, 

paragraphe II.1.2). Le bruit de fond apporté par le milieu de suspension étant plus faible, 

l’injection de parasites y est davantage susceptible de présenter des modifications 

d’impédance aisément détectables (4-17). 

 

 Pour toutes ces expériences, nous avons utilisé des diamètres de puits de 8mm, une tension 

d’excitation de 10mV et un volume de liquide biologique de 110 µl. 

 

IV.1. Gamme de concentrations de C. parvum 
 

 Pour réaliser les expériences présentées dans ce sous paragraphe, nous avons préparé 

une gamme de concentration allant de 100 à 1000 oocystes/µl selon le protocole décrit au 

paragraphe II.3. La Figure 4- 15 présente les modules des impédances de ces différentes 

dilutions. La Figure 4- 16 présente les phases de ces mêmes impédances. 
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Figure 4- 15 : Amplitude des impédances de suspensions de C. parvum dans de l’H2O ppi 

à des concentrations allant de 100 à 1000 oocystes/µl. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 4- 16 : Phase des impédances de suspensions de C. parvum dans de l’H2O ppi à 

des concentrations allant de 100 à 1000 oocystes/µl. 
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Sur ces graphiques, nous constatons que l’impédance diminue avec la concentration en 

parasite. Quand la concentration en parasite augmente, la valeur des paliers résistifs diminue 

et se décale vers les HF en même temps que la phase. Le seuil de détection des parasites se 

situe aux environs des 100 oocystes/µl.  

 

Cette sensibilité est 1000 fois supérieure à celle obtenue par Kang et al. avec un SPR (4-12) et 

celle obtenue par Campbell et Mutharasan (4-13) en utilisant une micro-poutre.  

Néanmoins, nous pouvons remarquer que ces différentes sensibilités sont trop faibles pour 

détecter une concentration naturelle de parasite (10 oocystes/L). Une étape de concentration 

préalable est donc nécessaire. Vu la sensibilité plus faible obtenue par impédancemétrie, cette 

concentration doit être plus importante pour détecter les parasites par cette méthode. Un 

concentrateur électrique est actuellement en cours de développement dans notre équipe de 

recherche. 

 

Ces différents spectres d’impédance ont été encore une fois modélisés avec le circuit 

équivalent présenté au 3e chapitre (Figure 3-3). Comme pour l’étude du milieu de suspension, 

nous avons gardé pour les suspensions de parasites les mêmes paramètres de modélisation que 

pour l’H2O ppi en faisant uniquement varier la résistance de l’échantillon Réch.  

 

Les paramètres du circuit équivalent communs à l’H2O ppi et aux suspensions de parasites 

sont : 

- K= 8,27086.10-7 ± 1,66717.10-8 S.sn 

- n= 0,80737± 0,00281 

- Cdiélec = 1,63288.10-9 ± 1,95085.10-11 F 

 

Les valeurs de Réch obtenues lors des modélisations sont présentées dans le Tableau 4- 2. Les 

écarts types sont issus de la méthode des moindres carrés non-linéaires réalisée avec le 

logiciel Origin. 
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Tableau 4- 2 : Comparaison des valeurs de  Réch issues de la modélisation des 

impédances des suspensions d’H2O ppi sans traces de PBS avec différentes 

concentrations de parasites 
 

 H2O ppi 100 oocystes/µl 500 oocystes/µl 
1000 

oocystes/µl 

Réch (Ω) 
1391,58383    

± 5,76478 

1308,33127      

± 5,14263 

687,60873        

± 8,41785 

488,09942        

± 3,22339 

 

Ces résultats confirment bien que les parasites relâchent des espèces ioniques dans l’eau 

proportionnellement à leur concentration. L’augmentation consécutive de l’impédance est 

détectable à partir d’une concentration de 100 oocystes/µl.  

 

IV.2. Explication physique des modifications de 
conductivité 

 Nous avons vu que les parasites C. parvum ont tendance à augmenter la conduction 

électrique de l’eau purifiée. Cette augmentation de la conductivité peut s’expliquer par le fait 

que les parasites relâchent des ions dans un milieu de suspension à faible conductivité 

électrique. 

  

En effet, dans de l’eau purifiée, les oocystes sont en conditions hypo-osmotiques. Dalton et al. 

ont précédemment montré que le Giardia intestinalis (G. intestinalis), un autre parasite 

protozoaire intestinal à la structure physiologique très proche, a une conductivité interne très 

élevée (0.8 ± 0.2 S.m−1) (3-18). De plus, Park et al. ont précédemment montré que le G. 

intestinalis relâchent des ions inorganiques (K+ et Cl-) quand ils sont suspendus dans des 

conditions hypo-osmotiques (3-19).  

 

Bien que la conductivité interne du C. parvum n’est pas encore été déterminée, les similitudes 

entre la structure physiologique du C. parvum et G. intestinalis supposent que les 

changements de conduction précédemment observés sont dus aux chocs osmotiques subis par 

les C. parvum. 
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Des effets similaires ont été observés par Yang et al. (3-20) avec des suspensions de bactéries 

dans de l’eau déionisée.  

 

Enfin, le fait que le PBS soit isosmotique explique pourquoi il ne s’y produit pas de 

changement de conduction : dans ces conditions osmotiques, les C. parvum n’y relâchent pas 

d’ions. 

 

IV.3. Détermination précise de la concentration en  
oocystes 

 Nous avons expliqué qu’il est possible de détecter différentes concentrations de 

parasites dans de l’H2O ppi. Nous avons vu également que les oocystes modifient uniquement 

les propriétés de conduction de ce milieu de suspension. Nous nous sommes donc intéressés à 

étudier précisément l’évolution de la conductivité des suspensions de parasites précédemment 

analysées en fonction de leur concentration. 

 

Nous avons vu au chapitre 3, paragraphe II.1.3.1.2., comment obtenir les propriétés 

électriques d’un échantillon à partir de ces mesures d’impédance électrochimique. L’équation 

(15) nous permet d’obtenir une valeur stable en fréquence de la conductivité électrique à 

partir de la modélisation effectuée avec le circuit électrique équivalent et plus 

particulièrement de la valeur de Réch. 

En utilisant cette équation et le facteur de cellule de la deuxième géométrie d’électrode (cf 

chapitre 2, Tableau 2- 2), nous avons déterminé la conductivité électrique des suspensions de 

parasites à partir des différentes valeurs de Réch (cf Tableau 4- 2). Réch est représenté en 

fonction de la concentration en parasites sur la Figure 4- 17.  
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Figure 4- 17 : Conductivité de suspensions de C. parvum dans de l’H2O ppi à des 

concentrations allant de 100 à 1000 oocystes/µl. 

 
Nous constatons sur cette figure que la conductivité des suspensions évolue linéairement avec 

la concentration en parasite. 

 

La régression linéaire issue des données expérimentales correspond à : 

σ (S.m-1) = 2,20874.10-4+ 4,41048.10-7×CC. parvum  (74) 
 

Où σ est la conductivité en Siemens par mètre des suspensions de parasites C. parvum et CC. 

parvum  la concentration des suspensions de parasites C. parvum en oocystes/µl. 

 

La relation (74) possède un coefficient de détermination (R2) de 0.99183.  

Ce coefficient est proche de 1, ce qui montre une très bonne linéarité de l’évolution de la 

conductivité en fonction de la concentration en C. parvum. 

La pente correspond à l’augmentation théorique de la conductivité d’un microlitre d’eau pour 

préparation injectable avec l’ajout d’un oocyste.  

 

 

 

Conductivité de l’H 2O ppi  
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L’ordonnée à l’origine correspond à la conductivité de l’H2O ppi servant à la mise en 

suspension des parasites lors des expériences: 2,20874.10-4 S.m-1. Cette valeur est proche de 

celle mesurée avec un conductimètre commercial, le WTW LF 96 Pocket Conductivity 

meter : 1.65×10−4 S/m. 

 

Nous avons démontré que les parasites C. parvum relâchent des ions dans l’H2O ppi. Ce 

phénomène électrochimique doit présenter un paramètre cinétique. La cinétique de cette 

libération d’ions n’a pas été ici étudiée puisque tous les échantillons de parasites ont été 

analysés environ 15h après leur préparation. 

 

Les travaux de Yang précédemment cités présentent une étude cinétique de la libération 

d’ions par les bactéries dans l’H2O déionisée (3-20). Cette étude cinétique effectuée sur une 

durée de 25h montre que les bactéries libèrent continuellement des ions dans l’H2O déionisée 

sans que la résistance de la suspension se stabilise. 

 

L’étude de Yang montre que la sensibilité des mesures impédimétriques pourrait être 

améliorée en laissant les parasites suspendus plus longtemps dans l’H2O ppi avant leur 

analyse électrochimique. L’étude de la cinétique de la libération d’ion par les C. parvum dans 

l’H 2O ppi constitue donc une perspective intéressante de ces travaux. 

 

IV.4. Application de la technique d’impédancemétrie à 
la méthode 1622 de détection des parasites et 
perspectives 

 La technique ici présentée est basée sur la mesure de l’impédance électrochimique de 

suspensions de parasites et permet de détecter rapidement (10 minutes de mesures) la 

concentration en C. parvum dans des microvolumes de solutions faiblement conductrices.  

 

La relation linéaire observée entre la conductivité de la suspension et sa concentration en 

oocyste peut en effet être utilisée comme abaque de référence pour déterminer la 

concentration en parasites d’une suspension à partir de la mesure sans marquage de sa 

conductivité.  
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Concernant la méthode de détection 1622, la technique d’impédancemétrie constitue ainsi une 

alternative plus rapide et moins couteuse à leur comptage effectué manuellement ou par 

cytométrie de flux. Ces deux méthodes nécessitent en effet un marquage des parasites qui 

n’est pas nécessaire pour l’impédancemétrie.  

De plus, l’usage d’électronique intégrée associée à la mesure assistée par ordinateur pourrait 

permettre une automatisation de la méthode évitant les problèmes de variabilité du aux 

interventions humaines. Cela permettrait également d’effectuer rapidement plusieurs 

comptages avec des analyses statistiques. 

 

En outre, Yang a précédemment utilisé la séparation immuno-magnétique pour capturer 

spécifiquement des bactéries de Salmonelle mélangées à des bactéries de E. Coli avant leur 

analyse par impédancemétrie (3-20). Il a montré ainsi que la fixation des billes magnétiques 

ne modifie pas la quantité d’ions relâchés par les bactéries et qu’elle n’interfère pas sur les 

mesures d’impédance. La méthode 1622 utilise une séparation immuno-magnétique pour 

capturer spécifiquement les C. parvum. L’expérience de Yang suggère qu’avec la méthode 

d’impédancemétrie, les parasites pourraient être comptés directement après leur capture 

magnétique, sans avoir à détacher les billes. 

 

Cette technique électrique pourrait donc permettre d’éviter trois étapes délicates de la 

méthode de détection actuelle : la séparation des oocystes aux billes magnétiques, le 

marquage immuno-fluorescent et le comptage optique ou par cytométrie de flux. Ainsi la 

spectroscopie d’impédance électrochimique pourrait être intégrée à la méthode 1622 de 

l’E.P.A. comme une alternative à trois de ces étapes critiques afin de rendre la détection de C. 

parvum plus rapide, plus simple et moins couteuse.  

 

Une autre perspective intéressante de ce travail  serait l’intégration de la technique 

d’impédancemétrie dans des laboratoires sur puces ou des µTAS. Ces systèmes miniaturisés 

seraient très utiles pour les analyses de potabilité faite directement à la source d’eau, sans 

avoir besoin d’envoyer des échantillons à un laboratoire d’analyse extérieur.  

 

Enfin, comme cette détection électrique est basée sur la libération d’ions par les parasites dans 

des conditions hypo-osmotiques, elle pourrait s’appliquer à d’autres types de parasites 

contaminant l’eau et se présentant sous la forme de kyste comme les G. Intestinalis ou les 

Entamoeba histolytica.  
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V. Détermination de la viabilité des C. parvum 

V.1. Moyens actuels 

 La détection des oocystes de C. parvum n’est pas suffisante pour déterminer la 

contamination de l’eau. Un parasite mort n’est pas un parasite infectieux. Concernant une 

possible contamination parasitaire, l’analyse complète de la potabilité d’une eau doit 

déterminer la concentration en parasite mais également leur viabilité et leur infectiosité.  

Il est important de distinguer ici la viabilité de l’infectiosité. En effet, il est possible qu’un 

parasite vivant ne contamine pas son hôte. Néanmoins la viabilité donne une bonne 

approximation de l’infectiosité.  

 

Pour le moment, les méthodes actuelles de détection de la viabilité sont les essais d’infections 

d’animaux (de souriceaux notamment) (3-21) ou le désenkystement in-vitro (cf lexique) (3-

22).  

Les tests sur animaux sont éthiquement controversés et obligent le développement de 

méthodes alternatives. Le désenkystement nécessite l’incubation des oocystes dans des 

réactifs acides. Cette incubation reproduit l’effet de l’environnement gastrique et provoque la 

sortie des sporozoites des oocystes. L’estimation de la viabilité se fait ensuite par un 

comptage précis des oocystes ouverts au microscope optique (Figure 4- 18).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 4- 18 : Photo prise au microscope d’oocystes ayant subi le traitement de 

désenkystement. L’oocyste plein comprend des sporozoïtes morts. Le vide est un oocyste 

« fantôme » dont les sporozoïytes ont réagi aux acides et sont sortis. 
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L’infectivité peut être évaluée par des analyses sur des cultures de cellules (3-23). Toutes ses 

méthodes restent techniquement compliquées et fastidieuses. Les méthodes électriques 

pourraient faciliter et améliorer les analyses de viabilité parasitaire. 

 

Goater et al. ont déjà utilisé un microdispositif électrique pour détecter la viabilité de C. 

parvum par électro-rotation (3-18). Cette méthode requiert néanmoins une observation 

microscopique simultanée qui complique son application concrète pour des analyses haut-

débit. Nous nous sommes donc intéressés à employer les techniques d’impédancemétrie pour 

la détection de la viabilité du C. parvum. 

 

V.2. Protocole de préparation des parasites pour les 
tests de viabilité 

 Pour étudier la viabilité des parasites, il est évidemment nécessaire d’avoir des 

parasites vivants. L’échantillon de parasites C. parvum commandé chez Waterborne Inc. ne 

possède pas un taux de viabilité de 100%. La compagnie ne garantit pas de taux de viabilité 

minimum. Il est donc nécessaire de vérifier ce taux de viabilité avant la première utilisation 

d’un lot de parasites. La mise en suspension dans le PBS permet entre autre de ralentir la 

mortalité des parasites. 

 

Pour déterminer la viabilité des parasites, nous avons procédé au test de désenkystement. 

Voici le protocole détaillé de ce test : 

- Préparation du produit de désenkystement en injectant dans du PBS 1X de la trypsine 

à 2,5 mg/ml et du taurocholate à 7,5 mg/ml.   

- Injection des parasites dans la solution à une concentration donnée. 

- Incubation du mélange à 37°C pendant 12h. 

- Prélèvement de 5µl de l’échantillon. 

- Observation microscopique du prélèvement par contraste interférentielle différentielle 

(méthode Nomarski) avec un grossissement de 600 pour énumérer les oocystes vides 

et le nombre total d’oocystes. 
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- Le pourcentage de viabilité est calculé à partir de l’observation d’au moins 500 

oocystes selon l’équation : 

 

( )
nombre d’oocytes vides

% 100
nombre total d’oocytes pleins et videsviabilité = ×    (75) 

 

Pour faire varier le taux de viabilité d’un échantillon de parasite et pouvoir ainsi étudier la 

relation entre la signature électrique des parasites et leur viabilité, il est nécessaire d’en 

inactiver un certain nombre. Cette inactivation est réalisée par choc thermique. Ce choc 

thermique a pour effet de tuer les sporozoïtes et donc d’inactiver les oocystes.  

 

Voici le protocole détaillé de cette inactivation : 

- Injection des parasites à inactiver dans un tube Eppendorf. 

- Le tube Eppendorf est plongé dans un bain marie à 70°C pendant 1 min. 

- Directement après, le même tube est placé à 4°C dans de la glace pendant 1 min. 

 

Précisons que pour comparer deux populations de parasites, morts et vivants, il est nécessaire 

de vérifier que leurs concentrations sont  identiques avec une cellule de Malassez. 

Le protocole de détermination de la viabilité et l’inactivation des oocystes est schématisé sur 

la Figure 4- 19 : 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 4- 19 : Schéma présentant le protocole de préparation des suspensions de C. 

parvum dans de l’H2O ppi pour les tests de viabilité. 
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V.3. Discrimination de la viabilité par impédancemétrie  

V.3.1.  Application de faibles tensions 

 Considérant les complications inhérentes aux tests de viabilité par désenkystement, 

nous nous sommes intéressés à une méthode électrique de détection de la viabilité laissant les 

oocystes de C. parvum intactes.  

 

La Figure 4- 20 présente les spectres d’impédance de suspension de parasites à 1000 

oocystes/µl morts et vivants. La suspension de parasites vivants a un taux de viabilité de 70% 

et celles de morts de 0%.  Pour ces mesures, les électrodes micrométriques droites ont été 

utilisées avec un volume de solutions biologiques de 110µl, des puits de 8 mm de diamètre et 

une tension d’excitation de 10mV. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

Figure 4- 20 : Spectre d’impédance de suspensions de C. parvum vivants (70% de 

viabilité) et morts (0% de viabilité) dans de l’H2O ppi à 1000 oocystes/µl avec une 

tension d’excitation de 10mV. 
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Nous constatons que les parasites morts présentent une impédance plus faible que les vivants. 

La suspension de parasites vivants possède une résistance Réch de 435.77 Ω et celle de 

parasites morts 369.7231 Ω. Pour déterminer ces résistances, nous avons considérer 

l’impédance des parasites à leur minimum de phase (cf chapitre 3, paragraphe II.1.2.). La 

suspension de C. parvum vivants présente donc une résistance 15 % plus faible que celle de 

parasites morts. On peut remarquer que les spectres des deux suspensions de parasites ne se 

distinguent clairement qu’au niveau de leur comportement résistive, entre 10 KHz et 100 

KHz. 

 

Il est à noter que le niveau de viabilité des parasites vivants a été mesuré après les mesures 

électriques et que celui-ci reste inchangé. Les courants électriques ne dégradent donc pas 

l’état des parasites. 

 

V.3.2.  Explication biologique 

 On voit ici que les parasites morts relâchent plus d’ions que les parasites vivants. Ce 

résultat correspond à celui obtenus par Jenkins et al. qui ont démontré que les oocystes de C. 

parvum inactivés présentaient une plus grande perméabilité (4-24). Le test de perméabilité au 

colorant est en effet un indicateur de l’inactivité des parasites morts. Cette plus grande 

perméabilité pourrait augmenter le flux d’ions circulant vers l’extérieur des oocystes, ce qui 

expliquerait l’impédance plus faible obtenues avec la suspension de parasites morts.  

 

Les différences observées sont ici obtenues avec des populations de parasites à la viabilité 

bien distinctes (0 et 70%). Pour analyser quantitativement la viabilité d’échantillons naturels 

de parasites et distinguer une gamme de viabilité complète, ces différences sont trop faibles. 

 

V.3.3.  Application de tensions élevées 
  

 Nous avons également effectué des analyses électriques de la viabilité des parasites en 

appliquant des tensions plus élevées. 
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Pour réaliser ces tests, nous avons utilisé cette fois des électrodes submillimétriques rondes. 

Ces électrodes présentent l’avantage d’être plus facile à réaliser que les électrodes 

micrométriques grâce à leurs dimensions supérieures. Lors de l’application de tensions 

élevées, elles sont également moins sujettes à l’apparition de court-circuit (cf. chapitre 2, 

paragraphe II.3.) et présentent donc une meilleure reproductibilité. Nous avons ainsi préféré 

utiliser ces électrodes pour un gain de temps. 

  

Ces électrodes submillimétriques ont été utilisées avec des puits de 6 mm de diamètre, des 

tensions d’excitation de 450 mV et des volumes de solutions biologiques de 80µl. 

