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Introduction générale 

La présente thèse, finalisée dans le contexte de la constitution du nouveau groupe BIOMEMS 

dirigé par V. Senez à l'IEMN, a été réalisée au sein de l'équipe 'Microfluidique'. Créée en 2001 

par les professeurs P. Tabourier et C. Druon, cette équipe a travaillé sur divers systèmes 

microfluidiques (EWOD, SA W, soft lithographie, SU8, ... ) dédiés à 1' analyse par spectrométrie de 

masse (contrat BiochipLab™ en collaboration avec le CEA-LETI, Osmooze et Sanofi-Aventis). 

Le travail présenté dans ce manuscrit s'inscrit dans le projet interdisciplinaire NaSCell 

(Nanofluidic for Single Cell), à l'interface physique 1 biologie ; il poursuit le développement 

d'outils microfluidiques dans la continuité des travaux d'Alan Renaudin sur les ondes acoustiques 

de surface, avec l'objectif affirmé d'y intégrer la culture de cellules sur puce, ainsi que de 

nouveaux outils de détection ultra sensibles permettant d'analyser des populations restreintes de 

cellules. 

Cette thèse vise donc à la conception, la réalisation et la caractérisation de briques 

élémentaires permettant la constitution d'un laboratoire sur puce pour l'analyse ultrasensible de 

protéines sécrétées par un nombre restreint de cellules. De nombreuses collaborations ont été 

initiées au cours de ce travail afin de mener à bien ce projet interdisciplinaire ; notamment avec 

l'équipe Biointerfaces de l'IRI (Institut de Recherche Interdisciplinaire), le Laboratoire de 

Biologie du Développement (Université de Lillel), l'équipe Photonique du PhLAM (Laboratoire 

de Physique des Lasers, Atomes et Molécules), le LML (Laboratoire de Mécanique de Lille) et 

l'IRF114, Plateforme d'Interactions Moléculaires et Nanotechnologies (CHR de Lille). 

Un laboratoire sur puce vise à intégrer sur une puce de quelques cm2 des composants ayant les 

mêmes fonctions qu'un laboratoire traditionnel ; la réduction d'échelle permet d'améliorer les 

temps et les sensibilités d'analyse. Ceci offre, en plus de ces améliorations analytiques attendues, 

une diminution des volumes d'analyse, une automatisation des mesures, ainsi qu'une réduction 

des coûts de production. Cependant, la réalisation d'un tel dispositif ne se limite pas à une simple 

miniaturisation des instruments conventionnels ; il faut également contrôler les phénomènes 

physiques à différentes échelles (centimètrique à nanomètrique), tout en joignant diverses 

disciplines comme les microtechnologies, la chimie, la biologie, la physique, la microfluidique ... 

Depuis que Manz a imaginé le concept de laboratoire sur puce en 1990, la miniaturisation des 

instruments d'analyse en biologie et en chimie connaît un réel essor scientifique. Les enjeux sont 

à la mesure des attentes (diagnostics précoces, allégement des traitements et des analyses, puces 

intégrées, ou encore compréhension de mécanismes biologiques encore mal connus ... ) 
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Des progrès majeurs dans le domaine de la microfluidique ont déjà permis d'intégrer sur puce 

de nombreuses fonctionnalités des laboratoires (lyse de cellules, hybridation, chromatographie, 

amplification d'ADN). Ainsi, grâce aux évolutions de la génomique et des puces à ADN, il est 

maintenant possible d'analyser en parallèle des milliers d' ARNm et de déterminer si leur 

expression est corrélée à une maladie. Cependant, alors que ce sont les protéines qui sont les 

acteurs majeurs impliqués dans les processus physiologiques, 1' étude du génome ne reflète pas 

nécessairement son expression en protéines dans les cellules. Quantifier la présence des protéines 

donne une image de l'activité d'un gène et les données recueillies sur le génome nécessitent 

souvent une analyse protéomique complémentaire. La réalisation de puces à protéines demeure 

cependant plus complexe que celle de puces à ADN: la cellule comprend plus d'un million de 

protéines différentes, dont certaines en très faibles quantités. De plus, la conformation spatiale des 

protéines les rend très fragiles et délicates à manipuler. 

L'étude sur cellules uniques est par ailleurs un domaine en pleine expansion1
• ll s'agit 

d'appliquer les outils des micro/nanotechnologies à la biologie pour atteindre des seuils de 

sensibilité ultimes permettant la détection de molécules cibles sur cellules uniques. Par exemple, 

la compréhension du mécanisme de développement des cellules cancéreuses par analyse 

protéomique est un enjeu scientifique majeur. Le laboratoire de biologie du développement avec 

lequel nous avons travaillé étudie en particulier le rôle du facteur de croissance NGF (Nerve 

Growth Factor) dans la cancérisation mammaire3
• La réalisation d'un laboratoire sur puce 

permettant à la fois la culture de cellules, la collecte des protéines exprimées par une population 

restreinte de cellules (une cellule unique isolée de façon ultime) et une biodétection ultasensible 

de ces protéines, in-situ, représente ainsi une avancée expérimentale majeure. 

Le travail de thèse a donc consisté : 

- à étudier les systèmes de détection existants de manière à déterminer le plus adapté à 

l'analyse protéomique précitée, 

- à fabriquer et caractériser le système retenu, 

- à mettre au point et caractériser son intégration dans un environnement microfluidique 

permettant l'exaltation de sa sensibilité, 

- à poser les briques de base permettant la culture de cellules in-situ en gouttes et l'adressage 

du milieu extracellulaire vers le capteur. 

La description de ce travail est organisée en cinq chapitres. 
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Le chapitre 1 expose les bases de la biodétection intégrée de molécules cibles dans les 

laboratoires sur puce. Les principes biologiques élémentaires de la structure et des propriétés des 

molécules cibles ainsi que les mécanismes de reconnaissance y sont présentés. Quelques outils 

classiques d'analyse et de détection sont exposés, ainsi que les techniques de fonctionnalisation 

les plus répandues. Enfin, ce chapitre développe les spécificités des outils microfluidiques 

permettant d'intégrer de tels systèmes de biodétection et illustre les multiples possibilités de la 

microfluidique discrète dans les laboratoires sur puce, et en particulier celles à base d'ondes 

acoustiques de surface. 

Le chapitre 2 présente le principe physique des ondes acoustiques de surface, ainsi que le 

phénomène de micromélange induit par l'interaction onde de surface/goutte. Tout d'abord, les 

caractéristiques électriques puis les caractéristiques de surface pour l'utilisation des SA W en 

microfluidique sont abordées. Alors que l'intégration de techniques de mélanges efficaces dans 

les laboratoires sur puce demeure un thème important de la microfluidique actuelle, nous 

abordons l'étude de l'interaction 'ondes de surface/liquide' et en particulier le micromélange 

acoustique généré par ces ondes de surface. Dans une deuxième partie, les différents moyens de 

caractérisation mis au point durant cette thèse sont développés. Nous démontrons ensuite, dans 

une troisième partie, le bénéfice de l'utilisation des ondes acoustiques de surface comme méthode 

d'adressage fluidique. Les simulations par éléments finis permettant d'évaluer l'efficacité de 

l'interaction avec un détecteur au sein d'un microréacteur en goutte, sont enfin exposées. 

Le chapitre 3 expose le développement d'un concept original de détection en temps réel fondé 

sur un dispositif de plasmon de surface (SPR) en goutte, outil que nous avons baptisé DSPR 

(Droplet based SPR). Dans un premier temps, nous expliquons le principe physique du plasmon 

de surface classique, ainsi que son utilisation dans l'étude des interactions biomoléculaires. Puis, 

nous montrons les avantages d'une technique de dosage et de détection SPR en goutte, et 

détaillons la démarche utilisée dans le développement et la mise au point de cette technique. Nous 

exposons également l'intégration d'un actionnement (déplacement et mélange) par ondes 

acoustiques de surface à ce système, qui ajoute aux potentiels de la technique DSPR la souplesse 

d'utilisation d'une microfluidique discrète. Des premiers résultats d'interaction en goutte sont 

présentés; une étude comparative avec un système SPR commercial est menée. 

Dans le chapitre 4, parmi la multiplicité des dispositifs de nanobiodétection présentés au 

chapitre 1, nous présentons un des outils de détection testés, basé sur un effet piézoélectrique 

d'ondes acoustiques de surface. Nous l'avons choisi pour sa facilité d'intégration dans un système 

'tout SA W'. Le principe de fonctionnement de la détection à base d'ondes acoustiques de surface 
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Introduction générale 

est présenté, puis, la réalisation technologique de peignes interdigités en lithographie électronique 

est détaillée. Enfin, nous montrons dans ce chapitre une interaction de type anticorps/antigène à 

partir des systèmes réalisés, et discutons de leur sensibilité. 

Le chapitre 5 présente les premiers résultats de culture de cellules en gouttes. Un état de l'art 

rapide sur les systèmes d'isolement et de culture de cellules est d'abord proposé et le concept de 

culture de cellules en goutte est exposé. Nous présentons ensuite les différents moyens 

d'actionnement possibles par ondes acoustiques de surface et démontrons les avantages de 

l'utilisation d'un tel système dans l'étude de la communication intercellulaire. Nous proposons 

finalement un système complet comprenant la culture de cellules en goutte, l'actionnement 

rnicrofluidique, ainsi qu'une zone de détection intégrée. 

1 H. Andersson, A. Van den Berg, "Microfluidic deviees for cellomics", Sens&Act B. (2003), 92, pp. 315-325. 
2 H. Hondermarck, "Breast cancer: when proteomics challenges bio1ogical complexity", Molecular and Cellular 

Proteomics (2003), 2, pp. 281-291. 
3 L. Dollé, 1. El-Yazidi, E. Adriaenssens, H. Hondermarck, "Nerve Growth Factor over-expression and autocrine 

loop in breast cancer cells", Oncogene (2003), 22, pp. 5592-5601. 
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Chapitre 1 - Micro fluidique pour détection de biomarqueurs 

1. Introduction 

Nous ciblons ce travail sur le développement d'outils dédiés à la détection de marqueurs 

protéiques. En effet, le rôle des protéines est primordial et ce sont elles qui réalisent les tâches 

cellulaires. Ce premier chapitre définit alors quelques notions essentielles dans le domaine de la 

microfluidique et des laboratoires sur puce dédiés à la détection de protéines. 

Nous présentons d'abord les principes biologiques élémentaires de la constitution et la 

reconnaissance des molécules cibles. Les notions de protéine, de système anticorps-antigène, et de 

cinétique de réaction y sont explicitées. 

Ensuite, nous nous penchons sur quelques systèmes de référence en analyse ou en détection 

biomoléculaire. Alors que les systèmes d'analyse permettent d'accéder à une cartographie 

complète d'un milieu, les systèmes de détection permettent un test en tout ou rien : en ciblant une 

molécule particulière, il est possible de confirmer ou non sa présence et ensuite de la quantifier. 

Les avantages et inconvénients de ces techniques sont abordés. 

Enfin, nous exposons les spécificités des outils microfluidiques permettant d'intégrer de tels 

systèmes d'analyse et de détection biomoléculaires. Nous abordons ensuite quelques grandeurs 

caractéristiques importantes pour le contrôle des milieux biologiques dans les microsystèmes pour 

enfin faire ressortir les atouts dans l'utilisation de la microfluidique discrète. 

2. Molécules cibles : définitions et principes 

Afin de mieux comprendre comment les marqueurs précoces ou d'autres biomolécules 

peuvent être détectés, il est important de connaître leur structure et leurs propriétés. 

2.1. De l'ADN aux protéines 

L'information génétique contenue dans le génome au niveau de l'ADN est exprimée sous 

forme de protéines par l'intermédiaire des étapes de transcription puis de traduction impliquant 

l' ARN (Figure 1). Le rôle des protéines est primordial dans les processus de régulations 

cellulaires 1• 
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Figure 1 Etapes conduisant à l'expression des protéines à partir de l'information du génome. 

La commercialisation de puces à ADN permet d'analyser en parallèle des milliers de gènes et 

de déterminer si leur expression est corrélée à une maladie. Cependant, l'abondance des protéines 

exprimées par un seul gène ne correspond malheureusement pas aux quantités génétiques2
'
3

.4. Les 

travaux pionniers de Anderson et Seilhamer mettent en évidence la différence marquante entre 

les données contenues dans l' ARNm et la quantité de protéines exprimées dans le foie humain. 

Ainsi, la quantification de la présence des protéines donne une image complémentaire de celle 

obtenue sur les gènes. Les données recueillies sur le génome nécessitent des analyses 

protéomiques complémentaires. 