 

La Figure 4- 21 présente les spectres d’impédance de suspension de parasites à 1000 

oocystes/µl morts et vivants. La suspension de parasites vivants a un taux de viabilité de 64% 

et celles de morts de 0%. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

Figure 4- 21 : Spectre d’impédance de suspensions de C. parvum vivants (64% de 

viabilité) et morts (0% de viabilité) dans de l’H2O ppi à 1000 oocystes/µl avec une 

tension d’excitation de 450mV. 
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Les parasites morts présentent encore une impédance plus faible que celle des vivants. La 

suspension de parasites morts possède une résistance Réch de 11653 Ω et celle de parasites 

vivants de 7838 Ω. Pour déterminer ces résistances, nous avons considéré l’impédance des 

parasites à leur minimum de phase (cf chapitre 3, paragraphe II.1.2.). La suspension de C. 

parvum vivants présente donc une résistance 32.7 % plus faible que celles des parasites morts. 

La différence absolue de résistance est de 3815 Ω. Comme on a pu précédemment remarquer, 

les spectres des deux suspensions de parasites ne se distinguent clairement qu’au niveau de 

leur comportement résistif, en dessous des 40 KHz.  

Il est à noter que le niveau de viabilité des parasites vivants a été mesuré après les mesures 

électriques et que celui-ci reste inchangé, malgré les tensions plus élevées. 

 

On constate ici que l’application de tensions plus élevées a permis d’obtenir des plus grandes 

différences d’impédance entre les suspensions de parasites morts et vivants. 

 

Par rapport à la manipulation précédente (Figure 4- 20), nous avons utilisé une géométrie 

d’électrode différente (à faible tension, des électrodes de 4 µm droites ; aux tensions élevées, 

des électrodes sub-millimétriques). Les deux manipulations ne sont donc pas comparables. 

Faute de temps, nous n’avons pu réaliser les expériences à des tensions d’excitation 

différentes avec des électrodes semblables.  

 

Cependant, nous avons vu au troisième chapitre, paragraphe II.1.2., que plus les dimensions 

des électrodes sont grandes, plus les constantes de cellule sont faibles et plus l’impédance de 

l’eau déionisée mesurée est donc élevée. Dans un milieu faiblement conducteur, pour mesurer 

des variations de conductance, l’électrolyte doit présenter l’impédance la plus faible possible 

(4-17). L’impédance de l’eau déionisée mesurée avec les électrodes sub-millimétriques est 

plus élevée que celle mesurée avec les électrodes micrométriques. Nous pouvons donc 

supposer que les variations de conduction ici mesurée avec des électrodes sub-millimétriques 

entre les parasites morts et vivants à des tensions élevées pourraient être encore plus 

importantes pour des électrodes micrométriques. L’expérience doit cependant être effectuée 

pour confirmer l’intérêt de l’application de tensions plus élevée. 
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Pour expliquer la plus grande différence d’impédance obtenue entre les parasites morts et 

vivants avec des tensions élevées,  nous pouvons étudier une éventuelle 

électroperméabilisation des oocystes. 

 

En effet, la tension transmembranaire Um d’une cellule sphérique est égale à (3-25): 

0
3

cos
2mU E R θ=  (76) 

 
Où E0 est le champ électrique appliqué, R le rayon de la cellule et θ l’angle entre la direction 

du champ électrique et le rayon vecteur à un point donnée de la membrane. 

 

La membrane cellulaire devient perméable à partir d’une tension seuil qui a été estimée 

comprise entre 200 mV et 1V (3-26,3-27,3-28,3-29).  

 

D’après la formule (76), pour un oocyste de 5 µm de diamètre, le champ électrique minimum 

pour provoquer l’électroperméabilisation de sa membrane est égale à : 53333 V.m-1.  

Pour ce calcul, nous avons considéré que θ = 0 de façon à obtenir une valeur minimale de 

champ électrique. 

 

Concernant la 4e géométrie d’électrode, l’espace inter-électrode est égale à 7,5 µm (cf 

chapitre 2, paragraphe I.2.1.1.). Pour une tension d’excitation de 450 mV, dans cette espace 

inter-électrode, là où le champ électrique est maximum, celui-ci est égal à 60000 V.m-1. 

Selon le positionnement et l’orientation des oocystes (θ ≠ 0), certains oocystes peuvent donc 

être soumis à une électroperméabilisation de leur membrane, accentuant ainsi la libération 

d’ions dans l’H2O ppi et l’augmentation de sa conductivité. Ceci pourrait expliquer pourquoi 

une tension plus élevée permet d’accroitre les différences observées entre les impédances de 

parasites morts et vivants. 

 

Pour confirmer cette hypothèse, il serait intéressant d’étudier l’application de champs 

électriques élevés sur des durées plus longues. Si l’électroperméabilisation est responsable de 

cette plus grande variation d’impédance, la différence d’impédance entre les morts et les 

vivants devrait être plus importante pour une plus longue durée d’expérience.  
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La différence d’impédance semble ici suffisamment importante pour distinguer des gammes 

de viabilité intermédiaire. L’expérience n’a malheureusement pas pu être menée, faute de 

temps. Néanmoins, nous voyons ici le potentiel prometteur de l’impédancemétrie pour 

détecter la viabilité des parasites C. parvum. 

 

Le développement de cette technique pourrait donc représentait une future alternative aux 

méthodes actuelles de désenkystement et de tests sur souriceaux. 

 
Concernant l’utilisation de la méthode de désenkystement pour les tests de viabilité, afin 

d’étudier une alternative au comptage manuelle des oocystes désenkystées ou non, nous avons 

également analysé électriquement des suspensions de parasites avec différents taux de 

parasites vivants et donc différents taux de parasites désenkystés, à concentration en oocystes 

identiques. 

Pour effectuer ces manipulations et caractériser ainsi le comptage électrique du 

désenkystement, il est nécessaire de compter au préalable un nombre très important de 

parasites (une dizaine de milliers) manuellement et précisément.  

La complexité de ce protocole expérimental ne nous a pas permis d’étudier correctement la 

reproductibilité de ce type de mesure. Les mesures correspondantes à ces analyses ne sont 

donc pas présentées.                                                      
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Conclusion du chapitre 4 

 

Dans ce chapitre, nous avons étudié la détection et l’analyse de parasites C. parvum par 

impédancemétrie à l’aide de systèmes électroniques miniaturisés.  

 

Nous avons montré que l’infection de ce parasite représente un problème écologique majeur 

puisqu’il contamine de nombreuses sources d’eau, notamment dans les pays sous développés. 

Nous avons vu que les méthodes actuelles de détection de sa présence et de sa viabilité sont 

compliquées et difficilement exportables dans les pays en développement. 

 

Nous avons présenté le protocole de préparation et de mesure des parasites que nous avons 

utilisé pour obtenir des mesures d’impédance biologique stables et reproductibles.  

Nous avons ensuite étudié l’effet du milieu de suspension sur la détection électrique des 

parasites et nous avons vu que celle-ci nécessite un milieu faiblement conducteur.  

 

Nous avons par la suite détecté différentes concentrations de C. parvum suspendus dans de 

l’H 2O ppi. Nous avons vu que le bioMEMS ici présenté peut détecter une concentration 

minimum de 100 oocystes/µl. En modélisant les différents spectres d’impédance obtenus avec 

un circuit équivalent, nous avons vu que la conductance de l’H2O ppi est le seul paramètre 

électrique modifié par l’injection des parasites. En utilisant la constante de cellule du système 

précédemment déterminée, nous avons pu montrer la relation linéaire existant entre la 

conductivité de l’H2O ppi et sa concentration en parasites. Cette augmentation de la 

conductivité de l’H2O ppi avec la présence des parasites peut s’expliquer par une libération 

d’ions consécutive aux conditions hypo-osmotiques subies par les parasites. Nous avons enfin 

montré comment cette méthode électrique peut permettre de remplacer trois étapes critiques 

de la méthode actuelle de détection, la méthode 1622. 

 

Enfin nous avons étudié la viabilité des parasites par impédancemétrie. Nous avons montré 

que l’application d’une faible tension permet bien de distinguer par impédancemétrie deux 

populations de parasites morts et vivants avec une différence de 15% alors que l’application 

d’une tension élevée permet d’augmenter cette différence pour atteindre les 30%. Nous avons 

ainsi démontré le potentiel des méthodes d’impédancemétrie pour l’analyse de la viabilité des 

parasites C. parvum. 
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Cinquième chapitre: 

BioMEMS pour l’étude de l’interaction 

cellule-protéine par impédancemétrie 
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Ce chapitre présente les travaux d’impédancemétrie effectuée avec les bioMEMS présentés au 

second chapitre pour l’analyse de l’interaction cellule-protéine. 

Nous décrivons d’abord les limitations des outils actuels utilisés pour la détection des 

interactions cellule-protéine. Nous présentons ensuite les modèles de protéine et de cellule 

utilisées et de protéines : la lactoferrine (Lf) et les cellules d’ovaires de hamster chinois 

(CHO).  

Dans une première partie, nous montrons les expériences réalisées sur les CHO avec les 

dispositifs à puits. Nous étudions d’abord les effets éventuels spécifiques de la culture de 

cellules in-vitro dans des bioMEMS. Le protocole de préparation de cellules est présenté. Les 

différentes géométries d’électrodes des dispositifs à puits sont comparées. Les interfaces 

développées spécialement pour l’étude comparative et continue des cultures cellulaires sont 

ensuite présentées. Les influences du changement de milieu et de la densité cellulaire sur 

l’impédance sont étudiées. La modélisation des impédances des cultures est décrite. L’analyse 

de l’interaction CHO-Lf par impédance est présentée. 

Dans une seconde partie, nous présentons les expériences réalisées avec le dispositif 

microfluidique. Le dispositif et son matériel de mesure sont détaillés. Les différents 

protocoles de stérilisation, d’injection des cellules et de leur culture sont présentés et discutés. 

La croissance cellulaire est ensuite effectuée et suivie par impédancemétire. Une modélisation 

des mesures avec un circuit électrique équivalent est expliquée. Les expériences effectuées sur 

l’interaction de la CHO et de la Lf dans les microcanaux sont finalement présentées. 
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I.  Enjeux et intérêts de l’analyse cellulaire in-vitro 
par techniques interdisciplinaires. 

I.1. Outils actuels pour l’analyse  de l’interaction 
cellule protéine. 

 Il existe de nombreuses techniques biochimiques pour étudier l’interaction de 

protéines avec des protéines membranaires. La plupart utilise des marqueurs. L’inconvénient 

principal de ces marqueurs a déjà été évoqué dans le premier chapitre, il concerne leur 

influence biochimique difficilement analysable et incontrôlée sur le trafic informationnel intra 

ou inter cellulaire. Les marqueurs fluorescents principalement utilisés sont les 

immunomarqueurs (cf lexique) et la GFP (cf lexique) qui ont été décrits au premier chapitre. 

Malgré certains travaux qui montrent la potentielle influence de ces marqueurs sur 

l’environnement cellulaire (5-1,5-2,5-3,5-4,5-5,5-6,5-7), leur utilisation se fait toujours avec 

le postulat qu’ils n’interviennent pas dans l’interaction étudiée. 

 

Différentes méthodes existent pour détecter cette fluorescence. Le cytomètre en flux (cf 

lexique) est l’une d’elle. Elle permet d’automatiser la détection de la fluorescence des cellules 

et de faire plus rapidement des analyses statistiques. 

Le cytomètrie de flux nécessite cependant de détacher les cellules de leur substrat pour les 

suspendre dans une solution physiologique au moment de la détection de la fluorescence. La 

fluorescence n’est donc pas mesurée dans des conditions de culture in-vitro (cf lexique). De 

plus, les analyses cinétiques sont complexes à mettre en œuvre de part la préparation des 

cellules pour leur injection dans le cytomètre. 

 

La résonance de plasmons de surface (SPR) (cf lexique) est une technique d’étude sans 

marquage des interactions protéiniques plus récemment implantée dans les laboratoires (vers 

le début des années 90). Cette méthode optique a déjà été décrite en préambule. Elle permet 

des analyses quantitatives automatiques et parallèles (selon certains modèles de SPR) de 

l’interaction ligand-protéine.  

Les protéines des cellules cultivées in-vitro sont purifiées et injectées via des canaux 

microfluidiques vers la surface fonctionnalisée avec les anticorps spécifiques. Là encore, 
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l’interaction cellule-protéine n’est donc pas quantifiée dans son environnement cellulaire 

régulier. Yanase et al. ont néanmoins réussi à fixer directement des cellules de basophile 

mises en suspension à la surface d’un biodétecteur au sein d’un système SPR (5-8). Cette 

expérience montre qu’il est donc possible d’étudier directement les interactions protéiniques 

des cellules d’étude par SPR mais que celles-ci ne peuvent alors être conservées dans leurs 

conditions de culture in-vitro régulières. 

 

La fluorescence peut aussi être observée à l’aide de la microscopie confocale à fluorescence 

(cf lexique). Cette technique est simple d’accès et donne des observations très précises avec 

des échantillons bien préparés.  

Elle peut présenter néanmoins l’inconvénient de nécessiter une observation humaine 

scrupuleuse qu’il peut être difficile d’automatiser. Il est également courant d’avoir des 

recouvrements fluorescents entre des émissions spécifiques et non spécifiques. Les fluophores 

ne permettent pas non plus d’études sur de longues périodes puisque les marqueurs perdent 

vite de leur intensité (phénomène de blanchiment ou bleaching en anglais). Les études 

cinétiques des interactions sont difficilement quantifiables et les analyses statistiques sont 

lourdes à mettre en place. 

 

Les protéines étudiées peuvent aussi être fixées par des marqueurs radioactifs. L’évaluation de 

la fixation se fait en mesurant la radioactivité de la lyse des cellules. Cette analyse est donc 

destructive et ne se fait donc pas en temps réel sur la cellule. 

 

Nous avons donc vu que, exceptée la microscopie confocale, les techniques d’étude de 

l’interaction protéique cellulaire actuelles ne caractérisent pas ces liaisons dans en 

environnement cellulaire intacte. Certaines de ces méthodes permettent pourtant des mesures 

à haut débit, ce qui est difficilement réalisable par microscopie. 

 

Concernant les dispositifs impédimétriques intégrés, nous avons vu au premier chapitre que 

de nouveaux types de micro-dispositifs électroniques récemment commercialisés sont des 

capteurs à base de cellule (cf lexique) (5-9,5-10,5-11,5-12,5-13,5-14,5-15,5-16,5-17,5-18). 

Ces analyses consistent à étudier l’évolution d’une population de cellules exposée à différents 

réactifs, souvent toxiques. Elles permettent d’étudier l’interaction de cellules biologiques avec 

différentes protéines cytotoxique (cf lexique) provoquant l’apoptose (cf lexique) de ces 

cellules. En intégrant ces biodétecteurs électriques, il est possible de mesurer en temps réel le 
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métabolisme d’une population de cellules à haut débit et de façon automatique. Les analyses à 

base de cellule sont très utiles pour les études pharmaceutiques puisqu’elles permettent dans 

un premier temps de faire un tri rapidement dans une bibliothèque importante de drogues ou 

de vérifier la biocompatibilité de produits ou solutions destinés à l’homme (5-19). Elles 

permettent également des analyses quantitatives précises servant à déterminer des coefficients 

critiques pour les études toxicologiques tels que l’IC 50 (cf lexique). L’effet mesuré ici est 

l’inhibition de la prolifération cellulaire, un phénomène qui est donc facilement mesurable par 

les techniques électriques ou optiques. 

 

Nous pouvons également évoquer l’étude par impédancemétrie de facteur de croissance (5-

20). Comme les drogues cytotoxiques, l’injection de facteur de croissance a un effet radical 

sur les cellules puisqu’ils stimulent la croissance et la prolifération cellulaire. Se rapprochant 

de ce type de mesures, nous pouvons également citer les études par impédancemétrie des 

récepteurs membranaires couplés aux protéines G (cf lexique) (5-21,5-22). Les protéines G 

provoquent une cascade de réactions modifiant profondément le métabolisme de la cellule, 

notamment le transport d’enzymes, le transfert d’ions via les canaux ioniques, la transcription, 

la motilité et la contractilité cellulaire. Encore une fois, les réactions cellulaires liées aux 

protéines G sont manifestes et sont donc caractérisées, comme les drogues cytotoxiques, par 

des EC50 (cf lexique) et IC50.  

 

Seulement, les études biologiques moins applicatives et plus fondamentales ont besoin 

d’outils permettant une analyse plus fine de l’interaction protéine-cellule. Les exemples 

précédemment cités s’intéressent uniquement à l’interaction cellulaire de composants ayant 

des effets radicaux sur la cellule comme son apoptose ou sa contractilité. Certaines protéines 

n’ont pas d’effet aussi flagrant mais sont impliquées dans des cascades de réactions 

biochimiques intracellulaires dans lesquelles leur rôle direct ou indirect est difficilement 

distinguable. Pour étudier en amont la potentielle utilisation de telles protéines, il est 

important de connaitre les protéines cellulaires avec lesquelles elles interagissent au niveau de 

la membrane. En effet, la connaissance de ces récepteurs permet de comprendre le mécanisme 

de transduction signalétique des protéines d’intérêt et de pouvoir ainsi contrôler 

spécifiquement leur adhésion cellulaire. 

 

Pour caractériser ces interactions et distinguer le rôle des différents récepteurs, il est important 

de quantifier l’affinité avec laquelle une protéine se fixe sur un ligand. Ce paramètre 
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correspond à la constante de dissociation Kd (cf lexique). Comme ce type d’interaction ténue 

ne produit pas de modifications cellulaires remarquables, le seul effet qui peut être détecté et 

utilisé pour la détermination des concentrations d’EC50 ou d’IC50 est l’interaction protéine-

cellule elle-même et non ses conséquences sur le métabolisme cellulaire. 

 

Les bons résultats obtenus dans l’analyse toxicologique par impédancemétrie montrent que 

cette technique permet d’étudier la physiologie cellulaire in-vitro. Les mesures 

électrochimiques pourraient donc être appliquées également à l’étude d’interactions 

protéiques plus discrètes que celles provoquant l’apoptose cellulaire. Nous nous sommes donc 

intéressés au développement d’un nouvel outil d’analyse permettant l’étude quantitative de 

l’interaction cellule-protéine par impédancemétrie.  

 

I.2. Modèle biologique d’étude 

I.2.1. Choix de la protéine 

 Pour étudier les interactions cellule-protéine, nous avons choisi la protéine de 

Lactoferrine (Lf). La Lf est une glycoprotéine connue pour son affinité avec le fer. La Lf 

n’appartient pas au système immunitaire mais joue un rôle primordial dans la défense contre 

les corps étrangers. Elle possède également des propriétés lytiques qui lui permettent de 

dégrader les particules étrangères lorsqu’elle s’y fixe. Son action précise sur les cellules n’est 

pas encore parfaitement connue. Certains travaux ont montré qu’une fois internalisée, la Lf se 

fixe à une séquence précise de l’ADN et active la transcription de gênes spécifiques (5-23). 

Ceci suggère que la Lf agirait sur le génome pour modifier certaines fonctions de la cellule 

comme l’arrangement de son cytosquelette. Il a été aussi rapporté que la Lf module la 

migration, la maturation et les fonctions des cellules immunitaires (5-24). Son action sur les 

cellules semble donc bien plus discrète que celle provoquée par des agents cytotoxiques ou 

des facteurs de croissance, tout en ayant au final des implications physiologiques critiques. 

L’étude fondamentale des interactions cellulaires de la Lf représente donc un intérêt énorme 

pour l’immunologie. 
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La Lf est abondamment exprimée par l’organisme humain. Elle est issue de cellules 

épithéliales qui l’expriment dans la plupart des sécrétions exocrines (cf lexique), 

particulièrement le lait. On remarque que le taux de Lf augmente de façon très importante 

dans l’organisme lors d’inflammation et dans certaines pathologies, ce qui prouve encore une 

fois son implication dans la défense de l’organisme. 
 

I.2.2. Choix de la cellule d’étude 

 Pour étudier l’interaction cellulaire de la Lf, nous avons choisi les cellules d’ovaire de 

hamster chinois (CHO pour Chinese Hamster Ovary cells en anglais). Les CHO sont des 

cellules couramment utilisées en biologie et en recherche médicale car elles sont faciles à 

cultiver et leur croissance est rapide. Les CHO sont commandées à l’American Type Culture 

Collection (ATCC). Les modèles classiques de CHO sont les CHO-K1. 

 

Les CHO-K1 possèdent les principaux récepteurs de la Lf, à savoir les chaines sulfatées de 

protéoglycanes et la nucléoline, qui représentent respectivement et approximativement 80% et 

20% des récepteurs membranaires de la protéine. Une fois, la protéine fixée à ces récepteurs, 

elle est endocytée vers l’intérieur de la cellule. Lors de sa fixation aux protéoglycanes, la Lf 

est présentée aux récepteurs de lipoprotéine (LRP) qui vont l’internaliser. Cette endocytose 

déclenche une réaction signalétique intracellulaire. Si la Lf se fixe à la nucléoline, les deux 

protéines sont internalisées par une vésicule et dirigées vers le noyau de la cellule (5-25). Il 

est à préciser que les travaux de D. Legrand ont montré que l’endocytose de la Lf nécessite la 

présence simultanée des deux types de récepteurs, à savoir les protéoglycanes et la nucléoline  

(5-26). 

 

Les interactions membranaires de la Lf avec les cellules CHO-K1 sont résumées sur la Figure 

5- 1. 
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Figure 5- 1 : Représentation schématique des interactions moléculaire de la Lf 

avec les récepteurs membranaires des CHO-K1, adaptée de (5-25). 

 
La connaissance de ces récepteurs membranaires (les protéoglycanes et la nucléoline) met en 

évidence un autre intérêt de l’étude la Lf. Il a été en effet montré que le VIH s’attache à la 

membrane cellulaire par une interaction coordonnée avec les protéoglycanes de sulfate 

d’héparane et la nucléoline (5-27). Ainsi la fixation de la Lf sur ces récepteurs membranaires 

peut empêcher l’adhésion cellulaire du VIH. La Lf pourrait ainsi être utilisée comme un agent 

inhibiteur du VIH. Certaines études ont en effet déjà montré que la Lf avait un effet inhibiteur 

sur l’adhésion du VIH (5-26,5-28,5-29). 

 

Un autre intérêt d’utiliser les CHOs pour étudier l’interaction cellulaire de la lactoferrine est 

que l’ATCC fournit également deux autres types de cellules CHO mutantes, à savoir les 

CHO-677 et les CHO-618. Ces autres lignées cellulaires peuvent être intéressantes pour notre 

étude car elles présentent une proportion de récepteurs membranaires de la Lf différente de la 
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lignée K1. Les CHO-677 n’expriment pas les récepteurs sulfate d’héparane qui constituent 

l’une des deux classes de protéoglycanes. Les CHO-618 sont totalement déficientes en 

protéoglycanes, et présentent donc uniquement la nucléoline comme récepteurs de la Lf. 

 

Les différentes lignées de CHO possédant des quantités différentes de récepteurs 

membranaires de la Lf,  elles présentent des constantes de dissociation à l’équilibre 

distinctes : - Kd = 2,6 µM pour les CHO-K1 

       - Kd = 2,1 µM pour les CHO-677 

       - Kd = 430 nM pour les CHO-618 

 

Si l’analyse de la fixation de la Lf sur les CHO-K1 par impédancemétrie donne des bons 

résultats, les différentes lignées de CHOs permettraient d’évaluer la précision de cette 

méthode pour des cellules présentant des affinités plus réduites et éventuellement de 

déterminer et de distinguer les différentes constantes de dissociation associées. 

 

Après avoir présenté les intérêts de l’étude de l’interaction CHO-Lf, nous allons maintenant 

présenter les résultats obtenus lors des manipulations effectuées avec le dispositif à puits. 

 

II.  Etude de l’interaction CHO-Lf avec les 
 dispositifs à puits. 

 Toutes les manipulations sur les CHO ont été effectuées à l’unité de glycobiologie 

structurale et fonctionnelle (UMR 8576) de l’U.S.T.L. en collaboration avec Dominique 

Legrand. Celui-ci a effectué toutes les cultures de cellule sous une hotte à flux laminaires dans 

des conditions stériles et a entretenu les cultures des différentes lignées de CHO tout au long 

des expériences. Celui-ci a également réalisé l’injection des cellules dans tous les 

microdispositifs. Les différentes expériences décrites dans ce chapitre ont été permises grâce à 

sa collaboration. 

Les cellules de CHO ont été marquées par fluorescence avec de la GFP afin de faciliter leurs 

observations. 
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II.1.  Culture cellulaire 

II.1.1. Etude des conditions de culture cellulaire 
spécifiques aux bioMEMS 

 Les mesures d’impédance des CHO dans les microdispositifs nécessitent des 

conditions de culture différentes de celles classiquement utilisées pour la culture cellulaire en 

boites de Pétri. Nous avons étudié qualitativement l’influence des différents paramètres de 

culture en observant au microscope l’état de cellules cultivées selon ces conditions. 
 

II.1.1.1. Influence du substrat de culture 

 Pour valider la  culture des CHO sur les électrodes, nous avons comparé une culture de 

cellules CHO-K1 effectuée sur les électrodes submillimétriques et une culture sur un substrat 

de verre vierge. Les cultures sur les électrodes ont été faites sans mesures électriques. Le but 

de cette manipulation est de vérifier si les CHO poussent correctement sur l’or et si le relief  

et l’épaisseur des électrodes (150 nm) influencent leur croissance. Les deux cultures se sont 

révélées identiques, à savoir confluentes et avec des cellules en bon état. Le motif des 

électrodes ne perturbe donc pas la culture des cellules. 

 

II.1.1.2. Validation de l’incubateur de culture 

 A cause des risques de contamination liés à la connexion des câbles au dispositif de 

culture, les bioMEMS ne peuvent être placés au sein de l’incubateur de culture commun de 

l’UMR 8576. Cet incubateur contient les cultures cellulaires d’autres membres de l’équipe qui 

ne sont pas impliqués dans le projet. Nous n’avons pas voulu prendre le risque de contaminer 

leurs cultures au cours de nos manipulations d’impédancemétrie. 

D. Legrand a donc du concevoir un incubateur de culture spécifique. Pour cela, il a récupéré 

un caisson métallique hermétique qu’il a placé dans une étuve qui sert à contrôler la 

température de culture. Pour augmenter l’inertie thermique du système, plusieurs dizaines de 

litres d’eau ont été placés dans des containeurs au sein de l’étuve.  
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Pour apporter le CO2 nécessaire aux cellules (teneur en CO2 d’environ 5%), un mélange 

d’acide citrique et de bicarbonate de soude est inséré dans le caisson métallique où est placé le 

dispositif contenant les cellules. 

 

Une photo de cet incubateur est présentée sur la Figure 5- 2.  
 
 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 2 : Photo de l’incubateur de culture des CHO dédié aux manipulations 

d’impédancemétrie. 

 
Pour vérifier que la validité de cet incubateur pour les cultures de CHO-K1, nous avons 

effectué une culture de cellule dans cet incubateur spécifique et une culture dans l’incubateur 

commun de l’équipe du laboratoire de glycobiologie, l’incubateur servant habituellement aux 

cultures de CHO. Les deux cultures de cellule ont été réalisées sur des électrodes sub-

millimétriques, sans aucunes mesures d’impédance. 

 

La Figure 5- 3 montre le résultat de chaque culture, 16h après leur injection. 
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Figure 5- 3 : Photo prise au microscope confocal à fluorescence des cultures de CHO 

A) dans un incubateur classique, B) dans l’incubateur « fait-maison ». 

 

La fluorescence observée sur la Figure 5- 3 est la fluorescence naturelle des CHO. On 

remarque également que les électrodes sub-millimétriques sont visibles au travers du tapis 

cellulaire. 

 

Nous voyons sur ces photos que les cellules cultivées dans les deux incubateurs sont 

confluentes et en bon état. L’incubateur cellulaire spécifique peut donc être utilisé pour nos 

cultures cellulaires. 

 

II.1.1.3. Effet des mesures électriques 

 Afin de valider l’utilisation des mesures électriques pour l’enregistrement de la 

croissance cellulaire, nous avons comparé des cultures cellulaires effectuées sans appliquer de 

courants électriques et des cultures cellulaires dont l’impédance a été mesurée pendant la 

croissance. Les cultures ont été effectuées sur des électrodes micrométriques droites. Les 

mesures d’impédance ont été réalisées avec une tension minimale d’excitation de 10mV. 

 

Pour analyser l’effet des mesures électriques, nous avons enregistré en parallèle les spectres 

d’impédance de quatre cultures cellulaires effectuées dans différents puits à l’aide du circuit 

relais présenté au deuxième chapitre. Ces spectres possèdent 201 points de mesure et 

s’étendent de 100 Hz à 1MHz.  

100 µm 100 µm 

A B 
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Les mesures d’impédance ont été effectué

une même culture toutes les 3 minutes. Les observations microscopiques 

effectuées six heures après la fin des mesures. 

 

La Figure 5- 4 présente le résultat des 

micrométriques droites, 16h après leur injection

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 4 : Photo prise au microscope confocal à fluorescence des cultures de CHO.

A : avec mesure
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effectuées, aucune modification de la croissance cel
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- Placer dans l’incubateur les boites de Pétri contenant les cellules avec 1ml de nouvelle 

Trypsine pendant 5min à 37°C. 

- Prélever la suspension de cellule dans la boite de Pétri et l’injecter dans un tube avec 

3ml de nouveau milieu cellulaire F12/K (avec 10% de sérum de veau fœtal). 

- Centrifuger le tube pendant 5min à 1100 RPM puis retirer le surnageant de Trypsine. 

- Suspendre à nouveau les cellules dans un volume V1 de milieu F12/K frais. 

- Injecter un volume V2 de la suspension de cellule dans chaque puits et placer le 

dispositif dans l’incubateur. 

 

II.1.2.2. Variation du nombre de cellules injectées dans les puits 

 Nous avons étudié l’effet du nombre de cellules injectées dans les puits. Une fois 

injectées dans les puits, ces cellules recouvrent une certaine surface. Le nombre de cellules 

injectées dans les puits a été calculé en fonction de cette surface. Il détermine ainsi un taux de 

recouvrement de la surface au fond des puits (i.e. des électrodes). 

Par exemple, si les cellules recouvrent la totalité de la surface au fond des puits, elles sont en 

situation de confluence. Le taux de recouvrement de la surface au fond des puits par les 

cellules est alors de 100%. 

 

Pour réaliser nos cultures cellulaires dans les puits, nous utilisons des cultures à confluence 

avec N1 cellules dans des boites des boites de Pétri présentant une surface S1. Ces tapis 

cellulaires sont constitués d’une monocouche de cellules.  

Pour déterminer le nombre de cellules N2 nécessaire à recouvrir une surface S2 au fond des 

puits, nous effectuons une règle de trois en fonction du nombre de cellules N1 constituant le 

tapis cellulaire à confluence dans les boites de Pétri: 
 

1
2 2

1

N
N S

S
= ×

  
(77)

 

 

Le nombre N2 de cellules injectées dans les puits peut être ajusté avec le volume V1 de 

repiquage des cellules.  
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Le schéma suivant représente les quatre derniers étapes du protocole décrit au paragraphe 

II.1.2.1.. L’ajustement du nombre de cellules injectées se fait pendant ces étapes : 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 5- 5 : Schéma du protocole de préparation des suspensions de cellules 

 

Dans les puits du micro-dispositif, les cellules prélevées du tube sont suspendues avec une 

concentration identique à celle de la suspension dans les tubes. 

 

On a donc : 

1 2

1 2

N N

V V
=

  
(78)
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D’après les équations (77) et  (78), nous avons donc : 

1 1

2 2

S V

S V
=

 
(79) 

↔ 2
2 1

1

V
S S

V
= ×

 
(80) 

 

S1 correspond à la surface de la boite de Pétri et est donc fixe. De même, V2 est le volume de 

suspension de cellule injecté dans les puits que nous avons gardé fixe (100 µl pour les puits de 

8mm de diamètre et 80µl pour les puits de 6mm de diamètre). 

La surface S2 recouverte par les cellules dépend donc uniquement du volume V1 qui sert à 

resuspendre les cellules après la centrifugation (cf Figure 5- 5). Pour faire varier cette surface 

S2, nous modifions donc le volume V1 de la suspension de cellules dans les tubes. 

 

II.1.2.3. Influence du protocole de préparation des cellules sur les 

 mesures d’impédance électrochimique 

Nous avons effectué les premières mesures d’impédancemétrie en utilisant le protocole de 

préparation de cellules décrit au paragraphe II.1.2.1.. 

 

Pour la suite du chapitre, sauf précisé, toutes les cultures cellulaires ont été réalisées en 

injectant dans les puits un nombre de cellules permettant d’obtenir un taux de recouvrement 

cellulaire initial égal à 80% de la surface totale du fond des puits. 

 

Une première mesure d’impédance a été effectuée juste après l’injection des cellules dans les 

puits. Une nouvelle mesure a été effectuée après une nuit de culture, 16h après leur injection 

dans les puits. Ces impédances ont été mesurées avec une tension d’excitation de 10 mV. 

 

La Figure 5- 6 présente les spectres d’impédance de ces deux mesures réalisées avec les 

électrodes submillimétriques et des puits de 8mm de diamètre. 
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Figure 5- 6 : Spectre de la magnitude et de la phase de l’impédance de cellules CHO 

après leur injection dans les puits et 16h après leur croissance avec le premier protocole 

de repiquage des cellules. 

 
Nous voyons sur ces spectres que l’impédance électrochimique diminue avec la croissance 

des cellules. Ce résultat est contradictoire avec l’état de l’art des analyses cellulaires par 

impédancemétrie (5-21,5-30,5-31,5-32,5-33). Tous ces travaux ont montré le caractère isolant 

des cellules en basse fréquence. La croissance des cellules est donc censée augmenter 

l’impédance globale du capteur. Les observations microscopiques du tapis cellulaire montrent 

pourtant un tapis cellulaire qui semble confluent avec des cellules correctement « allongées ». 

 

Cependant, il est important de considérer que les courants électriques de conduction se 

propagent dans le milieu cellulaire au travers des interstices cellulaires. Nous avons constaté 

au 4ème chapitre que les capteurs impédimétriques sont très sensibles à la conductivité du 

milieu biologique (faibles traces de PBS mesurables dans l’eau déionisée, chapitre 4, 

paragraphe II.3.). Nous nous sommes donc demandés si la diminution d’impédance 

précédemment observée n’est pas provoquée par des traces de trypsine encore présentes dans 

le milieu cellulaire. 

 

Dans le protocole de préparation des cellules décrit au paragraphe II.1.2.1., l’étape de 

centrifugation est supposée retirer la trypsine qui a servi à détacher les cellules des boites de 
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Pétri pour les resuspendre dans un nouveau milieu cellulaire. Seulement, comme nous l’avons 

déjà montré au 4ème chapitre, il est difficile de retirer complètement le liquide d’un tube avec 

un pipetage manuel; surtout quand les cellules constituant un culot compact au fond de ce 

tube ne doivent pas être endommagées. 

 

Pour vérifier si les éventuelles traces de trypsine sont bien responsables de la chute 

d’impédance au cours de la culture, nous avons utilisé le même protocole que celui décrit au 

paragraphe II.1.2.1. en ajoutant une étape de centrifugation supplémentaire avec des 

paramètres identiques afin de diluer davantage les éventuelles traces de trypsine dans le 

milieu. Pour ce nouveau protocole, nous avons donc effectué deux étapes de centrifugation 

d’affilée. 

 

Comme pour la précédente expérience, nous avons mesuré l’impédance des cellules juste 

après leur injection dans les puits et 16h après. 

 

La Figure 5- 7 présente les spectres d’impédance de ces deux mesures réalisées avec les 

électrodes submillimétriques et des puits de 8mm de diamètre 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 7 : Spectre de la magnitude et de la phase de l’impédance de cellules CHO 

après leur injection dans les puits et 16h après leur croissance avec le protocole final de 

repiquage des cellules. 
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Nous voyons sur ces spectres qu’au dessus de 4 KHz l’impédance a bien augmenté au cours 

de la croissance cellulaire. Nous obtenons donc ici des résultats en accord avec l’état de l’art. 

 

Ce résultat prouve qu’en utilisant le protocole décrit au paragraphe II.1.2.1, les cellules et le 

milieu injecté dans les puits contiennent encore des traces de trypsine qui diminuent 

l’impédance du capteur au cours de la croissance cellulaire. Pour la suite des expériences, 

nous avons donc utilisé le protocole précédemment décrit en ajoutant une deuxième étape de 

centrifugation. 

 

L’amplitude de l’impédance prenant en compte l’amplitude des courants résistifs et de 

déplacement, le caractère isolant des cellules devrait être plus visible sur le spectre de la partie 

réelle de l’impédance, i.e. la résistance. Nous avons donc étudié l’évolution des spectres de 

résistance au cours de la croissance cellulaire. Cette évolution est représenté sur la Figure 5- 

8. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 5- 8 : Spectre de la résistance et de la réactance des cellules CHO après leur 

injection dans les puits et 16h après leur croissance avec le protocole final de repiquage 

des cellules. 
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Pour calculer et comparer les variations d’amplitude et de résistance, nous déterminons la 

variation d’un paramètre X en pourcentage (= ∆X%) selon la formule : 
 

                                             
0

%

0

100
T Tfinal

T

X X
X

X

−
∆ = ×        (81) 

Où 
0TX est la valeur du paramètre en début de croissance et Tfinal

X est la valeur du 

paramètre en fin de croissance. 
 

Les fréquences auxquelles ces paramètres ont été extraits ont été déterminées de manière à 

obtenir les variations les plus importantes :  

- à 94574 KHz, %
Z∆ = 150 % 

- à 15598 Hz, %R∆ = 296 % 

 

La résistance est donc le paramètre électrique le plus sensible à la croissance cellulaire. Pour 

comparer les différentes géométries d’électrodes, nous allons donc étudier ce paramètre. 

 

II.1.3. Comparaison des différentes géométries 
d’électrodes 

 Pour déterminer la géométrie d’électrode optimale pour l’étude de l’interaction 

protéine-cellule, nous avons cultivé les cellules CHO dans un dispositif présentant les quatre 

géométries d’électrodes sur un même substrat avec des puits de 8mm de diamètre. 

 

Pour cette expérience, nous avons mesuré l’impédance des cellules 30 min après leur injection 

dans les puits et 16H plus tard, après avoir renouvelé le milieu cellulaire de chaque puits. 

Nous avons attendu 30 min entre l’injection des cellules et la première mesure d’impédance 

pour laisser au système le temps de se stabiliser (température et sédimentation des cellules). 

16H après l’injection des cellules, nous avons renouvelé le milieu de culture en retirant à la 

pipette le milieu ayant servi à la croissance des cellules et en injectant de la même manière un 

milieu frais. L’impédance est mesurée 30 minutes après le renouvellement du milieu pour 

laisser le temps au système de se stabiliser. La plage fréquentielle étudiée va de 1 KHz à 1 

MHz. Les figures suivantes présentent la résistance et la réactance de ces  cultures. 



Chapitre 5 : BioMEMS pour l’étude de l’interaction cellule-protéine par impédancemétrie 

 

310 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 9 : Spectre de la résistance et de la réactance des cellules CHO après leur 

injection dans les puits et 16h plus tard, avec un nouveau milieu. Mesures effectuées 

avec les électrodes millimétriques (photo MEB en encart).  

 
 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 10 : Spectre de la résistance et de la réactance des cellules CHO après leur 

injection dans les puits et 16h plus tard, avec un nouveau milieu. Mesures effectuées 

avec les électrodes micrométriques droites (photo MEB en encart). 
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Figure 5- 11 : Spectre de la résistance et de la réactance des cellules CHO après leur 

injection dans les puits et 16h plus tard, avec un nouveau milieu. Mesures effectuées 

avec les électrodes micrométriques rondes (photo MEB en encart). 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 12 : Spectre de la résistance et de la réactance des cellules CHO après leur 

injection dans les puits et 16h plus tard, avec un nouveau milieu. Mesures effectuées 

avec les électrodes submillimétriques (photo MEB en encart). 
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Comme précédemment, nous voyons sur les figures que la résistance augmente au cours de la 

croissance pour toutes les géométries. 