Les protéines sont des ensembles de chaînes polypeptidiques, elles mêmes composées d'un 

enchaînement d'acides aminés (AA). Chaque protéine a une structure tridimensionnelle propre qui 

lui confère des propriétés fonctionnelles. Ces conformations spatiales sont stabilisées par 

différentes interactions faibles et non covalentes (hydrogènes, ponts disulfures, etc ... ) et sont donc 

très fragiles, sachant que la perte de la conformation spatiale d'une protéine entraîne une perte de 

fonction. Les protéines présentent, en plus de leur fonction biologique, des caractéristiques 

pouvant être détectées par des systèmes physiques : leur charge ou leur masse par exemple. 

La charge d'une protéine est très sensible au pH du milieu. Le point isoélectrique (pl) 

correspond au pH auquel la protéine possède une charge totale nulle. En travaillant à pH<pl ou 

pH>pl, la protéine aura une charge respectivement positive ou négative. Le pl est différent suivant 

chaque acide aminé ou protéine et joue un rôle primordial pour les conditions de détection. Par 

exemple, le NGF (Nerve Growth Factor), facteur de croissance étudié dans le processus de 

cancérisation du sein, possède un pl de 9,3. C'est une protéine 'basique' qui a en général une charge 

positive au pH de la mesure. 
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La masse des protéines (liée à leur encombrement stérique) est également déterminante dans 

la sensibilité de détection (§4.2 et §5.1.5). Pour exprimer la masse molaire de molécules 

protéiques, on utilise le Dalton (Da), équivalent au gramme par mole (g/mol). Une masse de 75kDa 

signifie qu'une mole de protéine pèse 75000g. Une protéine de faible masse pèse environ 10kDa, 

une masse moyenne est de 50kDa alors qu'une masse importante correspond à lOOkDa et plus. 

2.2. Le système anticorps/antigène 

Nous avons précisé que les molécules d'intérêt étaient dans notre cas les protéines. ll est alors 

nécessaire de pouvoir les capter depuis un milieu complexe sur la surface de détection. Pour ce 

faire, nous utilisons un système de reconnaissance naturel : l'interaction entre la molécule 

d'intérêt et son anticorps spécifique. 

Les antigènes (Ag), molécules de masse supérieure à 1 kDa, sont des protéines ou des acides 

nucléiques qui peuvent être produits par exemple par des micro-organismes, ou présents à la 

surface d'une bactérie ou d'un virus. L'antigène est constitué de deux parties distinctes: une 

substance protéique et un haptène. C'est une zone localisée à la surface de l'antigène, l'épitope, 

qui est reconnu par l'anticorps. 

Les anticorps (Ab), comme les immunoglobulines (lg), sont des glycoprotéines (masse 

moléculaire de 150 kDa) dont la synthèse est déclenchée dans l'organisme par injection d'un 

antigène: c'est le produit d'une réponse immunitaire. 

fragments F;: 
(Classe d'anticorps) 

·ooc co<.r 
~ 

bouts C-terminal 

Figure 2 Schéma représentatif d'un anticorps.6 
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La structure de base des immunoglobulines est composée de quatre chaînes polypeptidiques 

(Figure 2): deux longues (lourdes : 50 kDa) et deux courtes (légères : 25 kDa). Ces quatre chaînes 

sont associées par des liens disulfures et des interactions non-covalentes. Chaque molécule est un 

dimère symétrique bivalent en forme de 'Y' (deux sites de liaison identiques). lls sont 

bifonctionnels: l'extrémité Fab est le site d'attachement aux antigènes, l'autre extrémité Fe permet 

la fixation aux cellules ou au complément. 

Les anticorps (Ab) et antigènes (Ag) contiennent des sites de reconnaissance moléculaire, 

respectivement les 'paratopes' et 'épitopes'. Un anticorps réagit spécifiquement avec un antigène 

complémentaire pour former un complexe Ab-Ag, formé par l'intermédiaire de paratopes et 

épitopes assortis. (Figure 3). Sa formation est réversible et implique de nombreuses interactions 

faibles non-covalentes de types électrostatique, hydrophobe, Van der Waals et pont hydrogène. 

+ + 

Figure 3 Formation du complexe Anticorps-Antigène (Ab-Ag)6
• 

L'affinité KA est la force d'interaction entre épitopes et paratopes assortis, et elle dépend du 

nombre et de la force des liaisons formées entre ces derniers. Elle est quantifiée par la constante à 

l'équilibre Keq (§2.3). Plus cette constante est élevée, plus l'interaction est forte. Un ordre de 

grandeur d'affinité pour des interactions Anticorps-Haptène (Ab-H) est de 105 à 1012 M-1
• La 

rupture de la liaison Ab-H peut seulement être accomplie sous des conditions extrêmes de pH (eg. 

chapitre 3, pH Scouting). Toutefois, il est souvent plus facile d'appréhender le K0 (qui sera défini 

au §2.3) car il est exprimé en une grandeur physique, la mole. 

Pour qu'une interaction Ab-Ag efficace ait lieu, l'épitope et le paratope doivent être 

accessibles et intacts. En effet, un anticorps reconnaît plus la structure spatiale que la nature 

chimique d'une molécule. Si ces sites sont altérés (eg. méthode de fixation, changement de pH), 

cela risque de perturber l'interaction. La reconnaissance et la spécificité de l'interaction 

nécessitent de réaliser une chimie de surface de bonne qualité et adaptée (§4.1.1) en visant la 

meilleure orientation des sites et la meilleure conservation de la conformation spatiale possibles. 
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2.3. Cinétique de réaction analyte - ligand 

La formation d'un complexe Ab-Ag ou plus largement celle d'un complexe 'analyte A -

ligand B' est décrite par un modèle de cinétique d'ordre 2 : 

A+ B ~ AB (ka) et AB ~ A+ B (~), (1) 

où ka la constante d'association [M -1s-1 ]et ki la constante de dissociation [ s-1
] (typiquement, nous 

avons 10·6 <ki< 104 s·1 et 104 <ka< 109 M-1s-1
)

7
• On pourra remarquer que la gamme du ki est 

beaucoup plus étendue que celle du ka; ceci implique que les temps de vie t.J=l/ki d'une liaison 

peut s'étendre de quelques millisecondes à plusieurs jours. Les vitesses d'association et de 

dissociation sont données par : 

d[AB] = k [A][B] et- d[AB] = k [AB] 
dt a dt d 

(2) 

A l'équilibre, les vitesses d'association et de dissociation sont égales. On obtient: 

5!._ = [A][B] = K ou encore~= [AB] = K 
ka [AB] d kd [A][B] a 

(3) 

On appelle K0 la constante de dissociation à l'équilibre en Met KA la constante d'association 

à l'équilibre [M-1
]. KA (aussi appelée constante d'affinité ou constante à l'équilibre K.,q) décrit la 

quantité de complexe à l'équilibre. 

Les constantes ka et ki dépendent bien-entendu du couple A-B et des conditions physico­

chimiques, mais également des contraintes mécaniques appliquées aux molécules8
• D'où la 

difficulté de les déterminer précisément même pour un type de molécule et la nécessité de 

développer des outils efficaces d'analyse de cinétique. 

3. Détection versus Analyse 

Une analyse permet de déterminer la composition d'un milieu complexe. li n'est donc pas 

nécessaire de savoir au préalable ce que l'on est susceptible d'observer. Parmi ces systèmes, on 

peut noter la spectrométrie de masse. Une détection, quant à elle, permet de déterminer si une 

molécule cible, définie au préalable, est présente dans le milieu et dans l'affirmative, en quelle 

quantité. Les systèmes de détection sont donc basés sur une réaction de spécificité comme le 

couple anticorps/antigène. Le test de la présence de plusieurs molécules nécessite de paralléliser 

les mesures en réalisant du 'multiplexage'. 
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3.1. Analyse par spectrométrie de masse 

Le MALDI (désorption-ionisation laser assistée par matrice est une technique d'ionisation dite 

'douce' de biomolécules cristallisées dans une matrice pour l'analyse par spectrométrie de masse. 

L'ESI (Electrospray Ionisation) est une technique d'ionisation douce de biomolécules en phase 

liquide pour l'analyse par spectrométrie de masse. Ces deux types de sources d'ions ont été 

couplés à une large palette d'analyseurs mais le MALDI est le plus souvent couplé à un analyseur 

à temps de vol (TOF) et l'ESI à des quadripôles (QqQ). Les molécules ionisées sont analysées en 

fonction de leur rapport masse/charge. Ces deux techniques présentent des caractéristiques 

communes : elles génèrent toutes deux des molécules protonées et possèdent les avantages 

suivants : 

-détermination de la masse moléculaire jusqu'à plusieurs centaines de kDa 

- limite de détection inférieure à la picomole 

- analyse de mélanges de biomolécules 

-possibilité d'intégration dans un rnicrosystème rnicrofluidique (ESI9
, MALDI10

). 

Cependant, la spectrométrie de masse n'est pas une analyse en temps réel, d'autant plus que 

pour les grosses molécules ou des faibles concentrations, des traitements préalables sont 

nécessaires (désalage, trypsinisation, électrophorèse, chromatographies ... ). D'autre part, les 

analyses en 'basses masses' sont encore difficiles à réaliser. 

3.2. Quelques systèmes de détection classiques 

Nous présentons ici quelques systèmes de référence en détection de molécules cibles. 

3.2.1. ELISA 

Le test ELISA (Enzyme Linked ImmunoSorbent Assay) permet de détecter et quantifier des 

molécules cibles dans un liquide biologique. Une réaction en 'sandwich', directe (immobilisation 

de l'anticorps) ou indirecte (immobilisation de l'antigène), est réalisée. A titre d'exemple, les 

différentes étapes d'une réaction ELISA indirecte (Figure 4) sont: 

-immobilisation de l'anticorps de capture 

- interaction des molécules cibles avec les anticorps 

- ajout d'une solution d'anticorps conjugués à des enzymes : ces derniers se fixent sur les 

molécules cibles capturées 

- réaction des enzymes conjuguées avec un substrat incolore donnant un produit de 

réaction coloré, dont 1 'intensité est mesurée par des méthodes optiques. 
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Le nombre d'anticorps traceurs fixés dépend du nombre de molécules d'antigène immobilisé 

par l'anticorps de capture. On remonte alors à la quantité de molécules d'intérêt. C'est un test 

utilisé même cliniquement ( eg. dépistage du Vlli), pour sa simplicité et sa facilité d'emploi 11
• 

L'inconvénient est l'usage unique associé à la nécessité d'utiliser un grand nombre de réactifs 

différents (coûts). La difficulté d'utilisation à faibles concentrations ainsi que l'impossibilité de 

déterminer les paramètres cinétiques posent également des limitations à cette technique. 

On assiste à l'apparition de l'ELISA sous forme de micropuits fonctionnalisés, comme les 

micropuits en PDMS/verre (PolyDiMethylSiloxane) proposés par Zhu et al12
• Malgré l'amélioration 

analytique et la baisse des coûts apportées par cette miniaturisation, l'inconvénient est la nécessité 

d'utiliser un équipement dédié pour remplir les puits (incompatible avec les technologies de puces 

classiques). 

3.2.2. IPCR : la sensibilité de la PCR au service des tests immunologiques 

La 'Polymerase Chain Reaction' (PCR) est une technique d'amplification de l'ADN, permettant 

de répliquer jusqu'à plusieurs milliards de fois une séquence spécifique à partir de quantités très 

faibles (pg). C'est un outil simple et puissant dédié à la détection de très faibles quantités d'acides 

nucléiques13
• Cependant, nous avons insisté sur l'importance de l'analyse des protéines et sur sa 

complémentarité avec les analyses génomiques. La technique PCR classique ne permet pas de 

détecter et quantifier des protéines. Afin d'élargir le champ d'investigation de la PCR aux tests 

immunologiques et ainsi bénéficier de la grande sensibilité de cette technique dans la détection de 

protéines, Sano et al. ont établi la méthode d' immuno-PCR (IPCR)14
• Comme il est montré sur la 

Figure 4, en remplaçant dans un système ELISA l'enzyme par une sonde d'acides nucléiques, il 

est possible de coupler la détection de protéines à une amplification PCR, pour atteindre des 

sensibilités plus faibles que l'ELISA classique15
• L'efficacité de l'amplification PCR amène alors 

une augmentation de sensibilité de 100 à 10 000 fois celle d'un test ELISA. 

ELISA IPCR 

Figure 4 Comparaison des méthodes ELISA et IPCR. 
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L'IPCR est une technique attractive, même si, du fait de l'extrême sensibilité de l'étape de 

PCR, les exigences, entre autres en termes de constitution des complexes Ab-ADN, sont rudes. 