 

Pour comparer les électrodes, nous avons calculé le taux de variation des résistances en 

considérant les fréquences auxquelles ces variations sont les plus importantes. Les taux de 

variations sont comme précédemment calculés d’après l’équation (81) et regroupés dans le 

tableau suivant : 

 

Tableau 5- 1 : Taux de variations des résistances mesurées avec les différentes 

géométries d’électrodes au cours de la croissance cellulaire. 

 
Electrodes 

millimétriques 

Electrodes 

micrométriques 

droites 

Electrodes 

micrométriques 

rondes 

Electrodes 

submillimétriques 

∆Re% en fin de 

culture, après le 

changement de 

milieu 

7,2 % 

à 1 MHz 

122% 

à 69,3 KHz 

263% 

à 78,5 KHz 

295% 

à 15,6 KHz 

 
Nous voyons que les électrodes submillimétriques correspondent à la géométrie d’électrode la 

plus sensible. 

 

Pour analyser les évolutions des impédances mesurées avec les différentes géométries 

d’électrodes au cours de la croissance cellulaire, il est important de prendre en compte les 

profondeurs de champ (cf lexique) de chaque géométrie d’électrodes. Ces profondeurs de 

champ ont été déterminées au 3e chapitre au paragraphe II.1.2. et regroupées dans le Tableau 

3- 3. 

  

Il est également important de connaitre l’épaisseur d’une cellule CHO en culture. D’après Li 

et al. (5-34), le volume des CHO se situe entre 1000 et 1500 µm3. En considérant que le 

diamètre d’une cellule CHO en culture est de 15µm (5-35) et que, de façon schématique, une 

cellule en culture peut s’apparenter à un cylindre, l’épaisseur des cellules CHO en culture se 

situe entre 5,7 µm et 8,5 µm. Cette ordre de grandeur correspond bien à l’épaisseur d’autres 

cellules épithéliales en culture (5-36). 
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Concernant la première géométrie d’électrode, le champ électrique se propage beaucoup plus 

haut dans le puits que pour les autres géométries (profondeur de champ ≈80 µm). Ce champ 

électrique interagit donc davantage avec le milieu cellulaire et est moins sensible à la 

croissance cellulaire en surface des électrodes. Il est donc préférable de réduire les dimensions 

des électrodes pour confiner le champ électrique au niveau des cellules. 

 

En comparant les variations de résistance issues des électrodes micrométriques droites et 

celles issues des électrodes micrométriques rondes, nous constatons que la forme arrondie des 

électrodes favorise bien l’attachement des cellules. 

 

Pour expliquer les différences de variation de résistance entre les électrodes micrométriques 

rondes et les électrodes submillimétriques, nous devons considérer leurs profondeurs de 

champ et l’épaisseur des cellules. Rappelons qu’aux fréquences inférieures ou égales à 1 

MHz, le champ électrique ne passe pas au travers des membranes cellulaires (5-37). 

Quand les électrodes micrométriques sont en contact avec les cellules, la profondeur de 

champ de cette géométrie (≈ 1 µm)  montre que le champ électrique interagit avec le milieu 

cellulaire en dessous des cellules ainsi qu’avec leur zone basale (cf lexique). 

Pour les électrodes submillimétriques, la profondeur de champ de cette géométrie (≈ 7,5 µm) 

montre que le champ électrique interagit avec la zone basale des cellules, leur zone apicale (cf 

lexique) ainsi qu’avec le milieu cellulaire en dessous, au dessus et sur les côtés des cellules 

(i.e. les interstices cellulaires). 

Le champ électrique interagissant davantage avec les cellules pour les électrodes 

submillimétriques, cette géométrie est plus sensible à la croissance cellulaire.  

 

Elle a donc été conservée pour la suite des expériences. Toutes les expériences réalisées avec 

des dispositifs à puits qui sont par la suite présentées ont donc été effectuées avec des 

dispositifs comprenant sur un même substrat quatre réseaux d’électrodes submillimétriques. 
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II.1.4. Amélioration du protocole de mesure d’impédance  

II.1.4.1.  Suivi continu 

 Nous avons évoqué au 1er chapitre l’intérêt des mesures électriques pour les analyses 

biologiques multiplexées (au paragraphe IV.1.2.2.). Ce type d’analyse permet aussi 

d’effectuer rapidement des études statistiques. De tels systèmes nécessitent l’automatisation 

de l’acquisition des mesures. 

 Jusqu’ici, pour étudier la croissance cellulaire, nous avons mesuré l’impédance des cellules 

en début et en fin de culture. L’impédancemètre ne permet pas de suivre en continu la 

croissance cellulaire en lançant automatiquement les mesures.  

 

Par rapport aux observations microscopiques classiques, les mesures électriques permettent 

d’analyser quantitativement les cultures cellulaires. Des systèmes d’imagerie incorporant des 

incubateurs permettent de suivre en continu la croissance cellulaire mais de façon qualitative. 

Wegener, Keese et Giaever (5-38) ainsi que Ehret et al. (5-39) ont déjà présenté des systèmes 

permettant de suivre quantitativement et en continu la croissance cellulaire par 

impédancemétrie. 

 

Nous avons donc modifié l’interface Labview décrite au 2ème chapitre, au paragraphe III.2.1.,  

afin qu’elle puisse lancer automatiquement l’acquisition des mesures de l’impédancemètre 

pour suivre en continu la croissance des cellules sur un réseau d’électrodes. 

 

II.1.4.2.  Mesure en parallèle  

 Comme nous l’avons évoqué au 2ème chapitre, les impédancemètres ne permettent pas 

de réaliser plusieurs mesures simultanément. Pour pouvoir étudier parallèlement plusieurs 

réseaux d’électrodes au cours d’une même expérience, nous avons du réaliser un circuit 

imprimé comprenant des relais électrostatiques (cf 2ème chapitre, paragraphe II.3.4.). Pour 

rappel, ce circuit permet de multiplexer les expériences en changeant automatiquement les 

réseaux d’électrodes analysés par l’impédancemètre. 
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En associant ce circuit relais avec le logiciel Labview permettant d’automatiser l’acquisition 

des mesures, nous avons pu mesurer en continu la croissance cellulaire des CHO sur plusieurs 

réseaux d’électrodes en parallèle. 

 

La Figure 5- 13 présente les spectres de résistance issus du suivi de quatre cultures de cellules 

CHO réalisées sur un même dispositif avec des électrodes submillimétriques et des puits en 

PDMS de 6mm de diamètre. 

Les cultures ont été effectuées sur 46H. Le nombre initial de cellules injectées dans les puits 

permet d’obtenir un taux de recouvrement cellulaire initial égal à 66% de la surface totale au 

fond des puits. La résistance de chaque puits a été mesurée toutes les 33 minutes mais par 

soucis de clarté seuls trois spectres (par puits) ont été représentés. 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 5- 13 : Spectre de la résistance de quatre cultures de cellules CHO après leur 

injection dans les puits, 25h plus tard et 46h plus tard en fin de croissance. Les pointillés 

indiquent la fréquence à laquelle a été effectuée l’analyse cinétique. 

 

Nous voyons sur ces spectres que la résistance augmente progressivement et de façon 

similaire pour les quatre cultures. 

Début de  
Culture 

Fin de Culture  (+46H) 

Culture  +25H 
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A partir de ces différents spectres, nous pouvons effectuer une analyse cinétique de la 

résistance à une fréquence fixe. Pour cela, nous utilisons le programme Matlab décrit au 2ème 

chapitre, paragraphe III.2.2.2.. La fréquence d’étude correspond à la fréquence à laquelle les 

variations de résistance sont les plus importantes, c'est-à-dire à la fréquence pour laquelle le 

rapport entre la résistance en fin de culture et celle en début de culture est maximal. Cette 

fréquence est indiquée en pointillé sur la Figure 5- 13 et égale à 15 KHz 

 

L’analyse cinétique de ces spectres a donc été effectuée à 15 KHz. L’évolution temporelle de 

la résistance des cultures cellulaires est représentée sur la Figure 5- 14. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 5- 14 : Evolutions temporelles de la résistance à 15 KHz de quatre cultures de 

cellules CHO. 

 
Nous voyons que la croissance cellulaire se déroule globalement en deux phases : une phase 

avec une faible croissance correspondant à la phase de latence où les cellules s’adaptent à leur 

nouvel environnement et adhérent au substrat (de 0 à 20H) et une phase de croissance 

exponentielle de 20 à 46H. 

 

Phase de latence  

Phase de croissance 
exponentielle 
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La cinétique de la Figure 5- 14 se rapproche de celle mesurée par Leelavatcharamas et al. sur 

des CHO recombinantes par cytométrie en flux (5-40) (en détachant les cellules de leur 

substrat) avec une phase de latence et une phase de croissance exponentielle. 

 

Cette phase de croissance présente deux pentes distinctes : de 20 à 30H et de 30 à 46H. Arias 

et al., qui ont récemment analysé électriquement des cultures de cellules cancéreuses de cavité 

buccales (5-41), expliquent ces deux pentes différentes par une première phase d’étalement 

des cellules suivie par une phase de prolifération. Leur étude a été effectuée à l’aide de photos 

prises au microscope à réflexion en parallèle des mesures électriques. 

Cette expérience montre qu’il est possible de quantifier électriquement la croissance cellulaire 

de façon continue. Elle montre aussi qu’il est possible de suivre par mesure électrique la 

croissance cellulaire sur plusieurs jours sans que celle-ci soit endommagée. 

 

II.2.  Mise en place d’un protocole d’étude de 

l’interaction des cellules CHO avec la lactoferrine 

 Pour étudier l’interaction des cellules CHO avec la lactoferrine et mettre au point un 

protocole expérimental précis, nous avons étudié différents paramètres biologiques pouvant 

influer sur l’interaction de la protéine avec le tapis cellulaire. 

 

II.2.1. Influence du changement de milieu cellulaire 

 Pour l’étude de l’interaction de la Lf avec les CHO, nous avons dilué la protéine dans 

le milieu cellulaire F12-K, le milieu cellulaire utilisé pour la croissance des cellules CHO. 

Pour injecter la Lf dans nos puits, nous devons donc retirer le milieu de base des cellules pour 

injecter un nouveau milieu dans lequel la protéine est diluée.  

 

Pour cela, les cellules sont d’abord retirées de l’incubateur. Le milieu de base est ensuite retiré 

à la pipette, laissant les cellules exposées à l’air ambiant. Un nouveau milieu est ensuite 

injecté à la pipette. Les cellules sont enfin replacées dans l’incubateur.  
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Ces différentes étapes peuvent perturber l’environnement et l’état électrochimiques des 

cellules. Nous avons donc étudié l’effet d’un changement de milieu, sans protéine, effectué 

dans ces conditions sur l’impédance du tapis cellulaire. 

 

II.2.1.1. Analyse à fréquence fixe 

 Pour évaluer les effets d’un changement de milieu, nous avons mesuré la résistance 

électrique à une fréquence fixe, 4 KHz, sur quatre cultures de CHO.  

 

Ces cultures de CHO ont été réalisées en injectant dans les puits un nombre de cellules 

correspondant à un taux de recouvrement initial égal à 80% de la surface totale du fond des 

puits. L’expérience a été effectuée après 16H de culture. 

 

Comme nous l’avons vu au chapitre 2, paragraphe III.1.2., la mesure impédimétrique à 

fréquence fixe permet d’enregistrer l’impédance d’un système biologique avec une résolution 

temporelle élevée. Pour cette expérience, la résolution temporelle utilisée est de 5s. 

 

La résistance normée présentée sur la Figure 5- 15 correspond à la moyenne de quatre 

expériences distinctes dont sont aussi issues les écarts types. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 15 : Cinétique de la résistance normée à 4 Khz, moyennée à partir de quatre 

cultures cellulaires dans les puits, dont le milieu a été renouvelé. 
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Nous constatons sur ce graphique que, suite à l’injection du nouveau milieu, la résistance 

augmente. Elle décroit ensuite de façon quasi-linéaire. 

 

Sur cette expérience, la résistance ne se stabilise pas. Nous devons étudier ce phénomène sur 

une durée plus importante. 

 

Nous constatons également que cette cinétique ne correspond pas à un processus 

électrochimique rapide. Nous pouvons donc étudier ce phénomène par spectroscopie 

d’impédance, méthode présentant une résolution temporelle moins élevée (≈ 45 s, cf chapitre 

2, paragraphe III.1.1.). Nous pouvons également étudier ainsi si la fréquence d’analyse 

influence les variations de résistance. 

 

II.2.1.2. Analyse fréquentielle 

 Nous avons mesuré les effets d’un changement de milieu par spectroscopie 

d’impédance sur une culture réalisée en injectant dans les puits un nombre de cellules 

permettant d’obtenir un taux de recouvrement cellulaire initial égal à 66% de la surface totale 

du fond des puits. 

 

Pour comparer cette manipulation avec la précédente expérience, la résistance de ce tapis 

cellulaire a été mesurée jusqu’à ce qu’elle soit égale à celle d’une culture réalisée avec un 

taux de recouvrement cellulaire initial de 80%, 16H après l’injection des cellules dans les 

puits (cf annexe 3). Le changement de milieu a donc été effectué 46H après l’injection des 

cellules. 

 

Pour obtenir les cinétiques de la résistance aux différentes fréquences, les spectres de 

résistance ont été mesurés successivement sur les cultures de CHO lors d’un changement de 

milieu avec une résolution temporelle de 37s. Ces spectres ont été ensuite traités avec le 

logiciel Matlab présenté au deuxième chapitre, au paragraphe III.2.2.2.. 

 

Les cinétiques de résistance aux différentes fréquences sont représentées sur la Figure 5- 16. 
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Figure 5- 16 : Evolutions temporelles des résistances électriques normées à différentes 

fréquences lors d’un changement de milieu 

 

Comme sur la Figure 5- 15, nous voyons que le changement de milieu augmente la résistance 

du système. Cette résistance diminue ensuite de façon quasi-linéaire pour se stabiliser à une 

valeur de résistance plus élevée que celle initiale et cela pour toutes les fréquences d’étude (de 

1 KHz à 50 KHz). L’augmentation de résistance due au changement de milieu diminue pour 

les fréquences plus élevées. La chute de résistance successive diminue également avec les 

fréquences plus élevées.  

Les résistances normées aux différentes fréquences se stabilisent ainsi à des valeurs proches. 

Après le changement de milieu, la résistance électrique des cellules met environ 10 minutes à 

se stabiliser. 

 

II.2.1.3. Discussion et interprétation électrochimique 

 
 Nous avons vu que le changement de milieu provoque une augmentation de la 

résistance. Cette résistance diminue ensuite pour se stabiliser environ 10 minutes plus tard.  
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Pour comprendre cette évolution temporelle de la résistance, nous devons analyser les 

différentes perturbations électrochimiques subies par les cellules au cours de l’injection d’un 

milieu frais.  

 

Le bioMEMS contenant les cellules est d’abord retiré de l’incubateur, le système subit donc 

une baisse de température. Quand le milieu est retiré à la pipette, les cellules sont soumises à 

des forces de cisaillement. Lorsque le milieu de base est retiré et avant que le nouveau milieu 

soit injecté, les cellules sont exposées à l’air ambiant et leur température diminue encore. 

L’injection d’un nouveau milieu à la pipette fait subir aux cellules des nouvelles forces de 

cisaillement. Ce nouveau milieu est conservé dans l’incubateur de culture servant aux 

mesures, cependant son injection en dehors de l’incubateur avec des pointes de micropipette 

conservées à température ambiante abaisse également légèrement sa température. Ce nouveau 

milieu présente aussi un pH plus neutre. Enfin les cellules sont replacées dans l’incubateur où 

elles doivent à nouveau se stabiliser en température. 

 

La méthode d’injection utilisé pour changer le milieu, avec ou sans protéine, abaisse la 

température des cellules. Armitage et al. (5-42) ainsi que Moyes et al. (5-43) ont montré que 

ces conditions de changement de température augmentent la TEER (cf lexique) des cellules 

épithéliale cultivées in-vitro. La TEER mesure électriquement l’espace intercellulaire et ainsi 

la confluence des cellules. Quand les cellules sont à l’air ambiant, les jonctions entre les 

cellules diminuent donc et la TEER augmente.  

Ceci explique pourquoi après le renouvellement du milieu, quand le bioMEMS est replacé 

dans l’incubateur, la résistance augmente de façon importante. Après une dizaine de minutes, 

le système se stabilise à la température de l’incubateur (37,5° C) et la résistance diminue 

jusqu’à devenir constante.  

 

L’injection d’un nouveau milieu dans les puits, avec ou sans protéine, perturbe 

l’environnement cellulaire et entraine donc intrinsèquement l’évolution temporelle de la 

résistance précédemment mesurée. Pendant les quelques minutes suivant l’injection d’un 

nouveau milieu, l’impédance électrochimique du tapis cellulaire passe par un état transitoire 

qui doit être décorrélé des effets électrochimiques liés à l’interaction de la Lf avec les CHO. 

Les mesures électrochimiques de l’interaction entre les CHO et la Lf sont  donc parasitées par 

cette stabilisation électrochimique. Ces phénomènes perturbateurs ont été également 
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remarqués dans des précédents travaux d’impédancemétrie sur des cellules biologiques (5-

21,5-44,5-45). 

 

Pour minimiser ces effets, le milieu contenant les protéines est placé dans l’incubateur de 

culture au moins 30 minutes avant leur injection dans les puits. Les produits injectés sont ainsi 

à la même température que celle des cellules (37,5°C).  

Le changement de milieu est effectué en gardant autant que possible le dispositif au sein de 

l’incubateur de culture. 

 

II.2.2. Influence de la densité cellulaire initiale 

 Nous avons également étudié l’influence de la densité cellulaire initiale. Cette densité 

peut influencer la croissance cellulaire et les mesures électrochimiques de l’interaction de la 

Lf avec les cellules. Pour cela, nous avons injecté dans nos dispositifs des concentrations 

initiales de cellules différentes dans des dispositifs avec des puits de 6mm de diamètre. 

  

Selon le protocole décrit au paragraphe II.1.2.2., le nombre de cellules injectées dans les puits 

a été déterminé de manière à obtenir des taux de recouvrement cellulaire initiaux égaux à 

66%, 80 % et 100% de la surface totale au fond des puits (à 100% les cellules sont donc 

placées dans une situation de confluence). Les cultures cellulaires dans les puits ont été 

suivies électriquement avec des balayages fréquentielles allant de 100Hz à 1 MHz. 

 

Sur la Figure 5- 17, nous avons représenté la cinétique des résistances électriques normées des 

cultures de CHO aux différents taux de recouvrement initiaux dans les puits, à 15 KHz, sur un 

durée de 16H. Ces résistances sont normées par rapport aux résistances en début de culture, 

juste après l’injection des cellules. 
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Figure 5- 17 : Evolutions temporelles des résistances électriques normées mesurées à      

15 KHz sur des cultures de CHO avec des taux de recouvrement initiaux différents. 

 

Nous voyons sur cette figure que la seule culture se stabilisant au bout de 11H est celle 

réalisée avec des cellules injectées dans des conditions de confluence. En effet, nous 

observons un plateau après la phase exponentielle de croissance. 

Comme les cellules sont ici déjà placées en confluence, la croissance exponentielle 

correspond bien à la création des liaisons peptidiques des cellules entre elles et entre le 

substrat, c'est-à-dire à la phase d’étalement déjà caractérisée par Arias et al. (5-41).  

Nous n’observons pas de deuxième phase de prolifération cellulaire caractérisée par une 

augmentation de la résistance avec une pente plus faible, comme c’est le cas pour la culture 

sur 46 H avec une densité cellulaire initiale à 66% de confluence (cf Figure 5- 14), car nous 

sommes ici déjà à confluence. Les cellules ne se divisent donc pas 

 

Il est intéressant de constater que ces mesures électriques permettent de quantifier et 

d’analyser la densité cellulaire d’une culture beaucoup plus précisément que les observations 

microscopiques.  

La Figure 5- 18 présente des photos prises au microscope à fluorescence de cultures réalisées 

avec des taux de recouvrement cellulaire initiaux de 80% et de 100%, 16H après l’injection 

Phase de  
 Latence 

Phase de  
croissance 

exponentielle 

Phase 
« Plateau » 
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des cellules. Sur ces photos, les tapis cellulaires présentent des densités cellulaires 

apparemment très proches. La mesure de leur impédance révèle néanmoins que la culture 

réalisée un taux de recouvrement initial de 80% n’est pas encore stabilisée et donc que les 

cellules sont encore en pleine croissance. L’observation microscopique d’une telle culture 

semble pourtant présenter les critères d’une culture à confluence.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 5- 18 : Photo prise au microscope confocal à fluorescence de cultures de cellules 

CHO effectuées avec un taux de recouvrement initial de 80% (A) et de 100% (B), 16H 

après l’injection des cellules. 

 
Il est donc plus précis de juger de la confluence d’un tapis cellulaire en mesurant sa résistance 

électrique. 

II.3.  Modélisation  

 Comme nous l’avons fait pour les mesures d’impédance des parasites C. parvum 

(chapitre 4, paragraphe III et IV), nous avons cherché à modéliser les spectres d’impédance 

des cultures cellulaires avec un circuit électrique équivalent. Nous avons pour cela utilisé le 

circuit électrique équivalent présenté sur la Figure 5- 19. 

 

 

 

 

 

 

75 µm 

A B 

75 µm 
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Figure 5- 19 : Circuit électrique équivalent utilisé pour la modélisation des impédances 

de culture de cellules CHO. 

 

Le milieu est modélisé par un CPE (ZCPEmilieu) (cf lexique) placé en série avec une résistance 

(Rmilieu). Ce circuit correspond à celui que nous utilisé au troisième chapitre pour les spectres 

d’impédance du milieu cellulaire des CHO (chapitre 3, paragraphe II.1.4.). Pour modéliser les 

cellules, nous avons utilisé un CPE (ZCPEcellule) placée en parallèle d’une résistance (Rcellule). 

Le CPE correspond aux propriétés diélectriques des cellules, la résistance aux propriétés 

conductrices issues du milieu présent aux interstices intercellulaires. 

 

La correspondance biologique de ce circuit électrique équivalent est schématisée sur la Figure 

5- 20. Sur ce schéma, la distance cellule-électrode est délibérément exagérée et les 

représentations ne sont pas à l’échelle. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 20 : Schéma des correspondances biologiques des différents composants du 

circuit électrique équivalent. 
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Ce circuit de modélisation a déjà utilisé par Cho et Thielecke (5-46) pour modéliser l’analyse 

impédimétrique de cellules souches mésenchymateuses. Rahman et al. (5-47,5-48) ainsi que 

Qui et al. (5-49) ont utilisé ce circuit électrique équivalent en ajoutant, en parallèle des 

composants correspondant au milieu cellulaire, une résistance pour la couche protéinique 

servant à l’adhésion cellulaire. 

Ce circuit électrique équivalent est une adaptation de celui utilisé par Wegner et al. (5-50,5-

51) avec les propriétés diélectriques des cellules qui sont modélisées par un CPE au lieu d’une 

capacité (qui est un cas particulier de CPE, cf chapitre 3, paragraphe I.2.). 

 

La Figure 5- 21 présente les spectres de résistance et de réactance du milieu cellulaire des 

CHO (aucune cellule) et des cultures de cellules CHO, 16H après leur injection, avec des taux 

de recouvrement initiaux différents : 66%, 80% et 100% (confluence). Ces spectres et leurs 

écarts types sont issus de la moyenne de trois expériences distinctes.  

Sur ces spectres, les modélisations issues des circuits équivalents de la Figure 5- 19 sont 

représentées en superposition des spectres expérimentaux. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 21 : Résistance et réactance du milieu cellulaire et des cultures de CHO avec 

des taux de recouvrement initiaux différents, 16H après leur injection dans les puits. 

Spectres modélisés avec le circuit équivalent utilisé pour les cultures cellulaires. 
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Nous constatons que le circuit équivalent de la Figure 5- 19 modélise correctement les 

spectres expérimentaux. Pour les différents taux de recouvrement cellulaire initiaux, nous 

avons regroupé les coefficients de détermination (R2) et les valeurs des composants du circuit 

équivalent dans le Tableau 5- 2. 

 
 
Tableau 5- 2 : Comparaison des paramètres de modélisation de l’impédance des cultures 

avec différents taux de recouvrement initiaux. Modélisations obtenues avec le circuit 

équivalent utilisé pour les cultures cellulaires. 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Nous constatons que les coefficients de déterminations sont très proches de 1, ce qui montre 

que le modèle correspond bien aux mesures expérimentales.  

Rcellule augmente avec la densité cellulaire initiale, Kcellule et Rmilieu diminue. 

 

Rcellule augmente car les interstices intercellulaires deviennent moins nombreux avec 

l’augmentation du taux de recouvrement cellulaire. La conductance de ces interstices diminue 

donc. 

Taux de recouvrement 

cellulaire initial 
66 % 80 % 100 % 

R2 1 0,99992 0,99995 

Kmilieu (S.sn) 
6,07788.10-7 

± 7,55748.10-10 

6,31783.10-7  

± 3,90335.10-9 

4,80186.10-7  

± 2,04581.10-9 

nmilieu 

0,96865  

± 2,06748.10-4 

0,98013  

± 9,81245.10-4 

0,97704  

± 6,57914.10-4 

Rmilieu (Ω) 
5,29315  

± 0,16112 

4,59724  

± 1,65047 

3,43783  

± 1,75318 

Kcellule (S.sn) 
4,03748.10-5  

± 5,47799.10-6 

2,50529.10-5 

± 1,49115.10-5 

4,40186.10-6 

± 1,15143.10-6 

ncellule 

0,67685 

± 0,01346 

0,5946 

± 0,05475 

0,64511 

± 0,02638 

Rcellule (Ω) 
37,51378 

± 1,10075 

54,64608 

± 4,71098 

122,319 

± 3,75137 
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La résistance du milieu Rmilieu diminue avec le taux de recouvrement cellulaire initial. Cette 

diminution peut s’expliquer par l’acidification du milieu par les cellules au cours de leur 

développement. Plus les cellules sont nombreuses, plus cette acidification est élevée. 

  

Comme ici le facteur de phase du CPE lié aux cellules ncellule est supérieur à 0,5, le CPE se 

rapproche d’un comportement capacitif (cf équation (61) et chapitre 3, paragraphe I.2.). La 

diminution du facteur d’amplitude du CPE lié aux cellules Kcellule n’est pas triviale. Les 

cellules ne laissent pas passer les courants de conduction en basse fréquence. En se 

développant, leur croissance correspond donc à la mise en parallèle de plusieurs capacités. La 

capacité cellulaire devrait donc augmenter. Au contraire nous voyons ici qu’elle diminue avec 

la densité cellulaire. 

 

Cette diminution de capacité peut donc correspondre à des capacités mise en série, autrement 

dit, à des cellules en surconfluence qui se superposent. Cette éventuelle surconfluence 

pourrait expliquer la fluorescence plus intense du tapis cellulaire avec un taux de 

recouvrement cellulaire initial de 100% par rapport à celle issue du tapis cellulaire avec un 

taux de recouvrement cellulaire initial de 80% d’une densité cellulaire à 80% (la fluorescence 

de la Figure 5- 18 B semble plus intense que celle de la Figure 5- 18 A). 

 

 Pour un tapis cellulaire avec une densité cellulaire initiale de 100%, le seul type de culture 

présentant une électrochimie stable au bout de 16H (cf Figure 5- 17), il est intéressant de 

constater que si nous considérons le facteur d’amplitude du CPE lié aux cellules Kcellule 

(4,40186.10-6 F) et que nous divisons cette valeur de capacité par la surface de nos puits 

(�*R2, où R=0,3 cm), nous obtenons une capacité surfacique de 16µF/cm2 qui correspond à la 

capacité surfacique des membranes cellulaires déterminée classiquement par technique de 

patch-clamp (cf lexique) (≈ 20 µF/cm2 (5-52)). 
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II.4.  Interaction des cellules CHO avec la lactoferrine 

 Les précédentes expériences nous ont permis de caractériser électriquement la culture 

cellulaire au sein des dispositifs à puits, d’étudier des paramètres biologiques pouvant 

modifier l’analyse électrochimique de l’interaction des CHO avec la Lf et de modéliser  

théoriquement l’impédance d’une culture cellulaire. L’interaction des cellules CHO avec la Lf 

peut maintenant être étudiée. 

 

Pour toutes les expériences, la protéine est diluée dans le milieu avec une concentration de 5 

µM. Cette concentration est environ deux fois supérieure à la constante de dissociation à 

l’équilibre des CHO-K1 avec la Lf (2,6 µM, cf paragraphe I.2.2).  

Pour cette concentration de Lf, 50% des récepteurs membranaires des CHO sont occupés par 

la protéine. En effectuant une règle de trois, nous déterminons qu’une concentration en Lf de 

5 µM permet d’occuper 96,2% des récepteurs membranaires des CHO spécifiques de la 

protéine. 

 

Afin de pouvoir comparer aisément les différentes expériences ou les mesures effectuées à des 

fréquences d’étude distinctes, nous avons représentés des valeurs normées plutôt que des 

valeurs absolues. Les valeurs sont normées par rapport aux valeurs prises en début 

d’expérience, avant l’injection de protéine. De même, les variations sont calculées en 

pourcentage. 

 

Dans ce paragraphe, les analyses cinétiques (à fréquence fixe) ont été effectuées avec 

l’Agilent 4292. 
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II.4.1. Etude de l’interaction CHO-Lf sans protéine témoin 

II.4.1.1.  Etude fréquentielle sur un tapis cellulaire à     

  confluence 

 L’injection de la Lf a d’abord été étudiée sur un tapis cellulaire à confluence. En effet, 

cette densité cellulaire nous permet d’obtenir une résistance électrique quasiment stable au 

cours du temps (cf Figure 5- 17). Pour cela, les cellules ont été injectées dans les puits de 

manière à obtenir un taux de recouvrement cellulaire initial de 100% (situation de confluence) 

et l’expérience a été effectuée 16H après leur injection. 

Avant l’expérience, au lendemain de la culture, le milieu cellulaire a été renouvelé. 

L’injection de la Lf a été effectuée 30 minutes après ce changement de milieu. 

Pour analyser l’interaction Lf-CHO, nous avons mesuré les spectres de résistance du tapis 

cellulaire à confluence en continu avec une résolution temporelle de 107s. 

Les cinétiques des résistances mesurées aux différentes fréquences ont été déterminées à 

partir de ces spectres à l’aide du programme Matlab. 

 

La Figure 5- 22 présente l’évolution temporelle de la résistance normée par rapport à sa valeur 

avant l’injection de la Lf. La réactance n’est pas représentée car elle présente des variations 

plus faibles.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 5- 22 : Suivi cinétique à différentes fréquences des résistances normées d’une 

culture de CHO à confluence après l’injection de Lf.  
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Pour les fréquences de 1 KHz, 4 KHz, et 15 KHz, après l’injection du nouveau milieu 

contenant la Lf, la résistance augmente comme pour un changement de milieu sans Lf (cf 

Figure 5- 15 et Figure 5- 16). Pour les fréquences supérieures, la résistance reste égale ou 

diminue légèrement. A 15 KHz, la résistance augmente de 1,52 %. 

 

Tout de suite après l’augmentation brusque de résistance causée par l’injection de Lf, la 

résistance diminue rapidement (≈ 1 min). A 15 KHz, la résistance diminue de 2,67 %. 

 

Après cette diminution rapide, la résistance ne se stabilise pas comme c’est le cas lors d’un 

changement de milieu, mais augmente linéairement. Les régressions linéaires correspondantes 

sont représentées sur les figures en pointillés rouges (cette représentation est utilisée pour les 

différentes expériences décrites dans ce paragraphe).  

Cette augmentation linéaire est la plus importante à 15 KHz. Cette fréquence est identique à la 

fréquence à laquelle les variations de résistance issues de la croissance cellulaire sont 

maximales (cf Tableau 5- 1).  

La méthode utilisée pour caractériser et quantifier cette augmentation linéaire est expliquée en 

annexe 4. Durant cette phase, la résistance augmente de la résistance de 0,2 %/min 

 

Comme la résistance électrique est le paramètre le plus affecté par l’injection de protéine, la 

détection électrochimique de l’interaction Lf-CHO se fait principalement par les courants de 

conduction et non par les courants de déplacement. 

D’après la modélisation des cultures cellulaires avec le circuit électrique équivalent de la 

Figure 5- 19, nous savons que la résistance du tapis cellulaire dépend principalement du 

milieu de culture présent dans les interstices intercellulaires (cf paragraphe II.3, Figure 5- 20 

et Tableau 5- 2). 

 

Les variations de résistance ici observées sont de faibles amplitudes. Le tapis cellulaire étant à 

confluence, il présente peu d’interstices intercellulaires. Les variations de résistance sont donc 

difficilement détectables.  

Afin de mesurer plus sensiblement les variations de résistance, nous avons donc décidé 

d’étudier l’interaction CHO-Lf avec des tapis cellulaire qui ne sont délibérément pas en 

confluence. 
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II.4.1.2. Analyse à fréquence fixe sur un tapis cellulaire non 

 confluent 

 Pour étudier l’interaction de la Lf avec des cellules qui ne sont pas à confluence, les 

CHO ont été injectées dans les puits de manière à obtenir un taux de recouvrement cellulaire 

initial égal à 80% de la surface totale du fond des puits. L’expérience a été effectuée après 

16H de culture. 

 

Le milieu cellulaire a été renouvelé avant l’expérience. L’injection des protéines a été 

effectuée 25 minutes après ce changement de milieu. 

Les analyses biologiques sont classiquement effectuées avec des résolutions temporelles 

élevées. Pour satisfaire cette condition, nous avons effectué notre analyse avec une mesure 

d’impédance à fréquence fixe. D’après la précédente expérience, les variations de résistance 

provoquées par l’injection de Lf sont maximales à la fréquence à laquelle les variations de 

résistance issues de la croissance cellulaire sont maximales. Nous avons donc mesuré ici 

l’impédance du tapis cellulaire lors de l’injection de Lf à 15 KHz avec une résolution de 1,1s. 

 

La cinétique normée de la résistance à 15 KHz est représentée sur la Figure 5- 23. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 23 : Suivi cinétique de la résistance normée à 15 KHz d’une culture de CHO 

non confluente après l’injection de Lf. 
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Contrairement à la précédente expérience, après l’injection de Lf, la résistance n’augmente 

pas mais diminue de 3,36%.  

 

Tout de suite après l’injection de la protéine, la résistance diminue de façon importante 

puisqu’elle décroit de 18,67 % en 8 minutes après l’injection de la  Lf. Ce temps correspond 

environ au temps mis par une culture cellulaire qui n’est pas à confluence pour se stabiliser 

après un changement de milieu (cf Figure 5- 16). 

 

La résistance augmente ensuite linéairement au cours du temps, comme nous l’avons observé 

lors de l’injection de Lf sur un tapis cellulaire à confluence (cf .Figure 5- 22). L’augmentation 

de la résistance est ici de 0,77 %/min. 

Nous constatons donc que les variations de résistance obtenues sur un tapis cellulaire non 

confluent sont de plus grande amplitude que celles obtenues sur un tapis cellulaire confluent. 

 

II.4.2. Etude de l’interaction CHO-Lf avec une protéine 
témoin 

 Pour confirmer la spécificité de la détection électrochimique de l’interaction CHO-Lf, 

nous avons utilisé une protéine témoin développée par l’équipe de glycobiologie structurale et 

fonctionnelle de l’USTL (5-53). Cette protéine est une Lf non spécifique qui ne possède les 

acides aminés lui permettant de se fixer aux protéoglycanes des CHO (5-54). L’endocytose de 

la Lf par les CHO nécessite la fixation de la Lf aux protéoglycanes et à la nucléoline (5-26) 

(cf paragraphe I.2.2). La Lf non spécifique ne peut donc pas être endocytée par les CHO. 

La Lf non spécifique est une protéine qui peut ainsi être utilisée pour les expériences témoin à 

l’interaction et à l’endocytose de la Lf par les CHO. 

 

Considérant les meilleures sensibilités obtenues avec la culture cellulaire non confluente, nous 

avons continué à étudier l’interaction de la Lf spécifique et non spécifique sur des cultures 

cellulaires non confluentes. Comme la Lf spécifique, la Lf non spécifique est injectée dans les 

puits à une concentration de 5 µM. 
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II.4.2.1. Analyse fréquentielle 

 Pour cette expérience, la culture cellulaire a été réalisée en injectant dans les puits un 

nombre de cellules permettant d’obtenir un taux de recouvrement cellulaire initial égal à 66% 

de la surface totale du fond des puits. 

Comme au paragraphe II.2.1.2., l’expérience a été effectuée 46H après le début de la culture 

afin que la résistance du tapis cellulaire soit égale à celle d’une culture réalisée avec un taux 

de recouvrement cellulaire initial de 80%, 16H après le début de la culture (cf annexe 3). 

Cette expérience est donc comparable à celle présentée sur la Figure 5- 23. 

Le milieu cellulaire a été renouvelé avant l’expérience. L’injection des protéines a été 

effectuée 30 minutes après ce changement de milieu. 

Après l’injection des protéines, les spectres de résistance ont été mesurés avec une résolution 

temporelle de 37s. 

 

La figure suivante présente le suivi cinétique de la résistance des cellules après l’injection des 

protéines à différentes fréquences.  

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 

Figure 5- 24 : Suivi cinétique à différentes fréquences des résistances normées d’une 

culture de CHO non confluente après l’injection de Lf spécifique et non spécifique 
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Pour toutes les fréquences, l’injection de Lf spécifique provoque une première augmentation 

brusque de la résistance. A 15 KHz, la résistance augmente de 10%. 

De même, l’injection de Lf non spécifique provoque une augmentation instantanée de la 

résistance pour toutes les fréquences. A 15 KHz, cette augmentation est de 9,92 %. 

 

Pour toutes les fréquences et pour les deux types de protéine, après cette augmentation rapide, 

la résistance diminue progressivement sur environ 8 minutes. Comme pour l’expérience de la 

Figure 5- 23, ce temps correspond environ au temps mis par une culture cellulaire non 

confluente pour se stabiliser après un changement de milieu (cf Figure 5- 16). Pour la Lf 

spécifique, à 15 KHz, cette diminution est de 10,75 %. Pour la Lf non spécifique, à 15 KHz, 

cette diminution est de 8 %. 

 

Concernant l’injection de Lf spécifique, pour toutes les fréquences, après avoir diminué, la 

résistance augmente linéairement comme nous l’avons observé lors des précédentes 

expériences. De même, la variation de résistance la plus importante est obtenue à 15 KHz, à la 

fréquence à laquelle les variations de résistance issues de la croissance cellulaire sont 

maximales. A cette fréquence, la résistance augmente de 0,4%/min. 

Concernant l’injection de Lf non spécifique, pour toutes les fréquences, après avoir diminué, 

la résistance augmente faiblement pour rapidement se stabiliser. 

 

II.4.2.2. Analyse à fréquence fixe 

 Nous avons effectuée l’analyse de l’injection de Lf spécifique et de Lf non spécifique 

à fréquence fixe afin d’obtenir des mesures d’impédance avec une résolution temporelle plus 

élevée et confirmer les précédents résultats. 

 

Pour cette expérience, nous avons réalisé quatre cultures de cellule en injectant dans les puits 

un nombre de cellules correspondant à un taux de recouvrement initial égal à 80% de la 

surface totale du fond des puits. L’expérience a été effectuée après 16H de culture. 

 

L’injection des protéines a été effectuée 30 minutes après un premier changement de milieu, 

le lendemain de la culture. 
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Au cours de la croissance cellulaire, les maximums de variation de résistance ont été mesurés 

aux environ de 4 KHz. Nous avons donc effectué l’analyse cinétique à 4 KHz avec une 

résolution de 5s. 