Rappelons également que cela reste une méthode d'amplification et non une méthode directe de 

détection, ce qui peut être un facteur d'erreurs. 

3.2.3. Puces à protéines 

Nous avons vu que la quantification des protéines nous donnait une image de l'expression 

d'un gène, mais que cette tâche n'était pas aisée en raison du grand nombre de protéines 

existantes. Les puces à protéines peuvent être vues comme une solution à ce problème16
• Elles 

sont généralement réalisées sur un substrat de verre comprenant plusieurs milliers de plots 

composés de sondes de capture (bientôt jusqu'à 1000017
). Elles permettent des analyses 

multiplexées d'interactions protéine-protéine. De plus, elles ont l'avantage d'être compatibles 

avec les technologies répandues de puces à ADN et d'être réalisées en 'technologie bas coût>~ 8 • 

Cependant, elles présentent un taux d'évaporation élevé et sont exposées aux réactions croisées, 

qui augmentent le nombre de faux positifs19
. 

3.2.4. Résonance de plasmon de surface 

Les précédentes techniques de détection (puce à protéine, IPCR, ELISA) nécessitent de 

marquer les molécules à identifier, ce qui peut entraîner la déformation de la conformation 

spatiale de la molécule ou le blocage de son site de reconnaissance. Le développement de 

techniques sans marquage est donc d'un intérêt certain. 

Le système de résonance de plasmon de surface (SPR) est une détection optique permettant de 

suivre une variation de l'indice d'un milieu où a lieu une interaction biomoléculaire20
• C'est une 

technique très répandue dans l'étude des interactions entre une molécule cible et un récepteur 

immobilisé sur la surface métallique. C'est une référence pour les études de cinétique. 

Figure 5 Principe de fonctionnement d'un système de Résonance de Plasmon de Surface 

(SPR), permettant l'analyse d'interactions au sein d'un canal microfluidique21
• 
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Le principe est basé sur l'utilisation de la résonance plasmonique de surface qui détecte des 

variations d'indice à la surface sur laquelle le ligand est immobilisé. Les analytes sont injectés par 

un système microfluidique dans un flux continu au dessus de la surface active (Figure 5). 

Sensible, elle ne nécessite aucun marquage préalable des molécules d'intérêt. Les systèmes 

commerciaux SPR dédiés à la détection d'évènements biologiques se développent à grande 

vitesse. Voici quelques exemples de sociétés proposant des systèmes SPR : Biacore, Autolab, 

Texas instruments, Genoptics, IDIS technologies, GWC technologies,... avec chacun ses 

spécificités (imagerie, multiplexage, cellule, flux ... ). Malgré une couverture conséquente de ce 

marché, le développement des méthodes SPR s'intensifie, et les applications continuent de se 

diversifier2
• Les grandes lignes de développement concernent le couplage avec d'autres 

techniques, l'utilisation de nouveaux matériaux ou la mise au point de nouvelles méthodologies. 

Ces perspectives en font un outil à fort potentiel pour l'étude des interactions biomoléculaires23
• 

La technique SPR classique présente toutefois des difficultés d'intégration sur puce. 

3.3. Les nanobiodétecteurs 

Pour allier la sensibilité aux possibilités d'intégration, les nouveaux développements 

s'orientent vers la microfabrication de biodétecteurs, basés sur des principes physiques variés. De 

nombreux travaux depuis 2001 explorent les potentialités des nanobiodetecteurs, aussi bien 

optiques, mécaniques, qu'électriques. La volonté est de détecter des concentrations de plus en plus 

faibles, en un temps de réponse de plus en plus court. Les travaux montrent la grande sensibilité 

intrinsèque des nanostructures par rapport aux systèmes planaires. Ainsi, du point de vue strict de 

transduction du signal, grâce à son grand rapport surface sur volume (SN), un nanobiodetecteur 

est plus sensible aux évènements en surface qu'un système planaire. Pour donner un ordre de 

grandeur, un microcanal de 501.unx50Jlm sur 30mm (volume de 75 nl) possède un rapport 

SN=800cm-1
• Pour un nanofil de silicium de 50nmx30J1m de long, ce rapport atteint 800000cm-1

• 

L'augmentation du rapport SN est donc de 103 avec le même rapport d'aspect. 

R. Bashir dans son état de l'art sur les systèmes de biodétection distingue trois grands types de 

détecteurs: électriques, mécaniques, et optiques. 
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Figure 6 Les trois grands types de biodétecteurs (a) mécaniques (b) électriques (c) optiques. 24 

A titre d'exemple, nous exposons rapidement dans cette partie ces trois grandes familles de 

détecteurs en donnant quelques exemples de réalisations et en apportant des éléments de réponse 

en termes de sensibilité, même si une étude comparative au sens strict est difficilement réalisable. 

FET (Field Effect Transistor) 

-à canal SiNW (VLS) 

- à canal SiNW (SOI) 

- à canal CNT25 

- à grille suspendue 

Nanogap (impédancemétrie) 

Electrodes interdigitées (impédancemétrie) 

HEMT (High Elecron Mobility Transistor) 

- à hétérostructures GaN/ Al GaN 

Streptavidine (pM) 26 

12mer oligonucléotide (tens of pM) 27 PSA (lfg/ml)28 

ADN (pM to 1JM)29 

ADN -25mer oligonucleotide (nM) 30 

Anticorps, ARN-Aptamer (nM) 31 

ADN (nM) 32 

Streptavidine (5 mg/m1)33 
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-à déflection statique (silicium) 

Déflexion canal microfluidique 

NEMS 

Ondes acoustiques de surface 

LSPR 

Nanoparticules d'or 

Bande interdite photonique 

Fibre optique 

ADN (femtoM) 35 

Avidin (10-17 g/j.lm2
)

36 

4 kDa molecules (zeptog)37 

BSA (mg/ml)38 

25mer oligonucléotide (3 

Streptavidine (pM) 41 

Séquences d'ADN (mutations d'une base) 42 

Protéine A, Ig(G) (inférieure au nanomolaire) 43 

CyS-ADN (0.1 11M) 44 

Nous avons vu les différents types de biodétection envisageables, ainsi que quelques 

exemples associés. On note des seuils de sensibilité plus bas que ce qui a été vu précédemment 

(§3.2). Toutefois, nous verrons par la suite que la réduction d'échelle amène aussi des effets 

spécifiques qui ne sont pas en faveur d'une détection ultra sensible et rapide. Bien que les 

principes physiques soient très diversifiés, les deux grandes caractéristiques communes de ces 

systèmes sont la sensibilité et la sélectivité. 

4. Sélectivité et sensibilité 

On s'interesse ici aux propriétés (sélectivité et sensibilité) d'un système de détection, à ne pas 

confondre avec les notions bien pointues de spécificité et séléctivité liées aux marqueurs 

cliniques. La sensibilité d'un détecteur est la caractéristique qui définit le niveau de détection 

minimum, et la sélectivité du capteur assure que l'on détecte bien la molécule ciblée. 

4.1. Sélectivité et fonctionnalisation 

La sélectivité est apportée au biocapteur par la fonctionnalisation premettant la réaction de 

reconnaissance entre un anticorps et un antigène. Parmi les deux types d'anticorps, polyclonaux et 

monoclonaux, les anticorps de choix pour les essais analytiques sont les anticorps monoclonaux. 

En effet, ils se lient à un épitope unique particulier, sont plus spécifiques et possèdent des 

propriétés plus reproductibles que les polyclonaux. Sans surprise, ils sont aussi plus coûteux. 

4.1.1. Fonctionnalisation de surface 

Les systèmes à base de molécules biologiques immobilisées sur une surface sont impliqués 

dans de nombreuses applications : capteurs, purification, biocomptabilité clinique, etc. La création 
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de couches biomoléculaires organisées pour des applications de biodétection est donc un domaine 

de recherche en pleine croissance, se situant à la frontière entre chimie, biologie et 

micro/nanotechnologies, trois domaines dont les évolutions convergent selon la loi de Moore. Un 

grand nombre de méthodes existent dans la littérature pour immobiliser des protéines45
: 

- Les méthodes non covalentes comme l'adsorption directe, les liaisons électrostatiques (eg. 

amines primaires), les liaisons hydrogènes, les liaisons biospécifiques (eg. avidine/biotine) ... 

- Les méthodes covalentes par l'utilisation d'agents couplants. 

Electrostatiques 

Liaisons hydrogène 

Van Der Waals 

Forces hydrophobes 

Attraction entre charges opposées 

Hydrogènes partagés entre atomes 

électronégatifs (N, 0) 

Fluctuations dans les nuages électroniques 

autour de molécules comportant des atomes 

de polarité opposées 

Les groupes hydrophobes interagissent 

difficilement avec l'eau et tendent à se réunir 

pour en exclure les molécules. Leur attraction 

implique aussi les forces de Van der Waals. 

Ct: 
·-NH 3 

Afin de ne pas perdre les fonctions biologiques de la protéine, il est primordial de ne pas la 

dénaturer et de ne pas modifier sa conformation spatiale pendant l'immobilisation. Une adsorption 

non contrôlée sur une surface peut effectivement affecter son activité et sa stabilité, menant à une 

biointerface moins efficace voire inactive. L'immobilisation doit être spécifique d'un couple 

biomolécule/surface. En effet, le choix dépend du type de ligand (protéine, ADN, enzyme, acide 

aminé ... ), et de l'objectif de l'immobilisation (spécificité, concentration, affinité, cinétique ... ). 

Dans certains cas particuliers, une chimie de surface n'est pas nécessaire. Par exemple, des 

protéines très basiques et positivement chargées (pl >> pH), peuvent être adsorbées sur une 

surface naturellement négative (surface non modifiée de mica, certaines surfaces piézoélectriques 

comme le GaN). Mais dans la majorité des cas, l'adsorption de la protéine risque d'induire une 

perte de sa fonction biologique et une immobilisation covalente est nécessaire. 

4.1.2. Immobilisation covalente 

La liaison covalente est réalisée grâce à des réactions de couplage entre la surface 

chimiquement modifiée, et les molécules biologiques. Les molécules à immobiliser (Ab, Ag ... ) 
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possèdent de nombreux groupements fonctionnels permettant un lien covalent: amines, acides, 

thiols ... n est préférable de privilégier un groupement qui n'intervient pas dans l'activité 

biologique. 

- Les liaisons amines primaires sont les plus utilisées car très abondantes (situées sur les 

résidus de lysine) et réactives du fait de leur situation à la surface des protéines. Le couplage 

par liaison amine est la méthode la plus recommandée. Les seules situations où l'amine est 

moins efficace sont l'utilisation de ligands acides (pl<3,5) ou de ligands où l'amine est 

présente sur le site actif. 

- La deuxième liaison la plus utilisée est la liaison thiol. Ce choix dépend surtout de la 

présence d'un groupement thiolé sur le ligand (histidine ... ). 

- Les liaisons acides sont également très abondantes et accessibles. Cependant, elles ne 

réagissent pas aussi facilement que les liaisons amines, et elles nécessitent l'utilisation d'un 

agent couplant (eg. NHS/EDC). 

La surface d'immobilisation peut posséder naturellement un groupement permettant une 

immobilisation covalente (eg. groupement -OH sur verre), sinon il est nécessaire de la modifier 

pour introduire les groupements spécifiques au couplage (eg. groupements acides sur Au). 

Dans ce travail de thèse, nous avons utilisé deux grands types de chimie de surface, basées sur 

deux types de supports très utilisés en biosystèmes: les silanisations pour les surfaces de verre, et 

l'auto-organisation de thiols pour les surfaces d'or. Les protocoles utilisés seront détaillés dans les 

chapitres associés ainsi qu'en Annexe!. 

4.2. La sensibilité 

Réussir à comparer précisément la sensibilité des différents systèmes est complexe, car les 

informations fournies dans la littérature sont souvent incomplètes. Nous nous efforçons dans cette 

partie d'évaluer la sensibilité des systèmes d'analyse et de détection que nous avons évoqués plus 

haut. Ceci peut être schématiquement représenté comme sur la Figure 7. 

femtoM 

•Q) 
:!::: 

picoM ;g 
rn 
c 
Q) 

nanoM rn 

0 

® 

Nanodétecteurs 

Puces 
0 

0 
Spec 
Mass 

SPR Classi ue 

Complexité du milieu 

Figure 7 Sensibilité de quelques systèmes de détection/d'analyse 

en fonction de la complexité du milieu analysé. 
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Il est intéressant de noter que parler de sensibilité en terme de masse moléculaire apporte des 

informations surtout sur la performance de transduction en elle-même : c'est-à-dire, à un signal 

biologique donné ( eg. une masse) la capacité du détecteur à le transformer en signal physique. Par 

contre, si on parle de sensibilité en termes de concentration, cela apporte des informations sur le 

système global de détection : la performance du détecteur associé à son environnement fluidique. 