 

Nous avons injecté la Lf sur deux cultures et la Lf non spécifique sur les deux autres cultures 

afin de mesurer les cinétiques des résistances en doublon. Les mesures présentées sur la 

Figure 5- 25 correspondent aux moyennes respectives de ces cinétiques. Les écarts types 

représentés ont également été déterminés à partir de ces doublons. 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 5- 25 : Suivi cinétique de la résistance normée à 4 KHz et moyennée sur deux 

cultures de CHO non confluentes après l’injection de Lf et de Lf non spécifique. 

 

Comme précédemment, nous constatons que les injections des deux types de protéines 

provoquent des augmentations brusques de résistance. Pour la Lf spécifique, la résistance 

augmente de 4,5%. Pour la Lf non spécifique, elle augmente de 3,5%. 

Après cette augmentation rapide, pour les deux types de protéine, la résistance diminue 

progressivement sur environ 11 minutes. Pour la Lf spécifique, la résistance diminue de 

13,6%. Pour la Lf non spécifique, elle diminue de 9,3 %. 

 

Concernant l’injection de Lf spécifique, après avoir diminué, la résistance augmente 

linéairement comme nous l’avons observé lors des précédentes expériences. La pente est alors 

de 0,12%/min. 

Concernant l’injection de Lf non spécifique, après avoir diminué, la résistance varie beaucoup 

plus lentement. D’abord, elle diminue légèrement puis augmente. Elle semble ainsi se 

stabiliser autour d’une valeur moyenne. 
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II.4.3. Discussion et interprétation électrochimique 

 Les précédentes expériences, nous ont montré que l’injection de protéine  provoque 

d’abord une augmentation brusque de la résistance suivie d’une diminution. Pour un tapis 

cellulaire non confluent, cette diminution dure environ 10 minutes. Cette évolution temporelle 

est identique à celle constatée lors d’un changement de milieu (cf paragraphe II.2.1). Elle est 

donc provoquée par les variations de température subie par les cellules lors de l’injection d’un 

nouveau milieu à la pipette. 

 

Lors de l’injection de Lf spécifique, après la phase transitoire inhérente au changement de 

milieu, la résistance augmente progressivement et linéairement. 

Pour l’injection de Lf non spécifique, la résistance se stabilise ensuite rapidement. 

 

La résistance dépend principalement du milieu présent dans les interstices intercellulaires (cf 

modélisation du paragraphe II.3). L’augmentation de résistance mesurée lors de l’injection de 

Lf est donc due à la diminution de la conductivité du milieu dans ces interstices. 

Nous savons que la Lf spécifique adhère à 96,2 % des récepteurs membranaires des CHO (ie 

les protéoglycanes et la nucléoline, cf paragraphe I.2.2) ce qui lui permet de se faire 

endocytée. La Lf non spécifique adhère uniquement à la nucléoline et ne peut donc se faire 

endocytée par les CHO. 

 

Quand un milieu contenant de la Lf spécifique est injecté dans les puits, la Lf spécifique est 

endocytée par les CHO et le milieu contient progressivement moins de protéines. Les 

protéines étant des particules chargées, la conductivité du milieu diminue et la résistance 

mesurée augmente. L’endocytose de la Lf spécifique entraine donc l’augmentation linéaire 

précédemment mesurée. 

 

Comme la Lf non spécifique n’est pas endocytée par les CHO, le milieu ne voit pas sa 

conduction modifiée suite à l’adhésion de la protéine aux CHO. Une fois le système stabilisé 

en température, la résistance se stabilise également rapidement. 
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Les différentes analyses effectuées nous ont permis de déterminer une tendance 

électrochimique liée à l’interaction de la Lf avec les CHO et à son endocytose. En étudiant de 

façon comparative l’interaction des CHO avec une protéine Lf  spécifique et non spécifique, 

nous avons eu la confirmation que l’augmentation de résistance observée lors de l’injection de 

Lf est bien caractéristique de son interaction et de son endocytose par les CHO. 

 

Au cours des précédentes expériences, nous avons caractérisé l’augmentation linéaire de 

l’impédance due à l’injection de Lf par des taux de variations (cf annexe 4). Ces taux de 

variation sont regroupés dans les tableaux suivants : 

 

Tableau 5- 3 : Taux de variation des résistances lors des différentes injections de Lf. 

 

Nous voyons que malgré des paramètres électrochimiques identiques (même impédance), les 

taux de variation de résistance liés à l’endocytose de la Lf varient.  

 

Nous avons également vu que les changements de milieu effectués pour injecter la protéine 

influencent les évolutions temporelles de la résistance. Ces changements de milieu entrainent 

des variations de résistance difficilement contrôlable. L’influence précise de ces perturbations 

sur la mesure électrique de l’endocytose de la protéine n’est ni quantifiable, ni contrôlable. 

Elles diminuent donc la reproductivité des variations de résistance mesurées lors de cette 

endocytose (cf Tableau 5- 3) et empêche de mesurer des cinétiques électrochimiques 

semblables. 

 

Une technique d’injection des réactifs manuelle diminue donc la reproductivité des 

expériences. Cette méthode est couramment employée pour injecter des réactifs cytotoxiques 

ou des facteurs de croissance (cf paragraphe I.1) qui entrainent des changements importants 

 ∆R/min 

Analyse à fréquence fixe    

à 15 KHz 

(paragraphe II.4.1.2 

0,77 %/min 

Analyse par spectroscopie 

d’impédance à 15 KHz 

(paragraphe II.4.2.1) 

0,4 %/min 

 ∆R/min 

Analyse à fréquence fixe    

à 4 KHz 

(paragraphe II.4.2.2) 

0,18 %/min 

Analyse par spectroscopie 

d’impédance à 4 KHz 

(paragraphe II.4.2.1) 

0,12 %/min 
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des propriétés électriques du tapis cellulaire. Elle n’est cependant pas adaptée lorsque les 

réactions électrochimiques détectées sont ténues. 

 

La microfluidique permet d’injecter automatiquement des réactifs sur des cultures cellulaires 

in-vitro sans que les cellules soient exposées à l’air ambiant ou qu’elles subissent des 

changements de température. Les techniques microfluidiques évite la manipulation manuelle 

de pipette puisque l’injection de réactifs se fait automatiquement par des pousses seringues 

reliés à des capillaires. Les capillaires permettent également de conserver les cellules au sein 

de l’incubateur au cours de l’injection des réactifs.La microfluidique permet ainsi d’injecter 

des réactifs sur les cellules avec beaucoup moins de perturbations qu’une injection manuelle. 

  

Nous inspirant du système SPR présenté au paragraphe I.1, nous avons réalisé un dispositif 

microfluidique pour analyser l’interaction CHO-Lf sans intervention humaine. 

 

III.  Etude de l’interaction CHO-Lf avec les 
 dispositifs microfluidiques 

 Pour rappel, nous avons décrit la conception du dispositif microfluidique au 2ème 

chapitre, dans le paragraphe I.2.2. et sa fabrication au paragraphe II de ce même chapitre. Ce 

dispositif est représenté fixé sur son circuit imprimé sur la Figure 2-21.  

Ce dispositif a été caractérisé au paragraphe III du 3ème chapitre avec notamment du milieu 

cellulaire. 

Nous allons maintenant décrire son utilisation dans le cadre de l’étude de l’interaction CHO-

Lf pour pallier aux défauts du système à puits liés au changement de milieu. 

 

III.1.  Matériel de mesure pour la microfluidique 

L’utilisation de la microfluidique nécessite du matériel spécifique à ce domaine :  

- les pousse-seringues pour injecter automatiquement les liquides et réactifs 

- les capillaires à l’intérieur desquels circulent les liquides et réactifs 

- des seringues adaptées au pousse seringue et aux faibles volumes utilisés 
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- des connectiques reliant les seringues aux capillaires 

- des éventuelles connectiques reliant les capillaires au composant microfluidique 

 

Pour nos mesures d’impédancemétrie, en plus de ce matériel, nous avons utilisé un 

impédancemètre, un ordinateur portable avec le programme Labview et un circuit relais 

permettant d’analyser parallèlement plusieurs canaux (décrit au chapitre 2, au paragraphe 

II.3.4.) comme pour les mesures effectuées avec les dispositifs à puits. 

 
Une fois que les cellules sont injectées dans le dispositif, ce dernier est placé dans 

l’incubateur de culture. Les seringues injectant le milieu de culture dans les dispositifs sont 

placées sur le pousse seringue, à l’extérieur de l’incubateur. 

  

Une photo du dispositif microfluidique relié au matériel de mesure et placé dans l’incubateur 

est présentée en Figure 5- 26. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 26 : Photo du banc de montage des manipulations microfluidiques 
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III.2.  Croissance cellulaire 

 Pour étudier l’interaction de la Lf avec les CHO dans les dispositifs microfluidiques, 

nous avons du cultiver les cellules dans les microcanaux. Ces expérience ont nécessité la mise 

au point de protocoles de culture particulier. 
 

III.2.1.  Protocole  de culture 

III.2.1.1.  Protocole  de stérilisation et de préparation du dispositif 

 Comme pour le dispositif à puits, il est important de stériliser les dispositifs pour 

qu’aucune bactérie ne contamine la culture cellulaire. 

 

Il est aussi important de conditionner les électrodes avec du milieu cellulaire pour que les 

cellules adhèrent plus aisément aux électrodes lors de leur injection. 

 

Le protocole de stérilisation des dispositifs microfluidiques utilisée est le suivant : 

- Alcool versé sur le dispositif microfluidique sans les capillaires et les capillaires (avec 

leur connectique déjà fixé). 

-  Connexion des capillaires au dispositif. 

- Injection en parallèle d’alcool dans chacun des canaux à l’aide d’un pousse seringue 

avec un débit de 10µl/min pendant 10 minutes. 

- Injection en parallèle d’eau stérile dans chacun des canaux à l’aide d’un pousse 

seringue avec un débit de 10µl/min pendant 10 minutes. 

- Injection en parallèle continue de milieu cellulaire F12-K dans chacun des canaux à 

l’aide d’un pousse seringue avec un débit de 10µl/min pendant 16H (pendant la nuit). 

Des mesures du milieu cellulaire sont effectuées en parallèle sur tous les canaux par 

spectroscopie d’impédance pendant la nuit. Ces mesures sont prises toutes les 3heures. 

 

 



Chapitre 5 : BioMEMS pour l’étude de l’interaction cellule-protéine par impédancemétrie 

 

342 
 

III.2.1.2. Protocole  d’injection des cellules 

 Le protocole d’injection des cellules a été modifié trois fois. Les deux premiers 

protocoles ne nous ont pas permis d’obtenir suffisamment de cellules dans les canaux. Si trop 

peu de cellules sont injectées dans les canaux, les cellules peuvent ne pas s’y développer. La 

densité cellulaire a en effet une influence importante sur la croissance des cellules (5-55). 

 

- Injection des cellules avec des seringues manipulées manuellement et connectées au 

dispositif par les capillaires.  

 

 Les cultures réalisées avec ce protocole n’ont pas données de résultats satisfaisants. 

Des fuites sur les bords des canaux ont été souvent observées après l’injection des cellules. 

Ces fuites sont causées par le détachement du PDMS sur le verre.  

 

En poussant manuellement la seringue contenant les cellules, leur injection dans les canaux se 

fait à un débit élevé de plusieurs dixièmes de ml/minutes. Ce débit créé une pression élevée 

dans les microcanaux qui peut éventuellement provoquer la rupture du scellement du PDMS. 

Pour rappel, au chapitre 3, paragraphe III, les caractérisations des dispositifs microfluidiques 

avec différents liquides ont été effectuées en injectant les liquides à l’aide d’un pousse 

seringue (débit 10 µl/min). 

Pour rappel également, au chapitre 2, nous avons évoqué les travaux de Bhattacharya. Ces 

travaux montrent que les paramètres d’oxydation plasma que nous avons utilisés (cf chapitre 

2, paragraphe II.2.2.3.) permettent à la fixation du PDMS sur le verre de subir des pressions 

maximales de 4,82 Bar.  

 

Pour connaitre le débit maximal permettant de ne pas dépasser une pression hydrodynamique 

de 4,82 Bar dans les microcanaux en PDMS fixés au substrat en verre, nous avons utilisé les 

formules (40), (41) et (42). 

 

Pour ces calculs, nous avons considéré une longueur de capillaire d’entrée de 40 cm et un 

diamètre de 100 µm. Une largeur de canal de 400 µm, une hauteur de 100 µm et une longueur 

de 0,62 cm (cf chapitre 2, paragraphe I.2.2.2.). Une longueur de capillaire de sortie de 10 cm 

et un diamètre de 100 µm (pour transporter les réactifs du canal vers un tube remplie d’eau 
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servant de réservoir de sortie). Nous avons considéré une viscosité du milieu égale à celle de 

l’eau (0,001 Pa.s). 

 

La résistance hydrodynamique du capillaire est très élevée car sa longueur est importante. La 

longueur du capillaire ne peut être réduite car elle correspond à la distance minimum pouvant 

séparer le pousse seringue du bioMEMS (le pousse seringue ne peut pas être placé à 

l’intérieur de l’incubateur). En conséquence de cette longueur importante, le diamètre du 

capillaire doit être le plus petit possible pour minimiser le volume mort (cf lexique). Ce 

volume est déterminant pour les injections de réactifs. Ce point est discuté dans le paragraphe 

concernant le protocole d’injection des réactifs. 

 

Le débit maximal ainsi calculé est de 177,5 µl/min (environ 3 µl/s). En manipulant 

manuellement la seringue, il est difficile d’assurer un débit aussi lent. Ceci explique pourquoi 

les injections des cellules effectuées manuellement provoquent ces fuites aux bords des 

canaux. 

 

Nous avons donc décidé d’effectuer les injections de cellules avec un pousse-seringue pour 

éviter de provoquer des fuites dans nos dispositifs microfluidiques qui peuvent contaminer les 

cultures cellulaires. 

Cette méthode d’injection est schématisé sur la Figure 5- 27, encart A. 

 

- Injection des cellules avec des seringues manipulées à l’aide de pousse seringue et 

connectées au dispositif par les capillaires.  

 

 Pour effectuer ces injections, nous avons réglé le pousse seringue à un débit inférieur à 

177,5 µl/min : 10 µl/min (0.16667 µl/s) puis à 60 µl/min (1 µl/s).   

Les injections ont été effectuées en observant les microcanaux au microscope. L’injection des 

cellules est stoppée quand une concentration suffisante est présente dans les microcanaux. 

 

En utilisant ce protocole d’injection, à ces faibles débits, il est difficile d’obtenir une 

concentration cellulaire suffisante dans les canaux, il semble qu’une partie importante des 

cellules reste et sédimente dans les seringues, les capillaires d’injection ou les connectiques 

microfluidiques. Les cultures effectuées avec le peu de cellules présentes dans les canaux ont 

donné des résultats mitigés. 
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Ce phénomène de sédimentation a déjà été remarqué par l’équipe du Pr. Lee. (5-56,5-57). 

Pour l’éviter, une bille magnétique stérilisée est placée à l’intérieur de la seringue, dans les 

réactifs injectés. Un aimant est placé contre la paroi extérieure de la seringue et est déplacé 

latéralement de manière à mouvoir la bille à l’intérieur de la seringue. Le déplacement de la 

bille va ainsi permettre d’agiter les cellules et de les garder en suspension malgré le faible 

débit (5-57). Nous avons pris connaissance de ces travaux après les expérimentations et 

n’avons pu l’essayer. 

 

Pour éviter  ce phénomène de sédimentation, nous avons placé le porte seringue à la verticale 

au dessus du bioMEMS afin de se servir de la gravité pour diminuer ce phénomène de 

sédimentation. 

Cette manipulation n’a pas obtenu de résultats vraiment concluants. 

Il est aussi possible que les cellules soient bloquées dans certains espaces présents entre les 

diverses connectiques microfluidiques. 

Cette méthode d’injection est schématisée sur la Figure 5- 27, encart B. 

 

Nous avons donc décidé de nous passer des connectiques microfluidique pour l’injection des 

cellules. 

 

- Injection des cellules avec des seringues manipulées manuellement et connectées 

directement au dispositif (sans capillaires).  

 

 Pour injecter les cellules dans les microcanaux, nous avons finalement retiré les 

capillaires à l’entrée des canaux microfluidiques et nous y avons inséré directement les 

aiguilles des seringues. 

Pour effectuer cette opération, les capillaires ne doivent pas être fixés de façon permanente 

aux dispositifs (avec de la colle ou du PDMS par exemple). Il faut donc choisir des capillaires 

dont le diamètre est très proche du diamètre du poinçon permettant de créer les accès aux 

canaux pour que les capillaires puissent être fixés au dispositif sans adhésifs supplémentaires. 
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Pour injecter les cellules dans N microcanaux, le protocole d’injection des cellules finalement 

utilisé est le suivant : 

- A la fin de la phase de stérilisation, verser de l’alcool sur le dispositif microfluidique 

et sur les capillaires (avec leur connectique déjà fixé). 

- Préparation d’un papier imbibé d’alcool. 

- Changer toutes les seringues par de nouvelles seringues avec du nouveau milieu et les 

connecter à l’entrée des capillaires. 

- Nettoyage du tapis cellulaire cultivés dans les N boites de Pétri avec 2 ml de 

Trypsine/EDTA pour les détacher du substrat. Retirer immédiatement la 

Trypsine/EDTA. 

- Placer dans l’incubateur les N boites de Pétri contenant les cellules avec 1ml de 

nouvelle Trypsine pendant 5min à 37°C. 

- Prélever la suspension de cellule de chaque boite de Pétri et injecter chacune dans un 

tube avec 9ml de nouveau milieu cellulaire F12/K (avec 10% de sérum de veau fœtal). 

- Centrifuger les tubes pendant 5min à 1100 RPM puis retirer le surnageant. 

- Suspendre à nouveau les cellules de chaque tube dans 3 ml de milieu F12/K frais et les 

centrifuger à nouveau pendant 3min à 1100 RPM puis retirer le surnageant. 

- Suspendre à nouveau les cellules dans 100µl ml de milieu F12/K frais (V1) et 

rassembles les N suspensions dans un tube. 

- Verser les N*100µl de suspension de cellule dans un bouchon de tube Falcon de 15 

ml. 

- Retirer les capillaires d’entrée et de sortie d’un des N canaux et les poser sur le papier 

imbibé d’alcool. 

- Introduire 100µl de la suspension de cellule issue du bouchon de tube dans une 

seringue de 1ml avec aiguille et injecter ces 100µl dans les canaux  

- Vider l’air des capillaires en poussant légèrement les seringues contenant le nouveau 

milieu et les replacer sur le dispositif tout de suite après l’injection des cellules. 

- Répéter les trois dernières étapes pour les autres canaux. 

- Observation au microscope à fluorescence de la densité cellulaire des canaux. 
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Dans ce protocole, il est bien entendu très important de réussi à garder les capillaires stériles 

pendant l’injection des cellules. 

 

Les différents protocoles d’injection sont schématisés sur la Figure 5- 27. La méthode 

d’injection ici utilisée est schématisée dans l’encart C. 

 

 

 
  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 5- 27 : Schéma des différentes méthodes d’injection des cellules dans les 

microcanaux 
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III.2.1.3. Discussion sur les méthodes d’injection des cellules dans 

 les microcanaux 

 Concernant l’état de l’art des méthodes d’injections des cellules dans des 

microcanaux, de nombreux travaux de microfluidique ont déjà réussi à cultiver des cellules 

dans des microcanaux (5-58,5-59,5-60,5-61). Souvent les auteurs de ces publications ne 

précisent pas si l’injection des cellules se fait avec ou sans les capillaires, avec ou sans pousse 

seringue. Les difficultés liées à ces injections dépendent de la géométrie et du type de 

microdispositif utilisé. 

Dans notre cas, pour les études impédimétriques, le PDMS est fixé à la fois sur du verre et sur 

du métal. D’après Nevill et al.(5-56), le PDMS ne peut se fixer de façon permanente au métal 

et les lignes de métal sont donc souvent à l’origine des fuites. Dans notre cas, avec les 

paramètres de fixation définis au 2ème chapitre, paragraphe II.2.2.3., le PDMS est fixé au verre 

et au métal de façon permanente. Seulement, cette fixation ne peut supporter des pressions 

trop élevées.  

   

La méthode développée (cf Figure 5- 27.C) nécessite de garder les capillaires stériles au cours 

de l’injection des cellules. Cette technique requiert une certaine expérience dans la culture 

cellulaire in-vitro et entraine une disparité dans la concentration de cellules injectées. Une 

méthode originale a récemment été développée par Morel et al. (5-62). Cette technique permet 

de cultiver des cellules sur un substrat complet pour venir ensuite fixer un microcanal sur 

cette culture à l’aide d’une résine photosensible. Nous avons pris connaissance de ces travaux 

après les expérimentations et n’avons pu l’essayer. 

 

III.2.1.4. Protocole de culture des cellules dans les microcanaux et 

 suivi de leur culture par impédancemétrie 

 Une fois les cellules injectées en nombre suffisant dans les canaux, les cellules sont 

cultivées dans les canaux selon le protocole suivant : 

 

- Après avoir injecté les cellules dans les canaux et déterminer qualitativement leur 

nombre par observation microscopique, le bioMEMS est placé dans l’incubateur et les 

seringues fixées au pousse-seringue en dehors de l’incubateur. 
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- Les cellules sont laissées sans flux pendant 4 heures pour les laisser adhérer aux 

électrodes. 

- Du milieu frais est injecté à un flux de 167 nl/min durant la nuit. Ainsi le milieu du 

canal est renouvelé toutes les 1min12s.  

- Des mesures d’impédance sont effectuées dans chaque canal toutes les 3h. 

- Le lendemain, la confluence des canaux est vérifiée au microscope à fluorescence.  

 

III.2.2.  Suivi de la culture cellulaire dans des microcanaux 

par impédancemétrie 

III.2.2.1. Comparaison quantitative des cultures 

 La mesure en parallèle des spectres d’impédance de plusieurs microcanaux dans 

lesquelles les CHO ont été injectées nous permet de comparer et de quantifier la confluence 

des tapis cellulaires.  

 

La figure suivante montre les résistances mesurées juste après l’injection des cellules dans les 

microcanaux et 24H après. 

 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

 
 Figure 5- 28 : Résistances de quatre cultures de CHO effectuées dans des µcanaux en 

début et en fin de culture 
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Comme pour la croissance dans les puits, nous voyons que la partie réelle augmente au cours 

de la croissance. L’allure spectrale des résistances en fin de culture se rapproche de celle 

mesurée dans des puits (cf Figure 5- 13). 

 

Beaucoup de travaux ont déjà utilisé des canaux microfluidiques avec des systèmes de mesure 

électrique pour étudier des cellules uniques (cf chapitre 1, paragraphe V.1.3.1.). A notre 

connaissance, ces travaux correspondent aux premières mesures électriques du 

développement de tapis cellulaire au sein de microcanaux.  

 

III.2.2.2. Suivi cinétique de la résistance des CHO cultivées dans 

 les microcanaux 

 En effectuant des mesures de résistance pendant la croissance cellulaire, il est possible 

de suivre quantitativement la croissance cellulaire. La résolution temporelle de ces mesures 

est de 180 minutes. 

 

La figure suivante présente l’évolution temporelle de la résistance à 18 KHz de deux cultures 

effectuées dans des microcanaux et suivies en parallèle sur 26H. Les photos sont prises en 

retirant le bioMEMS de l’incubateur et en observant les microcanaux avec un microscope 

confocal à fluorescence.  
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Figure 5- 29 : Cinétique de la résistance de deux cultures mesurées en parallèle et 

comparaison avec leurs observations microscopiques par fluorescence 

µcanal 1, début de culture  

µcanal 2, début de culture  µcanal 2 c ulture  +24H 

µcanal 1, c ulture  +24H 
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Sur la figure précédente, la comparaison des mesures de résistance et des photos prises au 

microscope à fluorescence montre bien que la mesure de la résistance permet de suivre 

quantitativement la croissance cellulaire. 

Au contraire de la croissance cellulaire mesurée dans les puits (cf Figure 5- 14), la phase 

d’étalement et de division cellulaire ne génère pas de pente différente, il n’est donc pas 

possible de distinguer ces deux phases de croissance. 

 

La culture en canaux microfluidiques permet aussi d’effectuer des cultures cellulaires sur 

plusieurs jours sans avoir besoin de renouveler le milieu cellulaire puisque celui-ci est 

renouvelé automatiquement grâce au pousse-seringue. 

La figure suivante présente l’évolution temporelle de la résistance à 18 KHz d’une culture 

avec une densité cellulaire initial assez faible effectuée dans un µcanal sur 48H. 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 5- 30 : Cinétique de la résistance d’une culture de CHO effectuée dans un µcanal 

sur 48H et comparaison avec les observations microscopique par fluorescence. 

µcanal,  c ulture  +24H 

µcanal, c ulture  +48H 

µcanal en début de culture  
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III.2.2.3. Modélisation de la résistance des CHO cultivées dans les 

 microcanaux 

 Pour modéliser la croissance cellulaire dans les microcanaux, nous avons utilisé le 

même circuit équivalent que celui utilisé pour les cultures effectuées dans les puits (cf Figure 

5- 19). 

 

La figure suivante présente les spectres de résistance et de réactance du milieu cellulaire des 

CHO (aucunes cellules) et d’une culture de cellules CHO juste après leur injection dans un 

microcanal, 18 H après leur injection et 24H après. 

 

 

 

 

 

 

 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figure 5- 31 : Résistance et réactance du milieu cellulaire et d’une cultures de CHO dans 

un microcanal à différents moments de leur croissance, avec les différentes 

configurations de circuit équivalent 

 
Pour modéliser l’impédance du milieu cellulaire, nous avons utilisé le circuit électrique 

présenté au troisième chapitre, figure 3-31. Pour rappel, ce modèle consiste en un CPE en 

série avec une résistance. 
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Nous constatons que le circuit équivalent modélise correctement les spectres expérimentaux. 

Nous avons regroupé les coefficients de détermination (R2) et les différentes valeurs des 

composants dans le tableau suivant.  

 

Tableau 5- 4 : Comparaison des paramètres de modélisation de l’impédance des cultures 

avec différentes densités cellulaire initiales. Modélisation obtenue avec le circuit 

équivalent avec un modèle d’interface. 

 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

Nous voyons avec ces paramètres que, comme avec les puits pour l’effet de la densité 

cellulaire, la résistance liée aux cellules Rcellule augmente. Par contre, la capacité liée aux 

cellules Kcellule augmente. Ceci confirme bien que la diminution de la capacité Kcellule observée 

avec les systèmes à puits est due à une densité cellulaire initiale élevée (80% et 100% de 

confluence) qui entraine une sur confluence en fin de croissance. 

 

Comme pour les systèmes à puits, si nous considérons la capacité Kcellule en fin de croissance 

(à 24H) et que nous divisons cette capacité par la surface recouvertes par les électrodes (5,3 

Circuit électrique avec 

un modèle d’interface 

Après injection  

des cellules 
Culture + 18H Culture + 24H 

R2 0,99976 0,99971 0,99962 

Kmilieu 

1,10037E.10-7 

±  9,7342.10-10 

1,14223.10-7  

± 1,1715.10-9 

1,14228.10-7  

± 1,45144.10-9 

nmilieu 

0,91945± 

0,00137 

0,90313± 

0,00162 

0,90222± 

0,00204 

Rmilieu 

40,69925± 

8,51589 

49,01366± 

11,3811 

45,5412± 

15,15001 

Kcellule 

3,59218.10-7 

±  4,87395.10-7 

4,96466.10-7 

± 4,24872.10-7 

9,0735.10-7 

± 5,97033.10-7 

ncellule 

0,8999± 

0,12924 

0,78281± 

0,07882 

0,67564± 

0,05928 

Rcellule 
225,78444± 

32,96373 

465,4957± 

47,03353 

769,78697± 

70,6539 
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mm x 400 µm, cf chapitre 2, paragrahe I.2.2.1 et I 2.2.2), nous obtenons pour les cellules une 

capacité membranaire surfacique de 43 µF/cm2 qui se rapproche de la capacité membranaire 

surfacique précédemment déterminée (5-52). 

 

Nous allons maintenant étudier l’évolution des paramètres de modélisation issus du circuit 

équivalent avec deux modèles d’interface. 

 

III.3.  Etude de l’interaction avec la Lf 

 Après avoir réussi à cultiver les cellules dans les microcanaux et à mesurer leur 

croissance par impédancemétrie, nous avons étudié l’interaction de la Lf avec les cellules par 

l’intermédiaire de la microfluidique. Cette interface microfluidique doit nous permettre 

d’injecter la protéine sur les cellules sans perturber leur environnement électrochimique. 
 

III.3.1.  Détermination du débit d’injection maximum des 

réactifs  

 La microfluidique diminue les perturbations mécaniques et électrochimiques de 

l’environnement cellulaire mais le passage des flux au dessus des cellules créé néanmoins des 

forces de cisaillement qui, si elles sont trop importantes, peuvent détériorer les cellules ou les 

détacher de leur substrat de culture. 

 
Il est donc important de régler correctement le débit d’injection des réactifs. Anthony 

Treizebré a déjà étudié la culture de CHO dans des canaux microfluidiques pour des études 

avec une sonde THz (5-63). D’après sa thèse, le cisaillement dans un microcanal est égale à: 
 

2
6

s
Q

C
h l

η× ×=
×   

(82) 

 

Où η est la viscosité du liquide, Q son débit, h la hauteur du canal et l sa largeur. 
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Les simulations numériques microfluidiques effectuées dans cette thèse avec COMSOL ont 

montré que des cisaillements de l’ordre de 0,04 Pa permettent de ne pas abimer les cellules 

CHO au sein des microcanaux. 

D’après la formule (82), ce cisaillement maximal correspond pour nos canaux à un débit 

maximal de 1,6 µl/min (96 µl/h).  

 

Une fois les cellules cultivées dans les microcanaux, elles ne doivent donc pas être exposées à 

un débit supérieur à 1,6 µl/min.  

 

III.3.2.  Minimisation du volume mort 

 Nous avons évoqué au paragraphe III.2.1.2 l’importance du volume mort lié aux 

capillaires. Ce volume retardant l’arrivée des réactifs à la zone de détection et étant une 

éventuelle source de contamination, il doit être minimisé. Comme nous l’avons évoqué au 

même paragraphe, la longueur du capillaire ne peut être réduite (cf Figure 5- 26). Seul le 

diamètre intérieur du capillaire peut être minimisé. 

Parallèlement à ce paramétrage, le diamètre intérieur des capillaires détermine aussi la 

pression avec laquelle les liquides sont amenés au canal contenant les cellules. 

 

Pour exemple, si nous choisissons des capillaires avec un diamètre intérieur de 200µm et une 

longueur de 40cm, à un débit de 1,6 µl/min, les réactifs mettront environ 7min51s pour 

atteindre le canal contenant les cellules. 

Si nous choisissons un diamètre intérieur de 100µm avec une même longueur, les réactifs 

mettront environ 1min58s à atteindre les cellules.  

 

Le diamètre de 100 µm étant le plus petit disponible chez notre fournisseur (Upchurch), nous 

avons choisi ce diamètre. 
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III.3.3.  1er Protocole d’injection de la Lf et ses résultats 

 Pour détecter l’interaction de la Lf avec les CHO avec une résolution temporelle 

élevée, nous avons utilisé l’impédancemètre 4192 en effectuant un balayage de deux points 

(cf chapitre 2, paragraphe III.1.2.). La résolution temporelle ainsi obtenue est de 52s. 

 

Pour être sûr de ne pas endommager les cellules, nous avons utilisé un débit de 1,17 µl/min. 

Ainsi les réactifs mettent environ 2min40s pour atteindre les cellules. 

 

Comme pour les manipulations sur les puits, la Lf et Lf non spécifique ont été suspendues à 

une concentration de 5 µM. 

 

Le premier protocole utilisé pour l’étude de l’interaction Lf est le suivant : 

- Etude des spectres de croissance (début, milieu, fin) pour choisir une fréquence fixe 

d’étude. 

- Vérification de la stabilité de la croissance par les mesures d’impédances et leur 

analyse cinétique pendant une heure sous un flux de 167 nl/min. 

- Mesures en parallèle sur 2 canaux avec respectivement injection de Lf, Lf mutante, 

changement de seringue.  

- Mesures pendant 30 minutes sur chaque canal avec injection des protéines à un débit 

de: 0.07 ml/h (changement de milieu toutes les 10s dans les canaux). Début de 

l’interaction environ 2 minute 40s après injection. 

- Observation des cellules après l’injection des protéines.   

 

Après l’injection des protéines, le tapis cellulaire est très endommagé comme on peut le 

constater sur les photos suivantes : 
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Figure 5- 32 : Comparaison des cultures cellulaires avant et après l’injection des 

protéines. Photos prises au microscope à fluorescence. 

 

Nous voyons sur les photos que le canal dans lequel on a injecté la Lf contient davantage de 

cellules que celui dans lequel on injecté la Lf non spécifique.  

Cette observation confirme l’augmentation des propriétés anti-inflammatoire induite par la Lf 

(5-24). 

  

Les mesures électriques enregistrées pendant les manipulations ne donnent pas des résultats 

cohérents avec les manipulations sur les puits comme on peut le voir sur la Figure 5- 33. 

 

 

 

 

 
 

µcanal avan t l’expérience 
(Injection de Lf) 

µcanal après l’expérience 
(Injection de Lf) 

µcanal avant l’expérience 
(Injection de Lf non spécifique) 

µcanal après l’expérience 
(Injection de Lf non spécifique) 

200 µm 
200 µm 

200 µm 200 µm 
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Figure 5- 33 : Evolutions temporelles des résistances électriques des canaux pendant 

l’injection de protéine (ici à 20 KHz) 

 
Nous voyons que les résistances ont une tendance à diminuer au de la mesure, ce qui confirme 

le détachement des cellules. 

 

Les augmentations brusques de résistance peuvent être attribuées au passage d’une bulle d’air 

dans les microcanaux.  

Le passage de ces bulles est visibles sur les photos des Figure 5- 34 et Figure 5- 35. Quand la 

bulle d’air passe au dessus, le tapis cellulaire semble devenir plus homogène avec les 

différentes cellules qui sont plus difficilement distinguables. Cette déformation optique est 

causée par le changement d’indice optique du au passage d’air au lieu de milieu cellulaire. 

 

Ce phénomène parasite peut être corrigé (5-64,5-65) mais nous n’avons pas eu le temps de 

mettre en place un système rectificatif. Une observation microscopique simultané pourrait 

corréler de façon évidente les augmentations de résistivité avec le passage de ces bulles. 
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Figure 5- 34 : Photo prise au microscope à fluorescence du passage d’une bulle d’air 

dans un microcanal 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Figure 5- 35 : Photo prise au microscope à fluorescence avant, pendant et après le 

passage d’une bulle d’air à l’entrée du canal. 

Entrée du canal après le 
passage de la bulle d’air 

Bulle d’air à l’entrée du canal  

Bulle d’air rentrant dans le canal  

Cellule + milieu  Cellule + bulle                     
d’air 

Cellule + bulle                     
d’air 

Cellule + milieu  

Bulle d’air  

Bulle d’air  

200 µm 

200 µm 

200 µm 200 µm 

200 µm 



Chapitre 5 : BioMEMS pour l’étude de l’interaction cellule-protéine par impédancemétrie 

 

360 
 

Les photos de la Figure 5- 32 montrent que les mesures effectuées sont invasives puisque 

beaucoup de cellules se sont détachées. 

Nous avons donc modifié le protocole de mesure pour éviter ce phénomène. 

 

III.3.4.  2ème  protocole d’injection de la Lf et ses résultats 

 Pour éviter une possible détérioration du tapis cellulaire au cours de l’expérience, nous 

avons diminué la durée de l’expérience.  

Nous avons diminué le débit des liquides en supposant qu’il est trop élevé et provoque des 

forces de cisaillement trop important pour les cellules. 

 

Le nouveau protocole utilisé est le suivant : 

- Etude des spectres de croissance (début, milieu, fin) pour choisir une fréquence fixe 

d’étude. 

- Vérification de la stabilité de la croissance par les mesures d’impédances et leur 

analyse cinétique pendant 20 minutes à un débit de 167 nl/h. 

- Mesures en parallèle sur deux canaux avec respectivement injection de Lf et Lf non 

spécifique, changement de seringue.  

- Mesures pendant 30 minutes sur chaque canal avec injection des milieux à un débit de 

833 nl/min (changement de milieu toutes les 14s). Début de l’interaction environ 3 

minute 47s après injection. 

- Observation des cellules après l’injection des protéines. 

 

La Figure 5- 36 présente les observations des tapis cellulaires avant et après l’expérience. On 

remarque que les cellules sont moins endommagées qu’à la précédente expérience mais que le 

tapis cellulaire est encore une fois abimé. Le protocole a donc permis de davantage préserver 

les cellules. 

On remarque, comme pour la précédente expérience, que les cellules ayant réagit avec la Lf 

ont été davantage protégées que les cellules exposées à la Lf non spécifique. Cette nouvelle 

observation confirme le caractère anti-inflammatoire induit par la Lf.   
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Figure 5- 36 : Comparaison des cultures cellulaires avant et après l’injection des 

protéines avec le nouveau protocole. Photos prises au microscope à fluorescence. 

 

Les mesures électriques enregistrées pendant les manipulations ne donnent pas des résultats 

cohérents avec les manipulations sur les puits comme on peut le voir sur la Figure 5- 37. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5- 37 : Evolutions temporelles des résistances électriques des microcanaux 

pendant l’injection de protéine avec le nouveau protocole (ici à 50KHz). 

µcanal avant l’expérience 
(Injection de Lf) 

µcanal avant l’expérience 
(Injection de Lf non spécifique) 

µcanal après l’expérience 
(Injection de Lf non spécifique) 

µcanal après l’expérience 
(Injection de Lf non spécifique) 

100 µm 

100 µm 
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Encore une fois nous voyons que la résistance a tendance à diminuer, ce qui est du au 

détachement des cellules. Les augmentations brusques de résistance peuvent encore une fois 

s’expliquer par la présence de bulles d’air dans les microcanaux (cf Figure 5- 34 et Figure 5- 

35). 

 

Nous avons ensuite décidé d’effectuer un test d’injection d’un nouveau milieu en ne modifiant 

aucun paramètre d’injection par rapport à ceux utilisés lors de la culture cellules. 

 

III.3.5.  Injection d’un nouveau milieu 

 Pour ces expériences, le débit a été conservé identique à celui utilisé lors de la culture 

cellulaire. 

 

Le protocole d’injection utilisé est le suivant : 

- Etude des spectres de croissance (début, milieu, fin) pour choisir une fréquence fixe 

d’étude. 

- Vérification de la stabilité de la croissance par les mesures d’impédances et leur 

analyse cinétique pendant 10 minutes sous un flux constant de 167 nl/min (idem 

croissance). Balayage fréquentielle réduit à 2 fréquences.  

- Mesures en parallèle sur deux canaux avec injection de milieu frais (nouvel seringue).  

- Mesures pendant 15 minutes sur chaque canal avec injection des milieux à un débit de 

167 nl/min. Début de l’interaction environ 18 minutes 50s après l’injection donc 

lancement des mesures d’impédance 15 minutes après.  

- Observation des cellules après l’injection du milieu frais. 

 

La Figure 5- 38 présente les observations des tapis cellulaires avant et après l’expérience. On 

remarque que malgré les débits similaires à ceux utilisés lors de la culture cellulaire, les 

cellules sont encore une fois endommagées. 

Les seuls paramètres ayant changé entre les deux phases de l’expérience sont la résolution 

temporelle des mesures et leur plage fréquentielle d’étude. 

 

Cette expérience montre donc que les mesures électriques peuvent endommager les cellules. 
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Figure 5- 38 : Comparaison des cultures cellulaires avant et après l’injection d’un 

nouveau milieu. Photos prises au microscope à 
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: Comparaison des cultures cellulaires avant et après l’injection d’un 

fluorescence. 
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Les figures suivantes présentent les évolutions temporelles des résistances des deux 

microcanaux. 