4.2.1. Sensibilité de la spectrométrie de masse 

La spectrométrie de masse, dont nous avons vu les avantages (§3.1), est actuellement une des 

méthodes les plus utilisées pour l'identification de biomolécules. Suivant la taille des molécules, 

le type de spectrométrie, ainsi que les traitements d'échantillons associés, la sensibilité peut varier 

dans une gamme allant jusqu'au picomolaire. Mais, pour prendre l'exemple du MALDI, le laser 

ionisant le mélange matrice/molécules est typiquement de lOOnm de diamètre, alors que celui des 

spots des cibles est de 2,5mm. Donc, seule une faible fraction de 1' échantillon est ionisée à chaque 

tir. Ceci pose deux problèmes pour la sensibilité : 

un analyte présent en très petite quantité est éparpillé sur l'ensemble du spot, 

un grand nombre de tirs lasers doit être réalisé afin d'obtenir une moyenne sur 

l'ensemble de l'échantillon, car la différence de polarité entre la matrice et les protéines 

implique une cristallisation non homogène. 

4.2.2. Sensibilité des systèmes de détection classiques 

Théoriquement, les tests ELISA possèdent des sensibilités de quelques pg/ml46
• Par exemple, 

la sensibilité de détection du NGF y est de 5-15 pg/rnl, ce qui correspond à 0,34 pmol/rnl de NGF, 

sachant que le NGF à un poids moléculaire de 12114 kDa. Cependant, en routine, il est difficile 

d'atteindre réellement ces limites, et en pratique, on obtient plutôt des sensibilités de l'ordre du 

ng/rnl. L'efficacité de l'amplification PCR dans l'immuno-PCR amène à une augmentation de 

sensibilité de 100 à 10 000 fois comparée à un test ELISA classique15
. Quant à la sensibilité de la 

méthode SPR, elle se trouve typiquement aux alentours du nanomolaire pour des molécules de 

taille moyenne20
. 

4.2.3. Sensibilité des nanodétecteurs 

Pour améliorer la sensibilité, nous avons vu que la tendance est au développement de 

systèmes de détection nanométriques. La plupart des travaux mettent en avant la grande sensibilité 

de transduction du signal intrinsèque aux nanostructures : la miniaturisation augmente le rapport 

signal sur bruit, en bénéficiant d'un rapport surface sur volume important. On espère ainsi 

atteindre des seuils de sensibilité ultimes. Dans le cas d'une mesure électrique sur nanofil par 
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exemple, ce dernier sera plus sensible aux charges adsorbées (donc aux analytes tels protéines ou 

ADN) qu'un système planaire comme un ISFET. D'un point de vue strict de transduction du 

signal, un nanobiodetecteur est plus sensible aux évènements en surface qu'un système plan. 

Cependant, en pratique, un système nanométrique est-il réellement plus sensible qu'un 

système micrométrique ? L'effet global de la miniaturisation sur la sensibilité n'est pas forcément 

évident, car on enregistre dans la majorité des publications des performances de détection des 

nanodétecteurs (femto/picomolaires) en-dessous de celles attendues théoriquement. Ces limites 

montrent donc qu'au-delà de la performance intrinsèque du transducteur, d'autres paramètres 

rentrent en ligne de compte dans le taux de molécules effectivement détectées. Des travaux 

récents47 montrent en effet qu'il faut prendre en compte un autre aspect souvent négligé: le 

transport des analytes vers la zone de détection, appelé transport de masse. Sheehan et al. y 

étudient ainsi l'effet du transport de masse sur une nanodétection: leurs calculs mettent en 

évidence que les limites de détection enregistrées dans la littérature sont bien dues au transport 

d'analytes, et non pas au transducteur en lui-même. De ce fait, un transport directionnel des 

molécules sur le détecteur est primordial pour lever la barrière de sensibilité. Depuis une dizaine 

d'années, de nombreuses études ont été conduites sur l'effet d'un flux (ou d'un mélange) sur les 

interactions biomoléculaires à une surface48
.4

9
• Cependant, auparavant, à notre connaissance, 

aucune n'avait encore examiné ces interactions avec un objet nanométrique. 

Il a été confirmé par Nair et aP0 que l'approche ne prenant en compte que la 

transduction intrinsèque dans la sensibilité de nanodétecteurs n'était pas complète : la démarche 

doit prendre en compte un aspect cinétique qui reste masqué par 1' engouement pour les 

performances en transduction brute du signal. Le travail de Nair montre que malgré leurs 

performances supérieures, l'utilisation des nanostructures peut être problématique du fait des 

limites de sensibilité, des temps de réponse très longs (parfois des heures ou des jours ... ) en 

régime de diffusion, ainsi que des pertes d'analytes à proximité des détecteurs (c'est à dire les 

analytes qui même pour un temps infini n'arriveraient jamais à portée de détection). Les auteurs 

montrent ainsi qu'il existe une limite fondamentale à la concentration en biomolécules qui peut 

être effectivement détectable dans un temps raisonnable par tout type de détecteur en régime de 

diffusion. Cette limite est donnée par la relation de dimensionnement simple: 

(4) 

avec Po la concentration seuil détectable, ts le temps nécessaire pour capter Ns molécules, Ns étant 

la quantité de molécules correspondant au minimum de changement de signal détectable, et Mo et 

k0 des constantes dépendant des dimensions du système (système lD, 2D ou 3D). L'analyse des 
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équations de réaction-diffusion qui régissent les captures Ab-Ag amène à une telle relation de 

dimensionnalité, et explique comment cela affecte 1' efficacité de capture ainsi que la sensibilité 

des nanobiodetecteurs. 

-sim 
v exp 121 
A exp {3} 

Figure 8 Temps de réponse des systèmes de détection en fonction des 

concentrations seuil détectables en régime classique de diffusion. 50 

La Figure 8 compare les temps de réponse de trois systèmes (nanobiodetecteurs sphériques 

30, cylindriques 20 et détecteur en volume 10) en fonction des concentrations seuils détectables. 

Une première constatation concerne la sensibilité entre détecteurs 10, 20 et 30. Pour un 

temps de réponse raisonnable, de l'ordre de lOOs, on remarque qu'un détecteur de type ISFET 

peut détecter du nanomolaire, alors qu'un détecteur cylindrique de type nanofil peut détecter 

jusqu'à 100 femtomolaire (Ns=lOJ.lm-2 correspondant à l'accroche d'un brin d'ADN de 30 nm de 

diamètre et 1 11m de long). Ceci illustre qu'un détecteur à base de nanofil est de trois à quatre 

ordres de grandeur plus sensible qu'un détecteur classique, justifiant ainsi l'enthousiasme pour de 

telles structures. Par contre, les détecteurs sphériques ne sont que légèrement plus sensibles que 

leurs homologues 20, ce qui dans de nombreux cas ne justifiera pas la difficulté technologique 

supplémentaire. 

Une deuxième conclusion très importante découlant de cette relation concerne la sensibilité 

des systèmes. Pour dépasser les concentrations enregistrées dans la littérature (femtomolaire pour 

un détecteur 20), le graphique nous indique qu'il faudrait, dans ces conditions, des temps moyens 

de réaction de plusieurs heures, voire plusieurs jours. Ceci dit, afin de diminuer ces temps 

d'interaction, il est possible de jouer sur les paramètres suivants : 

-23-



Chapitre 1 - Microfluidique pour détection de biomarqueurs 

- réduire le diamètre du nanodétecteurs à ao< 1 Onm ou réduire le montant minimum 

détectable (diminuer Ns) afin d'améliorer le rapport signal sur bruit du détecteur. Cette voie 

est celle la plus étudiée actuellement dans la littérature 

-améliorer l'adressage fluidique. Cette voie n'est pas encore très visible dans les travaux 

de recherche internationaux alors qu'elle est tout aussi importante que l'amélioration du 

rapport signal sur bruit (transduction du signal). 

Afin de bien maîtriser cet adressage fluidique, il est nécessaire de s'intéresser à quelques 

grandeurs caractéristiques, car les lois en vigueur rendent difficile sa mise en œuvre aux 

dimensions des microsystèmes. Dans le paragraphe suivant, nous voyons quelques nombres 

caractéristiques qui permettent d'évaluer les phénomènes en jeu à ces échelles, et d'apprécier la 

nécessité et l'efficacité d'un tel adressage. 

5. Contrôler un liquide biologique à l'échelle d'un microsystème 

Aux échelles micro et nano, certaines forces et phénomènes deviennent dominants par rapport 

à ceux observés aux échelles classiques. Le dimensionnement des systèmes microfluidiques 

implique de tenir compte de ces nouveaux effets propres aux fluides à ces échelles, tels les forces 

de frottement prédominantes, les flux laminaires, la diffusion, la résistance fluidique, la tension de 

surface .... Mais il est également nécessaire de définir les forces gouvernant les différentes 

interactions des molécules présentes dans ce fluide. Nous présentons ici quelques grandeurs et 

nombres caractéristiques qui décrivent ces contraintes. 

5.1. Grandeurs caractéristiques 

Nous venons de voir que l'environnement microfluidique des nanodétecteurs influençait leur 

sensibilité. Nous décrivons donc ici les grandeurs fluidiques de base nous permettant d'évaluer 

cette situation. 

5.1.1. Le mouillage 

Le mouillage caractérise la géométrie du contact entre un liquide et une surface et résulte de la 

minimisation de l'énergie à l'interface. Un liquide à forte tension de surface (liens de cohésion 

interne forts) a tendance à former une goutte. A 1' opposé, un liquide à faible tension de surface 

s'étale plus. De même, un liquide déposé sur une surface à forte tension de surface 'mouille', 

c'est-à-dire s'étale sur cette surface. Si une surface possède une tension de surface faible, le 

liquide forme une goutte. 
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Cette caractéristique peut être déterminée par la mesure de l'angle de contact. En effet, la 

tension de surface (énergie de surface) et l'angle de contact sont liés par la relation de Y aung­

Dupré: 

Ysv = YsL + YLv cos(} 

avec y la tension de surface [N.m-1
] entre deux milieux solide (S), gazeux (V), ou liquide (L). 

Figure 9 Energies de surface d'un système 

comprenant une goutte déposée sur un substrat. 

(5) 

Un angle de contact inférieur à 90° caractérise une surface plutôt mouillante, et un angle 

supérieur à 90° caractérise une surface non mouillante. Dans le cas de 1' eau, on peut utiliser les 

expressions respectivement d'hydrophile et d'hydrophobe. On peut considérer une surface comme 

superhydrophobe lorsque l'angle de contact est supérieur à 150°. 

5.1.2. La longueur capillaire 

Les phénomènes de capillarité entrent en jeu à l'échelle d'un système lorsque les forces de 

gravité appliquées sont du même ordre de grandeur que les forces de tension superficielle. Ceci 

conduit à définir une longueur capillaire associée au système comme la frontière au-dessus de 

laquelle les effets liés à la tension de surface deviennent négligeables. La longueur capillaire est le 

rapport entre les forces de tension superficielle et les forces de gravité : 

(6) 

avec y la tension superficielle du fluide [N.m-1
], pla masse volumique du liquide, g l'accélération 

de la pesanteur. A titre indicatif, Là l'interface eau/air est de l'ordre de 2 mm. 

5.1.3. Le nombre de Reynolds 

La nature de l'écoulement (turbulent ou laminaire) est directement reliée au rapport entre les 

forces d'inertie et les forces de frottement, caractérisé par le nombre de Reynolds (Re) : 
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R =UL 
e V 

(7) 

avec U la vitesse du fluide [m/s], L la dimension caractéristique du système [rn] et v la 

viscosité cinématique du fluide [m2/s]. Lorsque les forces de viscosité sont prépondérantes, 

l'écoulement est dit laminaire. Typiquement, il y a transition d'un régime laminaire à turbulent 

pour un nombre de Reynolds d'environ 200051
• Pour des microsystèmes fluidiques où les 

dimensions caractéristiques sont inférieures au millimètre et où les vitesses ne dépassent pas le 

centimètre par seconde, ce nombre n'excède pas 10, et on se trouve donc en régime laminaire. 

Le flux laminaire correspond à un type de flux où la vitesse des particules dans le fluide en 

mouvement n'est pas une fonction aléatoire dans le temps. Une conséquence importante pour les 

microsystèmes fluidiques est que deux flux d' analytes arrivant en contact l'un avec l'autre ne 

pourront se mélanger que par diffusion. 