 

 

 

 

 

 

 
 

 

Figure 5- 39 : Evolutions temporelles des résistances électriques des canaux pendant 

l’injection d’un nouveau milieu (ici à 1KHz) 

 
Les mesures électriques montrent, comme précédemment, que la résistance diminue au cours 

du temps pour les deux canaux. Une augmentation de résistance est encore une fois observée 

pour le microcanal 2 après l’injection de nouveau milieu, cette augmentation doit être due au 

passage d’une bulle d’air présente dans la nouvelle seringue. 

 

L’équation (76) utilisée à la fin du 4ème chapitre permet de déterminer le potentiel 

transmembranaire d’une cellule en fonction du champ électrique. 

D’après cette équation, pour nos géométries d’électrodes, avec une tension de 10 mV et un 

angle θ de 0°, la tension transmembranaire maximale subie par les CHO est de 4,5 mV. 

Cette tension est bien inférieure à la tension transmembranaire minimale de 200mV 

provoquant une électroporation de la cellule (cf chapitre 4, paragraphe V.3.3). 

   

Cette expérience a été renouvelée deux fois et à chaque fois les cellules ont été abimées. En 

prolongeant la durée de l’expérience et des mesures électriques, le tapis cellulaire peut être 

complètement détruit. 

Ces expériences montrent donc que si les mesures électriques sont effectuées avec une trop 

grande résolution temporelle, elles peuvent abimer les cellules et être invasives. 

 

Une autre géométrie d’électrodes ou une tension encore plus faible pourraient éviter ce 

problème mais nous n’avons pas eu le temps d’effectuer des tests supplémentaires. 
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Conclusion du chapitre 5 
 

Dans ce chapitre, nous avons d’abord présenté les outils actuellement utilisés dans les 

laboratoires pour détecter les interactions protéines-cellules qui n’ont pas de conséquences 

physiologiques évidentes mais qui peuvent avoir des rôles cruciaux dans la signalétique 

intracellulaire. Ces méthodes utilisent des marqueurs ou nécessitent la mise en suspension de 

cellules cultivées in-vitro. Nous avons également décrit les techniques d’impédancemétrie 

intégrée appliqués à l’étude de culture cellulaire in-vitro. Nous avons vu que la grande 

majorité des expériences étudie la cytotoxicité de drogues ou analyse des facteurs de 

croissance. Il est donc important de chercher à détecter et à quantifier par des méthodes non-

invasives et miniaturisées les interactions protéines-cellules ténues.  

Nous avons choisi d’étudier la protéine Lactoferrine car c’est une protéine essentielle pour le 

système immunitaire. Il a été démontré que la Lf possède de nombreuses propriétés anti-

inflammatoires, cette protéine pourrait même éventuellement être utilisée comme un agent 

inhibiteur du VIH. Son action précise sur la cellule n’est cependant pas encore tout à fait 

connue. Pour étudier cette protéine, nous avons choisi les cellules d’ovaires d’hamster chinois 

car c’est une lignée cellulaire couramment utilisée pour la culture cellulaire in-vitro. 

L’interaction des récepteurs membranaires des CHO avec la Lf a déjà été étudiée et décrite. 

Les CHO présentent également différentes lignées mutantes qui pourraient se révéler 

intéressantes pour des caractérisations futures. 

 

Nous avons présenté les expériences réalisées avec les dispositifs à puits. Nous avons d’abord 

vu que les conditions spécifiques de la culture cellulaire in-vitro dans des bioMEMS (substrat 

et incubateur de culture différents, mesures électriques) n’influent pas sur la croissance des 

CHO. Nous avons décrit un protocole de culture précis avec plusieurs centrifugations des 

cellules qui permet de mesurer des impédances conformes aux résultats de l’état de l’art de 

l’impédancemétrie intégrée. Les différentes géométries d’électrodes ont été comparées en 

mesurant la croissance des CHO. Les électrodes sub-millimétriques se sont révélées les plus 

sensibles. Les interfaces de mesures permettant de suivre électriquement en parallèle et en 

continue la croissance de plusieurs tapis cellulaire ont été décrites : un circuit relais et un 

paramétrage spécifique du logiciel de contrôle Labview.  

 

L’effet du changement de milieu sur la résistance des cultures cellulaires a été analysé. 

L’injection d’un nouveau milieu effectuée manuellement avec une micropipette provoque un 
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choc thermique et une instabilité électrochimique du tapis cellulaire. Ce phénomène provoque 

une augmentation parasite de la résistance suivie d’une diminution rapide. Quand la 

température du système se stabilise, la résistance devient constante. L’effet de la densité 

cellulaire a également été étudié. 

 

Un circuit électrique équivalent a été utilisé pour modéliser les spectres d’impédance des 

cultures de CHO. 

 

L’interaction de la Lf avec les CHO a été analysée. L’injection de Lf sur un tapis de CHO à 

confluence provoque une légère augmentation de la résistance au contraire du changement de 

milieu. L’étude est ensuite effectuée sur des tapis non confluents. L’augmentation de 

résistance provoquée par l’interaction avec la Lf est alors plus importante. L’injection de Lf 

est comparée avec celle d’une protéine non spécifique qui peut se fixer à seulement 20% des 

récepteurs membranaires des CHO et qui ne peut se faire endocyter. Comparativement, cette 

protéine ne provoque pas d’augmentation de la résistance. Cette augmentation de la résistance 

du système est donc spécifique de l’interaction avec la Lf.  L’endocytose de la Lf par les CHO 

est supposée être la cause de cette diminution de la conductivité. Le changement de milieu 

complique la reproductivité des mesures quantitatives de l’interaction Lf-CHO et de 

l’endocytose de la protéine. Nous avons donc décidé d’utiliser un dispositif microfluidique 

permettant d’automatiser l’injection des réactifs. 

 

Le matériel de mesure du bioMEMS microfluidique est présenté. Les différents protocoles de 

stérilisation, d’injection de cellules et de cultures sont détaillés. Les problèmes liés à la 

pression élevée dans les microcanaux ont été discutés. Ces problèmes correspondent à la 

création de fuite dans le dispositif ou la dégradation possible des cellules. La croissance 

cellulaire a été quantifiée par impédancemétrie en continu et en parallèle sur plusieurs canaux. 

A notre connaissance, c’est la première fois que la culture cellulaire dans des canaux 

microfluidiques est mesurée par impédancemétrie. La modélisation des spectres d’impédance 

des cultures a été effectuée avec les mêmes circuits équivalents que ceux utilisés pour les 

dispositifs à puits. L’interaction de la Lf et de la Lf non spécifique avec les CHO a été étudiée 

dans les microcanaux à fréquence constante, de façon cinétique. Les mesures se sont révélées 

être destructrices pour les cellules, peu importe le débit des réactifs utilisés. Cette dégradation 

semble donc être du aux mesures électriques effectuées avec une résolution beaucoup plus 

élevée que lors de la croissance cellulaire.  
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Dans le premier chapitre de cette thèse, l’état de l’art de l’impédancemétrie a été présenté. 

Différents avantages de l’application de ces techniques au domaine des bioMEMS ont été 

énumérés et différentes pistes d’amélioration ont été suggérées. 

Nous avons ensuite exposé les critères qui ont guidé la conception des dispositifs. Leurs 

protocoles de fabrication ont été détaillés. Les méthodes et infrastructures de mesures ont été 

décrites. Différentes notions théoriques liées à l’impédancemétrie et à la microfluidique ont 

été présentées. Le calcul des constantes de cellules de réseaux circulaires d’électrodes 

interdigitées a été expliqué. 

Dans le troisième chapitre, les caractérisations des microdispositifs ont été rapportées. Des 

modélisations effectuées avec des circuits équivalents électriques nous ont permis de 

comprendre les phénomènes électrochimiques mis en jeu. Les spectres de relaxation 

diélectrique de l’eau ont été déterminés et analysés. 

Dans le cadre de la désinfection de l’eau, l’application de ces microdispositifs à l’analyse du 

parasite C. parvum a été ensuite présentée. Le protocole de préparation des suspensions de 

parasite permettant des analyses reproductibles a été détaillé. Une méthode permettant de 

déterminer la concentration en parasite d’échantillon purifiée a été expliquée à partir de leur 

mesure d’impédance. Le potentiel de l’impédancemétrie pour discriminer des parasites selon 

leur viabilité a été également démontré. 

Nous avons enfin présenté l’application des bioMEMS impédimétriques à l’analyse des 

interactions cellule-protéine avec comme modèle d’étude les cellules CHO et la protéine 

Lactoferrine. La faisabilité de la culture cellulaire dans des bioMEMS a été démontrée. La 

caractérisation électrique de la densité cellulaire a été effectuée. Un circuit électrique 

équivalent dédié aux mesures d’impédance des cultures cellulaire a été exposé. Une méthode 

pour détecter électriquement de l’interaction spécifique de la Lf avec les CHO a été 

développée. L’utilisation de microdispositifs microfluidiques et impédimétriques pour la 

mesure quantitative de la culture cellulaire a été exposée. Le caractère invasif des mesures 

d’impédance sur cellule effectuées avec une résolution temporelle élevée dans des 

microcanaux a été démontré. 
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Les applications et les perspectives des résultats ici présentés sont nombreuses. 

Concernant les résultats du troisième chapitre : 

- La technique utilisée pour déterminer la conductivité et la permittivité diélectrique de 

suspensions de parasite peut être appliquée à d’autres types de suspensions 

biologiques (levures, bactéries par exemple). 

- La méthode de calcul de la constante de cellule pour des réseaux circulaires 

d’électrodes interdigitées peut être exploitée pour d’autres applications biologiques. 

Ce format est en effet couramment exploité en biologie et est déjà utilisé pour des 

analyses multiplexée d’agents toxiques par impédancemétrie. 

- L’effet de double couche (cf lexique) perturbant les mesures de relaxation diélectrique 

en basse fréquence pourrait être annulé en appliquant la méthode développée par 

Prodan et al. (6-1) (même surface mais constante de cellule différente) à des électrodes 

micrométriques. 

 

A propos des résultats du quatrième chapitre : 

- L’étude cinétique de l’augmentation de la conductivité provoquée par les suspensions 

de parasites pourrait être effectuée pour optimiser la méthode de détection et de 

comptage électrique des parasites 

- L’application de tensions plus élevées pourrait être utilisé pour discriminer des 

gammes de viabilité 

- Le développement d’un bioMEMS intégrant des étapes préalables de purification et de 

concentration des échantillons associées à un détecteur impédimétrique pourrait 

permettre d’effectuer des analyses parasitologiques de la potabilité de l’eau sur site. 

- La technique d’impédancemétrie peut être appliqué à la quantification automatique de 

la concentration en parasite d’eau naturelle purifiée au préalable (comme c’est le cas 

dans le protocole actuellement utilisé. 
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Relativement au cinquième chapitre : 

- L’interaction de la Lf avec les CHO pourrait être étudiée avec des lignées cellulaires 

de CHO présentant des proportions de récepteurs membranaires différentes (lignée 

CHO 677 et CHO 618, cf Chapitre 5, paragraphe I.2.2.). 

- L’endocytose de la Lf ne pouvant se faire à 20°C, il serait intéressant d’étudier la 

mesure électrique de cette interaction à cette température tout en s’assurant 

qualitativement de l’état du tapis cellulaire (par une observation microscopique 

simultanée par exemple). 

- Il serait intéressant d’étudier et de mesurer par impédancemétrie la culture de 

différentes lignées cellulaires dans des canaux microfluidiques. 

- Le caractère invasif des mesures électrique lié à leur résolution temporelle devrait être 

étudié et analysé avec des simulations numériques. 

- Les mesures de l’interaction Lf-CHO dans les microcanaux pourrait être étudiées avec 

des résolutions temporelles plus faibles pour limiter la dégradation des cellules. 

 

Au cours de cette thèse, nous avons également étudié en parallèle la mesure des effets 

électrochimiques non-linéaires, i.e. les courants harmoniques. Des précédents travaux ont 

effet montré l’intérêt de ce type de mesure pour des applications biologiques (6-2,6-3,6-4). 

Ces mesures ont été réalisées avec les dispositifs à puits connectés à un détecteur synchrone à 

verrouillage de phase (Signal Recovey 7280).  

 

Les caractérisations de ces dispositifs effectuées avec de l’eau déionisée et du milieu 

cellulaire ont montré que des tensions élevées permettent d’améliorer la reproductivité des 

mesures. Des analyses non-linéaires ont été effectuées sur des suspensions de parasites C. 

parvum pour mesurer leur concentration et distinguer leur viabilité. Ces mesures n’ont pas 

permis d’obtenir une meilleure sensibilité que les mesures linéaires. Dans un souci de 

synthèse, les résultats n’ont donc pas été présentés dans ce manuscrit. 

 

Les travaux sur les mesures électrochimiques non-linéaires précédemment cités ont montré 

que les distorsions harmoniques étaient issues du changement de configurations des protéines 

membranaires sous l’effet d’un champ électrique important. Les analyses non-linéaires des 

cellules biologiques adhérentes sont plus compliquées à mettre en œuvre  mais comme ces 



Conclusion générale: applications et perspectives 

 

376 

 

protéines membranaires sont également impliquées dans l’adhésion protéique, l’infrastructure 

de mesure réalisée pour ces analyses harmoniques pourrait être appliquée à l’étude de 

l’interaction CHO-Lf.  

 

Des mesures de bruit électronique ont également été effectuées sur de l’eau déionisée et du 

milieu cellulaire. Les mesures de bruit du milieu cellulaire avec l’application de courant 

continu ne sont pas possibles car en basse fréquence, la capacité de double couche empêche 

d’effectuer ces mesures (impédance d’entrée de l’échantillon élevée devant l’impédance de 

l’amplificateur faible bruit). Les premières mesures de bruit électronique effectuées avec de 

l’eau déionisée ont présenté des caractéristiques en 1/f évoluant linéairement avec le carré du 

courant en suivant l’équation de Hooge (6-5). Ces résultats n’ont pas pu être confirmés avec 

d’autres mesures, ils n’ont donc pas été présentés dans ce manuscrit. 
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Annexe 1 

Typon du circuit relais 
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Annexe 2: 
 
 
Tableau annexe : Comparaison des différents angles de contact (en degré) obtenus avec 

le PDMS oxydé ou non, par traitement ozone ou plasma O2, avec du milieu de culture et 

de l’eau déionisée. 

 

 H2O Milieu de culture F12-K 

PDMS 98,55625° ±  8,55507   73,9625° ± 4,85031 

PDMS passé à l’ozone 86,18182° ± 5,88096   70° ± 6,63325 

PDMS passé au plasma O2 37,25° ± 5,86899 7,3° ± 0,98995 

 
 
Le PDMS étant hydrophile, la goutte de milieu se dépose de façon concave. Le volume de 

milieu est donc plus important aux bords des puits qu’au centre. 

 

La concavité de la goutte réduit la profondeur de champ et limite les observations 

microscopiques d’une large surface de substrat. 
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Annexe 3: 
 
Comparaison de l’impédance d’une culture cellulaire réalisée avec un taux de 

recouvrement cellulaire initial égal à 66% de la surface totale du fond des puits, 46H 

après l’injection des cellules et de l’impédance d’une culture cellulaire réalisée avec un 

taux de recouvrement cellulaire initial égal à 80% de la surface totale du fond des puits, 

16H après l’injection des cellules. 

 

 

 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Nous constatons que les spectres d’impédance des deux cultures sont identiques. Les deux 

cultures cellulaires possèdent des propriétés électrochimiques identiques et sont donc 

comparables. 
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Annexe 4: 

Méthode de calcul pour quantifier l’augmentation linéaire de la résistance causée par 

l’injection de Lf 

 

Pour quantifier l’augmentation linéaire de la résistance, nous avons calculé l’augmentation de 

la résistance en pourcentage par rapport à sa plus faible valeur, c'est-à-dire par rapport à sa 

valeur avant cette augmentation progressive et quasi-linéaire.  

 

A partir des différentes valeurs Ri% correspondant à un pourcentage de variation, la 

régression linéaire de leur évolution par rapport au temps est déterminée. La pente de cette 

régression nous indique donc les variations de résistance en pourcentage par minutes. 

 

Ce calcul est schématisé et formulé sur la figure suivante : 

 

 

                                                      

 

 

 

 

 

 

 

  

 

 
 

 

 

Nous avons préféré déterminé cette pente plutôt que le pourcentage de variation atteint au 

bout d’une certaine durée d’expérience car elle nous permet de comparer aisément des 

variations de résistance issues de différentes expériences sans que les différents phénomènes 

électrochimiques aient été mesurés sur une même durée. 
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Thèse de Timothée Houssin 
BioMEMS pour l’analyse de cellules biologiques par spectroscopie 
d’impédance  
 
Résumé 
Les travaux de thèse ici présentés portent sur l’analyse intégrée de cellules biologiques par 
spectroscopie d’impédance en basse fréquence dans des systèmes microfluidiques. 
L’impédancemétrie représente une alternative intéressante aux marqueurs optiques car elle 
semble moins invasive. Le but de ces travaux est de développer des bioMEMS 
impédimétriques pour l’analyse du parasite aquatique Cryptosoridium parvum (C. parvum) et 
la détection des interactions protéine-cellule. Pour cela, des réseaux de microélectrodes 
interdigitées ont été réalisés au sein de puits et de microcanaux. Différentes géométries 
d’électrodes sont caractérisées. Des circuits électrique de modélisation sont présentés. Les 
spectres de relaxation diélectrique de l’eau déionisée en basse fréquence (< 1 MHz) et les 
temps de relaxation mis en jeu ont été déterminés. Une méthode électrique permettant de 
quantifier automatiquement et sans marqueurs la concentration de parasites C. parvum 
suspendus dans de l’eau purifiée est présentée. La viabilité de ces parasites est discriminée par 
impédancemétrie. Pour étudier les interactions protéine-cellule, la lactoferrine (Lf) et des 
cellules d’ovaires d’hamster chinois (CHO) ont été choisies comme modèle d’étude. 
Différents paramètres biologiques de culture cellulaire sont analysés pour optimer les mesures 
impédimétriques. L’interaction de la Lf avec les CHO est détectée spécifiquement. Afin 
d’injecter des réactifs aux cellules tout en minimisant les perturbations électrochimiques, 
l’analyse impédimétrique des interactions cellule-protéine est effectuée dans des canaux 
microfluidiques. Dans ces conditions, les mesures élecrtriques ont des effets invasifs.   
 
Mots clés : BioMEMS, Microélectrodes, Spectroscopie d’impédance, Microfluidique, 
Relaxation diélectrique, Purification de l’eau, Cryptosporidium parvum, Intéraction protéine-
cellule, Lactoferrine,  
 
Abstract 
The thesis presented here deals with the integrated analysis of biological cells by low 
frequency impedance spectroscopy in microfluidic systems. Impedancemetry represents an 
interesting alternative to optical labels because they seem to be less invasive. The purpose of 
this work is to develop an impedimetric bioMEMS for the analysis of aquatic parasite 
Cryptosoridium parvum (C. parvum) and the detection of cell-protein interactions. Arrays of 
interdigitated microelectrodes were realized in wells and microchannels. Different geometries 
of electrodes were characterized. Electrical circuit models are presented. Dielectric relaxation 
spectrums of deionized water in low frequencies (<1 MHz) and relaxation times were 
established. An electrical label free method to quantify automatically the concentration of C. 
parvum parasites suspended in purified water is presented. The viability of these parasites was 
discriminated by impedancemetry. To study protein-cell interactions, lactoferrin (Lf) and cells 
of chinese hamster ovary (CHO) were chosen as study model. Different biological parameters 
are analyzed to optimize impedimetric measurements. Lf-CHO interaction is detected 
specifically. To inject reagents to cells while minimizing electrochemical perturbations, 
impedimetric analysis of CHO-Lf interaction was also performed within microfluidic 
channels. In these conditions, electrical currents can have invasive effects. 

 
Key words: BioMEMS, Microelectrodes, Impedance spectroscopy, Microfluidic, Dielectric 
relaxation, Water purification, Cryptosporidium parvum, Protein-cell  interaction, Lactoferrin 
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