Figure 10 Exemple d'un flux laminaire ayant lieu à la jonction entre deux canaux microfluidiques 

(gauche) schéma explicatif (droite) image microscope d'un flux laminaire à une jonction en Y52
• 

5.1.4. Le nombre de Peclet et la convection 

Un autre nombre sans dimension très important dans les problématiques de convection­

diffusion est le nombre de Peclet (Pe). ll est défini comme le rapport des termes de convection sur 

les termes de diffusion. Pour une vitesse d'écoulement U, lla taille du système, D le coefficient de 

diffusion et t5t' une variation typique de la concentration sur la distance 1, 1' ordre de grandeur de 

la convection-diffusion est de U t5t' Il, et celui de la diffusion est de Dt5t' 1/2. Le nombre de 

Peclet, le rapport de ces deux termes, donne : 

Pe=Ul 
D 
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Ce nombre permet d'évaluer l'importance de la convection par rapport à la diffusion: un 

grand nombre de Peclet montre que 1' influence de 1' écoulement est importante par rapport à la 

diffusion moléculaire. 

5.1.5. Le nombre de Damkohler et le transport de masse 

Au-delà des caractéristiques microfluidiques pures des systèmes, il est nécessaire de prendre 

en compte les propriétés d'interaction des molécules mises en jeu. Il a été mis en évidence que la 

formation d'un complexe à la surface d'un biodétecteur entre un analyte A et un ligand 

immobilisé B à la surface (eg. Ab-Ag) peut ainsi être décrite par deux étapes53 
: 

-transport de masse de l'analyte jusqu'à la surface du détecteur, 

-orientation puis complexation analyte- ligand immobilisé (étape présentée §2.3 et 

caractérisée par ka, ki et K). 

Ceci peut se traduire par l'équation suivante 54
: 

Abulk ~ Asuiface + B ( ka,kd ) AB ' (9) 

avec ka et ki les constantes d'association et dissociation et km [m/s] la constante liée au transport 

de masse (diffusion, convection), qui est identique dans les deux sens (vers le capteur, depuis le 

capteur). Dissocier la contribution du transport de masse de celui de la réaction en elle-même 

montre bien que plusieurs cas sont envisageables : l'interaction pourra être limitée par l'apport de 

matériau biologique à la surface, ou bien, par la vitesse de la réaction en elle-même. Suivant le 

type de réaction mis en jeu, il sera plus ou moins bénéfique d'apporter un moyen de transport de 

masse supplémentaire. Pour le déterminer, on peut se reporter au nombre de Damkohler (Da)55
, 

défini comme le rapport entre le temps caractéristique de réaction sur celui du transport de masse : 

D =TM 
a (10) 

avec Tc le temps caractéristique de la réaction chimique, TM le temps caractéristique du transport 

de masse (qui peut être contrôlé par l'hydrodynamique, ou la diffusion). Suivant la valeur du 

nombre de Damkohler, on peut donc définir deux cas : 

- Da<<l : le transport des analytes est beaucoup plus rapide que la réaction en elle-même. 

Dans ce cas, l'effet du transport de masse peut être négligé. 

- Da>> 1 : la réaction (rapide intrinsèquement) est limitée par le transport de masse diffusif 

et il n'est pas possible d'étudier directement la cinétique de la réaction. 

En microfluidique, on peut approximer le temps de mélange en régime diffusif par 

TM ""'l 2 /D (ou la vitesse de diffusion par D/1), avec lla taille du système, et D le coefficient de 
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diffusion (ordre de grandeur si plusieurs réactifs). Une expression générale du nombre de 

Damkohler dans le cas d'une réaction ligand récepteur est définie par Deen comme le rapport de 

la vitesse de réaction 'kaRTl' (sachant que RT est la concentration en récepteur en mM) sur la 

vitesse de diffusion 'D/1' 56
: 

D = kaRrl 
a D (11) 

Le nombre de Damkohler apporte l'information quant à la prépondérance de l'étape de 

transport de masse. Par exemple, l'hybridation d'un ss-ADN de 19 bases dans un système 

microfluidique de 500J1m possède un nombre de Damkohler de 0,07, et n'est donc pas 

significativement influencée par le transport de masse dans le système microfluidique. Il n'est 

alors pas nécessaire de lui procurer un moyen d'adressage fluidique spécifique. Par contre, nous 

avons évalué le nombre de Damkohler du couple 'streptavidine immobiliséelbiotine' à environ 

104
• Un moyen d'adressage fluidique supplémentaire est donc bénéfique dans ce cas. 

5.2. Adressage microfluidique 

Comme nous venons de le voir, il est très important, d'autant plus pour des systèmes 

nanométriques, d'amener les molécules cibles en contact avec la surface active. 

Dans les deux cas, la zone de passage de l' analyte est très grande par rapport à la surface de 

capture. Il est donc nécessaire, d'autant plus pour des molécules diffusant lentement, de mieux 

contrôler l'adressage fluidique afin d'augmenter le taux et l'efficacité de contact. Ceci peut être 

simplifié par l'intermédiaire de concentrateurs ou de micromélangeurs in-situ. 

5.2.1. Les concentrateurs 

La pré-concentration sur puce peut être effectuée par différents moyens : 

directs57 (évaporation, un tri par la charge 1 le point isoélectrique, utilisation d'une 

membrane nanoporeuse ), 

indirects par l'utilisation de billes permettant la génération d'un flux dynamique vers le 

capteur (eg. billes concentrées localement par un champ électrique ou magnétique puis 

déplacées). 

La mise en œuvre des méthodes de concentration directes est souvent plus adaptée à la 

microfluidique continue. Parmi les méthodes indirectes, couplées à une microfluidique discrète, 

on peut noter la proposition de C.J. Kim concernant une puce utilisant des 'billes traceurs', 

concentrées dans la goutte par dielectrophorèse, permettant ensuite la création de gouttes 

concentrées par association avec une scission EWOD58
• 
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(aJ Uniformly distribured 
partie/es in a drop/et 

(è) Cul droplet by 
EWOD 

(bj .~ve particles by 
e}e(.'lroohoresis 

(d) Transport drop/et 
byEWOD 

Figure 11 Vue latérale d'une concentration de particules en goutte par 

dielectrophorèse associée à une microlfuidique discrète par EWOD. 

Plus récemment encore, une variante avec des traceurs magnétiques a été proposée par Wang 

et al. Cette fois, les billes sont concentrées dans la goutte par un champ magnétique et ensuite 

concentrés par scission de goutte en EWOD (cf §6.2.2)59
• 

(a) (b) 

(d) 

Figure 12 Schéma d'une concentration de particules en goutte par 

application d'un champ magnétique puis création de goutte par EWOD59
• 

Les techniques exposées nécessitent l'utilisation de traceurs billes sur lesquels on réalise les 

interactions. Suivant la technique de biodétection utilisée, la présence des billes peut être plus ou 

moins bienvenue. 
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5.2.2. Les micromélangeurs 

Les micromélanges efficaces sont encore un important défi de la microfluidique60
•
61

• Nous 

avons vu que pour des microsystèmes fluidiques, pour lesquels les dimensions caractéristiques 

sont inférieures au millimètre et les vitesses ne dépassent pas le centimètre par seconde, on se 

situe en régime laminaire. Or, seul un nombre de Reynolds élevé (Re>2000), où l'écoulement est 

turbulent, est favorable au mélange. Pour un faible nombre de Reynolds comme c'est le cas dans 

les microsystèmes fluidiques, l'écoulement est laminaire, les échelles de temps de réaction sont 

limitées par la diffusion, et les mélanges rapides et homogènes deviennent problématiques. 

Pour répondre à cette problématique, de nombreuses méthodes de rnicromélange sont proposées 

dans la littérature62 et partagées en deux grandes familles : les rnicromélangeurs passifs, et les 

micromélangeurs actifs. Les premiers ne nécessitent aucun apport extérieur d'énergie, le mélange 

est réalisé uniquement par des géométries de circulation du fluide élaborées. Les rnicromélangeurs 

actifs par contre nécessitent une énergie extérieure, comme une tension électrique, une pompe, des 

ultrasons ... La nécessité d'apporter cette énergie a souvent pour effet de complexifier le dispositif. 

La solution la plus pertinente pour effectuer un mélange à faible nombre de Reynolds est la 

création de mouvements chaotiques dans le fluide63
,64. Les premiers dispositifs réalisés utilisaient 

des motifs gravés sur les parois de rnicrocanaux afin de provoquer des profils périodiques65
• 

Bottausci et al réalisent un mélange en canal grâce à des perturbations générées par des flux 

oscillants perpendiculaires permettant une 'transformation du boulanger' 66
• Meinhart et coauteurs 

proposent un micromélangeur actif en microcanal par effet électrothermique depuis une électrode 

sous tension67
• Alors que depuis quelques années la microfluidique discrète suscite un réel 

intérêt68
, des méthodes de micromélange en gouttes voient le jour. Le micromélange en goutte a 

été mis en évidence aussi bien en microcanal69 qu'en goutte libre entre deux plans par 

électromouillage0
'
71

• Mugele et al72 avancent également la possibilité de réaliser un mélange par 

EWOD en générant une auto-oscillation des gouttes permettant d'accélérer d'un facteur 2 le 

mélange sur de larges gammes de viscosités. Parmi les systèmes discrets, les ondes acoustiques de 

surface permettent également des mélanges acoustiques à faibles nombres de Reynolds104
• 

6. Microfluidique discrète: intégration et sensibilité 

La volonté de diminuer les quantités d'analytes et d'augmenter encore les sensibilités mène à 

travailler sur des volumes de plus en plus petits et d'autre part à multiplier les tests sur un même 

échantillon. Cette tendance a donné naissance à la microfluidique discrète (appelée aussi 

rnicrofluidique digitale ou microfluidique à gouttes), par opposition à la microfluidique continue, 
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en canaux. De plus en plus de dépôts de matériaux, et de réactions de milieux biologiques sont 

réalisés à partir de microgouttes. Fréquemment dans le domaine des puces à ADN et à protéines 

présentant maintenant plusieurs milliers de spots, on a recours au 'spotting' 73
• De nouvelles 

méthodes de patteming permettent de passer à haut débit de flux continus à des gouttes74
• On peut 

noter également l'existence d'instruments commerciaux, comme le nanodrop, permettant des 

analyses spectroscopiques en gouttes (gouttes 101 . .tlf5
• Voyons dans le paragraphe suivant quels 

sont les avantages de ce travail en gouttes. 

6.1. Pourquoi la microfluidique discrète 

Dans les laboratoires sur puces, on est amené dans diverses circonstances à souhaiter une 

interaction rapide et homogène, soit entre deux types de molécules, soit entre une molécule et une 

surface. Ces interactions sont par exemple un mélange de réactifs, l'accrochage d'une molécule à 

une surface par l'intermédiaire d'une couche organique ou d'une autre molécule biologique. Dans 

cette optique, le déplacement de liquide en microcanal est avantageux en termes d'intégration et 

d'aseptisation, et présente en outre l'avantage d'être bien maîtrisée. Mais, il existe des pendants 

négatifs à cette compacite6
: l'encapsulation irréversible empêchant l'accès à la zone sensible, la 

gestion des moyens d'actionnement parfois lourds nécessitant des pompes, des valves (la pression 

hydrodynamique est typiquement de plusieurs dizaines de bars en microcanal), les problèmes de 

bulles ... Ces inconvénients deviennent d'autant plus importants que les dimensions des systèmes 

diminuent. 

La microfluidique discrète peut s'affranchir de certaines de ces limitations, et pour des 

opérations de mélange, de biodétection ou de réactions chimiques, il peut être plus approprié de 

manipuler des gouttes individuelles. En effet le déplacement de gouttes calibrées sur des zones 

bioactives permet de réaliser des étapes microfluidiques élémentaires et successives et donc, 

moyennant un contrôle de l'évaporation, répond aux exigences en termes de diminution des 

quantités d'analytes et de multiplexage des tests sur un même échantillon. Mais surtout, la 

microfluidique discrète, par sa propriété intrinsèque qui est le travail en goutte, ou en 

microréacteur améliore la qualité du contact entre le milieu biologique et la cible, par rapport à un 

système en flux. 

6.2. Les types de microfluidiques discrètes 

De nombreuses méthodes sont proposées pour manipuler des gouttes (eg. diélectrophorèse77
, 

thermocapillarite8
, écoulement di-phasique80

, électromouillage87
, ondes acoustiques de surface79

). 

Les trois dernières méthodes sont décrites plus en détail dans ce paragraphe. 
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6.2.1. Les écoulements di-phasiques 

Les écoulements di-phasiques sont constitués de gouttes englobées dans un milieu non 

miscible. Classiquement, on utilise des gouttes d'EDI enrobées dans un mélange huile/surfactant. 

On parle d'écoulement car les gouttes sont créées puis actionnées dans des canaux par pression 

hydrodynamique. Un exemple d'écoulement diphasique est montré sur la Figure 13. 

Figure 13 : Ecoulement di-phasique : création de différents régimes de 

formation de gouttes d'eau dans de l'huile. Une large gamme de tailles calibrées 

est possible en jouant sur la géométrie et sur la pression hydrodynamique80
• 

Les écoulements diphasiques sont largement étudiés dans la littérature81
'
82

• Plusieurs 

applications biologiques sont déjà développées : l'isolement, le transport et l'étude de viabilité de 

cellules en gouttes83
, la PCR en émulsion dans l'huile84

• Cette technique présente les avantages de 

la microfluidique discrète en évitant l'évaporation grâce à l'encapsulation dans l'huile. 

Cependant, elle reste inappropriée pour certaines applications telle que l'analyse protéomique, 

puisqu'une fois les analytes encapsulés dans l'huile, il devient difficile de les récupérer pour une 

analyse sans pollution par la phase non miscible. 

6.2.2. L' électromouillage sur diélectrique 

L'électromouillage sur diélectrique (EWOD)85 permet la manipulation de très faibles volumes 

de liquides (de l'ordre du nanolitre). L'effet EWOD est observé pour une goutte de liquide 

conducteur (eg. eau) placé sur une électrode recouverte d'une couche isolante puis d'un 

revêtement hydrophobe de type Téflon®. A partir d'une surface non mouillante (revêtement 

hydrophobe), l'application d'une tension électrique sur l'électrode modifie le comportement de la 

goutte, la surface devient mouillante et l'angle de contact diminue (Figure 14). Une fois la tension 

coupée, la goutte reprend sa configuration initiale. La relation de Young Lippman donne 

l'évolution de l'angle de contact apparent e en fonction de la tension appliquée V: 
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ê.E 
COS 0 = COS 0

0 
+ _O_r_V2, 

2dyLG 
(12) 

avec e l'angle de contact défini par Young, d l'épaisseur de la couche isolante hydrophobe et Eo et 

Er les permittivités respectivement du vide et du revêtement isolant. 

(a) 

+ 

(b) 

Figure 14 Principe de fonctionnement de l'EWOD. 

(a) V= OV 9-115° (b) V -lOOV@ f= 1kHz 9-70°. 

+ 

L'idée d'actionner des gouttes par électromouillage a ensuite été exploitée86
'
87

• En effet, sur 

une série d'électrodes, mises séquentiellement sous tension, la goutte se déplace de proche en 

proche. Les manipulations de gouttes par électromouillage ont été depuis largement testées dans 

des architectures de laboratoire sur puce88
'
89

• On peut citer l'analyse par spectrométrie de 

masse90
'
91

, l'utilisation de liquides ioniques92
, les réactions enzymatiques93 ou les réactions de 

Polymérase Chain Reaction (PCR)94
• La thèse de François Caron au sein de l'équipe a permis 

l'élaboration de dispositifs EWOD pour analyse de protéines par MALDI95
, qui ont fait l'objet de 

deux dépôts de brevet (contrat Biochip Lab en collaboration avec Sanofi Aventis et le CEA)96
'
97

• 

L'équipe travaille actuellement suite au travail de thèse de Nicolas Verplanck98 à la réalisation de 

surfaces superhydrophobes dédiées au déplacement de gouttes par électromouillage99
• 

L'EWOD présente l'avantage de localiser la goutte très précisément sur les électrodes 

activées. Cependant, les caractéristiques du liquide à déplacer sont importantes dans cette 

technique (liquides biologiques, viscosités, etc) et d'autre part, le micromélange d'analytes par 

EWOD n'est pas direct. 

6.2.3. Les ondes acoustiques de surface 

Grâce à des peignes interdigités réalisés sur substrat piézoélectrique et soumis à une excitation 

électrique sinusoïdale à la fréquence de résonance, des ondes acoustiques de surface (SA W) 

peuvent être générées. Les dispositifs SA W à ondes de Rayleigh permettent de déplacer des 

gouttes de liquide, qu'il soit conducteur ou non, sur une zone de travail délocalisée des électrodes 

(Figure 15). 
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Figure 15: Principe de l'entraînement d'une goutte par des ondes de Rayleigh 

générées par des peignes interdigités sur la surface d'un substrat piézoélectrique. 

Les électrodes interdigitées permettent de générer des ondes dont 1 'énergie est suffisante pour 

permettre un grand nombre d'opérations microfluidiques mises en œuvre dans les laboratoires sur 

puce: création de manière contrôlée de gouttes de volumes calibrés100
, déplacements101

, 

localisation102
, mélanges103

'
104

'
105

, expulsions de gouttes106
, atomisation107

, contrôle de l'élévation de 

température108
• 

L'utilisation des ondes acoustiques de surface en chimie et biologie était dédiée aux 

capteurs109
• Les premiers travaux concernant la réalisation de systèmes SA W comme méthode 

d'actionnement microfluidique ont été menés par Wixforth et. al. 110
• Ceci a ouvert de nombreuses 

possibilités concernant leur utilisation comme plateforme de laboratoire sur puce111
'
112 et a mené à 

la constitution de la start-up Advalytix113 en 2000, qui a déposé le brevet relatif au déplacement de 

gouttes par SA W114
• Encore plus récemment, Wixforth a proposé un système pour PCR basé sur 

une plateforme SA W associée à des résistances chauffantes en gouttes dans l'huile115 
• 

Le déplacement de gouttes par SA W pour des applications microT AS (micro Total Analysis 

Systems) peut être utilisé dans une configuration un plan, comme dans les travaux de Tan et. al. 

permettant la récolte de particules (pollen, bactéries) dans des gouttes116
, ou en deux plans, 

permettant l'intégration d'une zone sensible sur le capot117
• Ces deux configurations sont montrées 

sur la Figure 16. 

(a) (b) 

Figure 16 Deux configurations possibles pour l'utilisation des ondes acoustiques de 

surface dans les laboratoires sur puce (a) un plan (b) deux plans avec utilisation 

d'un capot (verre, silicium .... ) permettant l'intégration d'un composant sensible. 
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L'utilisation des SA W présente les avantages de pouvoir gérer simultanément une ou 

plusieurs gouttes suivant deux directions perpendiculaires, de déplacer facilement de nombreux 

liquides (biologiques, de densité différentes, etc ... ), et de présenter de multiples opérations 

possibles. Cependant elle nécessite un système de localisation de gouttes afin d'obtenir des 

déplacements précis, ce qui ne constitue pas une méthode directe de positionnement. Les 

méthodes envisageables pour effectuer une localisation de gouttes par SA W sont: utiliser un grand 

nombre de transducteurs118
, ou développer une électronique dédiée (positionnement par analyse de 

l'échoY02 comme cela a été le cas dans l'équipe microfluidique. En effet, la mise en place et le 

contrôle de déplacements de gouttes par ondes acoustiques de surface ont fait 1' objet de la thèse 

d'Alan Renaudin. Ces aspects ne sont pas développés dans cette thèse. 

7. Conclusion 

Dans ce chapitre, nous avons mis en exergue quelques notions essentielles des laboratoires sur 

puces dédiés à la détection de biomolécules et en particulier de protéines. Ceci en rappelant 

quelques principes biologiques élémentaires. En particulier, la structure des anticorps et des 

antigènes, le rôle de leur réaction de spécificité dans la reconnaissance moléculaire, ainsi que les 

méthodes de fonctionnalisation permettant d'en tirer partie dans un système de biodétection. Nous 

avons insisté sur la différence entre une analyse et une détection. Quelques systèmes de référence 

ont été répertoriés dans ce cadre, accompagnés des remarques indispensables concernant leur 

sensibilité et leur sélectivité vis-à-vis de nos objectifs. Nous exposons les grandeurs 

caractéristiques importantes pour maîtriser les liquides biologiques aux échelles microfluidiques : 

en particulier dans une optique de détection sensible sur cellules uniques, de contrôle du transport 

de masse et d'adressage fluidique. Enfin, nous avons décrit les spécificités des outils 

microfluidiques permettant d'intégrer de tels outils d'analyse et de détection, et insisté sur les 

avantages de la microfluidique discrète vis-à-vis de ces systèmes. Alors que la microfluidique 

discrète commence à s'imposer dans le domaine des laboratoires sur puces, l'utilisation des ondes 

acoustiques de surface (SA W) permet diverses opérations fluidiques pertinentes. 

Nous avons déterminé que parmi les méthodes de microfluidique discrète énumérées, les 

SA W permettent de répondre efficacement aux importantes problématiques de détection 

ultrasensible sur cellules uniques, de transport de masse et d'adressage fluidique : 

- elles permettent des manipulations variées de microgouttes tout en profitant d'une 

délocalisation entre les transducteurs acoustiques et la zone de travail et en présentant une 

simplicité de réalisation technologique, 
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- les diverses opérations fluidiques possibles sur de petits volumes de liquide permettent 

d'envisager l'isolement et la culture de cellules en gouttes, l'actionnement de milieux 

biologiques et l'adressage en 2D vers diverses zones actives, 

- les ondes acoustiques de surface permettent d'améliorer l'interaction à l'interface 'liquide/ 

solide' avec un capot fonctionnel en vis à vis. L'intégration d'un système de détection en 

capot au déplacement et au micromélange par ondes acoustiques de surface constitue donc 

une solution pertinente aux problématiques citées dans ce chapitre. 

En définitive, 1 'utilisation du micromélange SA W pourrait ouvrir la voie à l'analyse de très 

petites quantités de fluide provenant des cellules isolées en faible nombre. 
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Chapitre 2 - Micromélange SA W et interaction liquide-surface 

1. Introduction 

Nous avons exposé dans le chapitre 1 que des interactions biologiques rapides et homogènes 

étaient souhaitées. Or, le mélange aux échelles considérées n'est pas satisfaisant: aux dimensions 

des microsystèmes fluidiques, les flux sont principalement laminaires, empêchant la réalisation de 

mélanges par effet turbulent. Les temps d'interaction et de mélange sont régis par la diffusion1
• 

C'est ainsi que, par exemple, les performances des nanodétecteurs atteignent des limites dues aux 

problèmes d'adressage fluidique (chap.l § 3.3 ). 

Alors que la microfluidique discrète commence à s'imposer dans les laboratoires sur puce, 

l'utilisation des ondes acoustiques de surface (SA W) permet diverses opérations fluidiques 

pertinentes au regard des besoins biologiques définis au chapitre 1 et résumés ci-dessus. Ce travail 

s'intéresse plus spécifiquement à la caractérisation du mélange engendré par les SA W, notamment 

à l'interaction 'liquide/surface' et ainsi qu'à l'utilisation du mélange comme méthode d'adressage 

fluidique pour répondre aux problématiques des nanodétecteurs et du transport de masse. 

Dans ce chapitre, nous abordons dans un premier temps le principe des ondes acoustiques de 

surface et leur génération. Dans ce cadre, nous exposons les caractéristiques électriques puis les 

propriétés de surface pour l'utilisation des SA W en microfluidique. Dans un deuxième temps, 

nous montrons les caractérisations de l'interaction 'ondes de surface 1 liquide' par des méthodes 

optiques (contraste, fluorescence), et de suivi de particules. Parmi l'ensemble des caractérisations 

réalisées en collaboration avec la plateforme MEOL (MEtrologie Optique de Lille) du Laboratoire 

de Mécanique de Lille, nous montrons dans ce chapitre celles justifiant l'adressage fluidique. 

Dans une troisième partie, nous expliquons l'utilisation des ondes acoustiques de surface comme 

méthode d'adressage fluidique. Les simulations par éléments finis, menées afin d'évaluer 

l'interaction avec un détecteur au sein d'un écoulement, sont enfin présentées. 

2. Les ondes acoustiques de surface : principe et réalisation 

2.1. Les ondes acoustiques de surface de type Rayleigh 

Dans ce travail de thèse, nous nous sommes principalement intéressés aux ondes de surface de 

type Rayleigh. Les ondes acoustiques de surface (ou ondes élastiques), encore appelées SAW 

(Surface Acoustic Waves) se propagent à la surface libre de contrainte d'un milieu semi-infini de 

façon non dispersive (vitesse de propagation indépendante de la fréquence). n s'agit d'un 

ébranlement de plan atomique se propageant à la surface du matériau. L'amplitude des ondes de 

Rayleigh décroît avec la profondeur du solide. Les différents modes de propagation se déduisent 
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des équations de propagation d'une onde plane dans un milieu infini2
• Les ondes de Rayleigh 

possèdent une composante longitudinale (parallèle au déplacement) et une composante 

transversale (perpendiculaire au déplacement) déphasées de rr./2, contenues dans le plan sagittal 

défini par le vecteur d'onde et la normale à la surface libre. L'onde de Rayleigh a donc une 

polarisation elliptique. Les différentes composantes ainsi que la polarisation de l'onde sont 

représentées sur la Figure 17. 

Longitudinale Transversale Onde de Rayleigh 

1 

~ 

Plan sagittal 

Figure 17 (Gauche) Polarisation elliptique de l'onde de Rayleigh à la 

surface d'un matériau isotrope3 et (Droite) mouvement des particules 

au passage de l'onde dans le plan sagittal. 

Le vecteur polarisation décrit une ellipse dans le sens rétrograde par rapport à la propagation 

de l'onde. Les composantes du déplacement s'annulent à une profondeur d'environ deux 

longueurs d'onde. La génération des SA W dans les matériaux piézoélectriques peut s'effectuer 

par une excitation par laser de puissance4 ou bien à l'aide de transducteurs à peignes interdigités 

(IDT), comme l'a découvert pour la première fois R. White en 19655
• Dans le cadre de cette thèse, 

nous utilisons des IDTs pour leur structure planaire et pour leur simplicité de mise en œuvre et de 

réalisation technologique. 

Le matériau piézoélectrique dans notre cas pour la propagation des SA W doit, en plus d'être 

cristallin (pour éviter des pertes aux joints de grains), posséder un coefficient de couplage 

électromécanique K2 élevé. Ce coefficient traduit en effet 1' aptitude du matériau à transformer une 

énergie électrique en énergie mécanique et inversement (rapport amplitude de 

déformation/puissance appliquée à l'IDT important). Il peut être évalué par l'intermédiaire de 

l'équation suivante: 
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(13) 

où V m et V0 sont respectivement les vitesses des ondes acoustiques de surface mesurées sur une 

surface métallisée et sur une surface libre. 

Le niobate de lithium (LiNb03) est retenu car il présente un fort coefficient de couplage 

électromécanique K2• De plus, la coupe X est majoritairement utilisée dans ce travail, car elle 

présente des coefficients de couplage K2 élevés dans les deux directions Y et Z : 4,9 (Direction Z) 

et 3,1 (Direction Y), contre une valeur de 0,11 pour le quartz ST-Y par exemple. 

Les paragraphes suivants abordent quelques notions sur le fonctionnement d'un transducteur 

et sur la génération d'ondes de Rayleigh par des transducteurs interdigités (IDTs). 

2.2. Génération d'ondes acoustiques de surface 

2.2.1. Principe de fonctionnement des IDTs 

Les peignes interdigités (IDTs) utilisent l'effet piézoélectrique inverse afin de convertir une 

énergie électrique en énergie mécanique. Le transducteur est constitué de deux électrodes 

métalliques interdigitées réalisées sur le substrat piézoélectrique. Chaque électrode est composée 

de doigts reliés entre eux par un bus (Figure 18). 

(a) (b) 

Figure 18 Schéma d'un IDT sur substrat piézoélectrique (a) W l'ouverture du transducteur, d la distance 

entre deux doigts adjacents et t, la largeur de I'IDT. (b) Lignes de champ électrique entre les doigts. 

Lorsqu'une tension électrique alternative est appliquée aux bornes de l'IDT, il se crée un 

champ électrique périodique qui engendre un champ de déformation composé de compressions et 

dilatations au niveau de la surface. Ces vibrations s'ajoutent de façon constructive lorsque la 

distance d entre deux doigts adjacents est égale à la demi-longueur d'onde acoustique. Des ondes 

de surface sont alors émises avec un front d'onde perpendiculaire aux IDTs. La fréquence de 
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résonance f0 (fréquence de synchronisme correspondant à cet effet constructif) est donnée par 

l'expression suivante: 

v 
fo = 2d ' (14) 

où V correspond à la vitesse de propagation de l'onde (qui dépend du matériau piézoélectrique 

utilisé). f 0 ne dépend donc que de la distance d (soit de la périodicité À=2d) pour une coupe et 

une direction de propagation données. Dans le cas du LiNb03 coupe X, les vitesses de 

propagation enZ et Y sont respectivement de 3485m.s-1 et de 3714 m.s-1
. 

2.2.2. Impédance électrique et adaptation des IDTs 

Pour être adaptés en impédance, les IDTs doivent présenter une résistance de rayonnement 

autour de 50 Q. Pour ce faire, intéressons nous au schéma électrique équivalent d'un IDT autour 

de la résonance. Au voisinage de la résonance, un IDT est équivalent au schéma série montré 

Figure 19, qui comprend: 

- une capacité interdigitale C(t) 

- une résistance R(t) et une réactance X(t) de rayonnement due à la résonance acoustique. 

C(f) 
R(f) 

X(f) 

Figure 19: Schéma électrique série équivalent d'un IDT. 

Pour un IDT constitué de N=2n doigts ce qui donne (N-1) capacités, avec une distance inter­

électrodes d et une ouverture W, il est montré pour un mode de Rayleigh6 que l'impédance au 

voisinage de fo vérifie: 

z (f) = R(f) + j(x (f)- -
1-J 

21ljC 

Où: 

X(f) = R
0
(sin 2p- 2p) 

2p2 
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N -1 f- fo 
p=--J[--

2 fo 

R = 1,4K
2 

0 2mWf0 

1 
C = (N -1)C0 sachant que C0 = -eW, 

2 

(18) 

(19) 

(20) 

avec E la constante diélectrique équivalente, W 1' ouverture de 1 'IDT, fla fréquence de travail, 

f 0 la fréquence de résonance, R0 la résistance de rayonnement à f 0 pour un taux de métallisation 

de 50%, N le nombre de doigts, C0 la capacité statique entre deux doigts adjacents, K2 le 

coefficient de couplage électromécanique. 

Au niveau de l'IDT d'entrée, la puissance du signal est répartie entre la résistance Ri du 

générateur et les éléments du circuit série de l'impédance de l'IDT. Pour qu'il y ait transmission 

maximale de la puissance, il doit y avoir adaptation, et ceci est réalisé pratiquement si on vérifie 

Ro#Ri et si on annule la partie réactive. 

2.2.3. Réalisation des IDTs 

Les doigts des IDTs ont une largeur de 1..14 et sont espacés de cette même distance ')J4 

(conduisant à un rapport de métallisation de 50%) avec À.=2d=175flm. Le nombre de doigts est 

fixé à 20 pour tous les transducteurs utilisés, ce qui donne au système une bande passante de 

l'ordre de 2MHz. Notons qu'un trop petit nombre de doigts réduit la directivité des IDTs. 

L'épaisseur de métallisation des doigts choisie 'lOOOÀ Ti 1 4000.Â Au' est un compromis: 

suffisamment faible pour ne pas charger la surface (0,5flm<<l80flm, propagation des ondes non 

perturbée) et suffisamment grande pour avoir une résistance électrique faible. Les IDTs sont 

réalisés par lithographie UV classique et lift -off. Le procédé de fabrication utilisé repose sur 

l'utilisation d'un profil casquette provoqué sur la résine positive AZ1518. 

Les différentes étapes technologiques pour la réalisation de peignes interdigités sur LiNb03 

sont résumées dans le tableau 1. 

-52-



Chapitre 2 - Micromélange SA W et interaction liquide-surface 

Tableau 1 : étapes technologiques pour la réalisation d'IDTs sur LiNb03• 

Dépôt Résine AZ1518 (::::l,2f.1m) : vit=5000m/s, acc=4500m/s2, tps=lOs 

Recuit l10°C lmin 

MIF326 30s sans agitation afin de durcir en superficie l' AZ1518 

Insolation UV à 13mW/cm2 6s 

Recuit l10°C lmin 

Révélation MIF726 pur 40s 

Etching à 1' Argon puis, métallisation par évaporation thermique de 1000 A Ti 

comme couche d'accroche puis de 4000 Â d'Au. 

Lift off acétone/IPA. 

Figure 20 Photographie d'un IDT sur LiNb03 avec 2d=17Sf.1m. 

Un exemple de réalisation d'IDTs est montré Figure 20. Nous effectuons dans le paragraphe 

suivant l'étude de la réponse fréquentielle d'un IDT. 

2.2.4. Réponse fréquentielle des IDTs 

Les IDTs sont caractérisés par leurs réponses fréquentielle et temporelle. Une caractérisation 

fréquentielle avec un analyseur de réseau permet d'obtenir l'impédance des transducteurs. Une 

caractérisation temporelle permet de déduire la vitesse de l'onde et de servir par exemple à la 

localisation des gouttes. Dans ce travail, nous nous intéressons donc surtout à la caractérisation 

fréquentielle des peignes. 

Chaque doigt du transducteur interdigité constitue, sur un milieu piézoélectrique, une source 

discrète d'ondes acoustiques de surface: le champ de contraintes généré dans le matériau par effet 

piézoélectrique a une distribution spatiale fonction de chaque doigt du transducteur7
• Une fonction 

de transfert simple relie la tension ~ de l'onde continue appliquée à un doigt et le potentiel 

électrique associé aux ondes irradiées dans chacune des deux directions: 

(21) 
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avec f.is une constante dépendante du substrat (et indépendante de la fréquence), <p+ et <p-

respectivement le potentiel associé à l'onde se propageant à droite et à gauche. 

Lorsque l'ensemble des peignes est excité, le potentiel <p+ en z associé à l'onde se propageant 

à droite est la somme des contributions de chaque doigt. C'est-à-dire : 

(a) 

. . ... 
: . : : . : : 

~) vfliDlli illffiiJ' 
Transmltter Reeeiver 

(c) 

Figure 21 Illustration (a) du potentiel électrique cp+ (x,O) 

associé à une vue (b) du dessus (c) de côté7
• 

(22) 

Avec Zn la position du nième doigt excité avec une tension V n. N 1 le nombre total des doigts. 

L'équation précédente possède la forme d'une transformée de Fourier discrète de la séquence Vn. 

La réponse fréquentielle du dispositif est donc proportionnelle à la transformée de Fourier de la 

séquence des contributions des doigts du transducteur. Si l'IDT correspond de plus à N1 doigts 

identiques, espacés d'une période À=d, et excités par une tension alternative Vn = (-lfV0 , on 

obtient: 

Nf-1 d 

qJ+ (0) =.Us Vo I (-lf e -jnk2 (23) 
n=O 

Cette somme correspond à une série géométrique 'd'éléments unités' qui s'ajoutent de façon 

constructive lorsquekd/2 = mJC, avec rn un entier impair. 

-54-



Chapitre 2 - Micromélange SA W et interaction liquide-surface 

m= 1 

m=3 

-4-
Figure 22 Relation entre la périodicité du transducteur et la longueur 

d'onde des ondes générées par interférences constructives. 

Cette condition définit la relation entre la longueur d'onde À des ondes et la période d du 

transducteur pour une condition cohérente (Figure 22). L'IDT excite les harmoniques impairs et 

les multiples impairs de la fréquence du synchronisme fo, soit: fm = mj0 • 

Loin de la fréquence de synchronisme, l'addition des composants des doigts individuels 

devient incohérente. La réponse fréquentielle est donnée par : 

où Jo est la fréquence du synchronisme, N est le nombre de paires de doigts (N =Nt 1 2). 

x-o ~-

Figure 23 : Réponse impulsionnelle de l'IDT en sinX/X. 

(24) 

Le potentiel de l'onde en fonction du paramètre X est représenté sur la Figure 23. A noter que 

quand X est un multiple de 1t, on obtient cp + = 0, résultat de l'annulation totale entre les 

contributions des doigts. En conséquence, l'intervalle de fréquence B entre les deux premiers 
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potentiels nuls de chaque coté de fo est B = 2 . Ainsi, la bande passante B est inversement 
N 

proportionnelle au nombre de doigts de l'IDT. 

Les mesures fréquentielles donnant l'évolution de 1' impédance des transducteurs en fonction 

de la fréquence sont effectuées en utilisant un analyseur de réseau HP 4195A. Une procédure de 

calibrage de type vectoriel ('one-port') à l'aide d'éléments étalons (résistance 50!1, circuit ouvert, 

court-circuit) est réalisée au préalable. 

Module de 
l'impédance 
d'un IDT 

43,500 --------

19,47MHz 

Figure 24 Impédance d'un IDT sur LiNb03 en fonction de la 

fréquence autour de la fréquence de résonance. 

Une validation approfondie des prototypes d'un point de vue électrique a été présentée dans la 

thèse d'Alan Renaudin24
• 

2.3. Traitement de surface pour la manipulation de gouttes 

La surface brute du LiNb03 n'est pas appropriée à la manipulation de gouttes. Le paragraphe 

suivant expose les différents traitements de surface du substrat préalables à son utilisation en 

microfluidique. En particulier, le contrôle des propriétés de mouillabilité de la surface permet une 

amélioration des performances de déplacement de gouttes par ondes acoustiques de surface. 

2.3.1. Angle de contact statique 

Une goutte de liquide placée sur une surface solide non absorbante trouve un équilibre, 

comme il a été expliqué au chapitre 1 (§5.1.1). L'angle de contact 9 mesuré à l'interface entre le 

liquide et le substrat dans ces conditions est l'angle de contact statique. La surface brute du 

LiNb03 possède des propriétés qui ne sont pas adaptées au déplacement de goutte : un caractère 

hydrophile (9=30°) avec une hystérésis de 33°. Il convient donc de diminuer l'interface 
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substrat/goutte ainsi que l'hystérésis de surface, afin de réduire la force nécessaire au 

déplacement. 

2.3.2. Hystérésis de surface et force de déplacement d'une goutte 

L'équation de Furmidge8 décrit la force nécessaire à l'actionnement d'une goutte sur une 

surface (quelques centaines de flN pour nos surfaces): 

(25) 

avec R le rayon de la goutte [rn], rtv la tension de surface liquide vapeur [N/m], Ba et B, les angles 

d'avancée et de reculée. L'équation (25) montre que le paramètre influençant la force nécessaire à 

l'actionnement par l'intermédiaire des propriétés de glissement n'est pas 1' angle de contact 

d'équilibre mais plutôt l'hystérésis d'angle '~8=8a-8r'. Ce dernier est responsable de la force 

qu'une goutte adhérant à la paroi oppose à une contrainte tangentielle. Une contrainte implique 

une déformation de la goutte: les angles avant et arrière tendent respectivement vers l'angle de 

reculée et d'avancée. Lorsque ces angles sont atteints (la contrainte dépasse la force d'adhésion), 

la goutte se déplace. Autrement dit, plus l'hystérésis sera faible, moins il faudra de force pour 

déplacer une goutte. L'hystérésis est donc un paramètre primordial à maîtriser pour nos surfaces. 

2.3.3. Caractérisation de la mouillabilité 

La mesure de la mouillabilité des surfaces est effectuée au moyen d'un goniomètre Didigrop 

de la société GBX, associé au logiciel Windrop++. Cet appareil permet, entre autres, la mesure de 

l'angle de contact statique (mode énergie de surface) et de l'hystérésis d'une surface (mode 

seringue plongeante). 

v••m• "''"" ~ So'"'"' 

Logiciel Windrop++ 

' 

' 

Source 
Lumineuse 

Figure 25 Schéma de fonctionnement du goniomètre Digidrop- GBX. 

-57-



Chapitre 2 - Micromélange SA W et interaction liquide-surface 

Un pousse-seringue contrôlé par PC délivre automatiquement des gouttes de volumes calibrés 

de 0,5 flL à 1 Üfll sur le substrat posé sur un plateau mobile. Une caméra CCD permet la 

visualisation de la goutte éclairée en incidence rasante. Le logiciel Windrop ++ permet de 

déterminer l'angle de contact manuellement, ou à partir du contour. Le logiciel détecte en fait le 

triangle inscrit dans la goutte assimilée à une calotte sphérique (Figure 25). Les dimensions des 

côtés du triangle ABC permettent d'accéder à la valeur de l'angle de contact. 

L'utilisation de Windrop++ en mode seringue plongeante permet de mesurer l'hystérésis de 

surface. Un cycle lent de création et d'aspiration d'une goutte calibrée permet de remonter aux 

angles d'avancée et de reculée. 

2.3.4. Traitements de surface 

Plusieurs possibilités existent afin de réaliser une surface hydrophobe pour le déplacement de 

gouttes sur LiNb03• Dans tous les cas, la réalisation de ces surfaces ne doit pas modifier la 

propagation des ondes et donc ne pas trop charger la surface. La solution que nous utilisons pour 

sa simplicité, ses bonnes performances et sa stabilité dans le temps est de réaliser une chimie de 

surface par monocouche autoassemblée SAM (Self Assembled Monolayer) de silanes 

hydrophobes. 

2.3.5. Monocouche hydrophobe 

Deux monocouches autoassemblées (SAMs) ont été testées: le perfluorodecyltrichlorosilane 

CsF17C2~SiCh (FDTS) et l'octadecyltrichlorosilane ChSi(CH2)17CH3 (OTS). Nous présentons ici 

les modes opératoires ainsi que les résultats obtenus pour chacune de ces chimies de surface. 

L'OTS est un organosilane très utilisé: c'est une molécule amphiphile composée d'une longue 

chaîne alkyl (C1 8H17) et d'une tête polaire (SiCb) formant des SAMs sur différents types de 

substrats oxydés. Le FDTS est composé de la même tête polaire, et d'une longue chaîne carbonée 

associée à des fluors, qui lui donnent son caractère hydrophobe. Les silanisations sur LiNb03 sont 

réalisées par l'intermédiaire de liaisons covalentes sur surface hydroxylée Nb-OH. Le protocole 

expérimental est exposé dans le Tableau 2 

Tableau 2 : protocole de réalisation d'une monocouche auto-assemblée sur LiNb03• 

Hydroxylation de la surface de LiNb03 : UV Ozone 30min 

Solution de 50fll d'OTS dans 35ml de n-hexane + 15ml de Solution de 50 111 de FDTS 

Tetrachlorure de carbone. dans 50ml de n-hexane. 

(l'hexane permet de solubiliser la chaîne carbonée et le 

tetrachlorure de carbone le groupement SiC13). 
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Laisser interagir le substrat hydroxylé > lh dans la solution. On peut tirer parti de la 

polymérisation des chaînes qui accentue encore le caractère hydrophobe. Il est donc possible 

de laisser le substrat jusqu'à 48h en bain. 

US dans solution de chloroforme 5min. 

Nous avons mesuré les hystérésis pour les deux types de SAMs utilisées (Figure 26). 

125 

120 - o- 115 
ea ü 

El 110 - c 
0 
(.) 

105 Q) 
""C 
Q) 100 0, 
c 

"' 95 

90 

85 

80+----.-----.----.-----.---------~ 

3 5 7 9 11 13 15 
temps (sec) 

Figure 26 Hystérésis de surface mesurées par GBX sur surface de LiNb03 modifié par 

perfluorodecyltrichlorosilane (FDTS) et octadecyltrichlorosilane (OTS). 

Ces tests ont permis de déduire que les SAMs d'OTS sont plus appropriées au déplacement de 

gouttes sur LiNb03• Même si ces surfaces comportent des angles de contacts comparables (110°), 

on se rend compte que le FDTS possède une hystérésis beaucoup plus importante que l'OTS 

(12°<<20°), nécessitant donc l'apport d'une force plus importante pour le déplacement d'une 

goutte sur sa surface. De plus la stabilité dans le temps des monocouches d'OTS est meilleure que 

celle de FDTS. Les monocouches d'OTS sont très robustes et peuvent être utilisées plusieurs mois 

sans détérioration des performances. 

L'utilisation des ondes de surface pour les applications de laboratoires sur puce, peut 

nécessiter une configuration entre deux plans dans laquelle la goutte se déplace entre le substrat 

de niobate de lithium comme base pour 1' actionnement et un deuxième substrat placé en capot 

(commodément, du verre) comportant diverses zones d'interactions. On se rend compte 

intuitivement que la force de déplacement de la goutte dans cette configuration (Equation de 

Furmidge §2.3.2) est au moins doublée par rapport à une configuration 'un plan'. Ceci, d'autant 

plus que le rayon d'une goutte écrasée entre deux plans augmente par rapport à son rayon initial. 

Il devient ainsi primordial de développer des surfaces avec des hystérésis très faibles. Nous 

voyons dans le paragraphe suivant quelles sont les possibilités pour développer de telles surfaces. 
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2.3.6. Revêtements superhydrophobes 

Les conséquences d'une forte hystérésis sur les manipulations de gouttes sont néfastes. Cela 

est d'autant plus critique pour le déplacement de gouttes entre deux plans, la surface de contact 

étant plus grande. Pour améliorer les performances d'actionnement et de déplacement de gouttes, 

la tendance est de mettre au point des surfaces superhydrophobes présentant à la fois un angle de 

contact élevé, et une hystérésis la plus faible possible. Le biomimétisme dans ce contexte est très 

attractif et il existe un intérêt croissant pour les surfaces présentant un double niveau de 

texturation (micrométrique et nanométrique)10
• Pour comprendre le lien entre rugosité de surface 

et hydrophobicité, et expliquer les différences d'hystérésis pouvant apparaître entre deux surfaces 

superhydrophobes présentant parfois la même énergie de surface, il existe deux modèles : 

Wenzel11 et Cassie Baxter12
• 

Figure 27 Surfaces superhydrophobes: modèles de a) Wenzel, b) Cassie-Baxter13
• 

Le modèle de Wenzel décrit une surface rugueuse dont le liquide mouille les aspérités. 

L'angle de contact apparent 0* sur une telle surface est décrit par l'équation suivante : 

coso* = r.cos8 ' (26) 

avec e l'angle de contact défini par Young sur la surface plane, et r le rapport entre l'aire réelle 

développée par la surface rugueuse et son aire projetée ou apparente. D'après Wenzel, 

l'augmentation de l'aire de la surface hydrophobe du solide en augmente le caractère hydrophobe. 

Le modèle de Cassie Baxter, quant à lui, considère que le liquide ne mouille pas toutes les 

aspérités, et qu'il repose sur une surface mixte de solide et d'air. Dans ce cas, si t/Js la fraction de 

solide restant en contact avec la goutte, l'angle de contact apparent est donné par: 

coso* =-l+t/Js.(cos8+1) (27) 

D'un point de vue pratique, la réalisation de surfaces superhydrophobes sur niobate de lithium 

par gravure RIE ou humide, est une solution qui paraît attrayante. Cependant, ces gravures 

présentent des inconvénients majeurs : la gravure RIE est très longue (800min pour 6300À)1
\ et la 

gravure humide n'est disponible que dans des coupes bien particulières (eg. en coupe Z15
). Une 

autre voie est de réaliser des dépôts plasma de polymères fluorés 16
, et éventuellement de les 
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structurer afin de réaliser des surfaces superhydrophobes, comme ceci a été réalisé au LPMI à 

Nancy dans le cadre de la thèse de Denis Beyssen17
• 

Une alternative possible, simple, pour la réalisation d'une surface superhydrophobe est le 

dépôt d'un niveau de texturation nanométrique, ajouté sur la face non polie du substrat de niobate 

de lithium (qui présente naturellement une rugosité micrométrique). Des nanotubes de carbone 

multiparois dilués dans l'EDI sont répandus sur la surface de LiNb03 préalablement aminée par 

APTES. Le système est ensuite recouvert d'un film de 30nm de polymère fluoré hydrophobe C4F8 

l'octafluorobutène (dépôt: lOOOW, 220sccm, lOs). Les premières mesures d'hystérésis réalisées 

sur ces surfaces ont montré de très bonnes performances (8moy = 120°, H = 19°). Cependant, les 

propriétés de mouillage du C4F8 étant, sur surface polie, inférieures à celles de l'OTS (hystérésis 

de 22° contre 12° pour l'OTS), nous avons ensuite testé le dépôt de nanofils de silicium pouvant 

être fonctionnalisés avec de l'OTS. Les nanofils de silicium (réalisés par Y. Coffinier, IRI) sont 

répartis de la même façon sur LiNb03 aminé par APTES. Une SAMs d'OTS est ensuite réalisée 

sur l'ensemble de la structure (Figure 28). 

Figure 28 Clichés MEB (Gauche) de la surface rugueuse du LiNb03 (Droite) de la 

surface rugueuse recouverte de nanofils avec traitement OTS. 

Les performances sont alors excellentes localement (8moy=l40°, H=9°). Cependant, les tests 

de déplacements ont été très décevants, les trajectoires de gouttes sont très aléatoires. Ceci 

s'explique par l'inhomogénéité du dépôt des nanofils entraînant une forte variation d'hystérésis. 

Ainsi, bien que l'hystérésis soit en lui-même très faible localement, chaque hétérogénéité peut 

potentiellement déformer la ligne triple et constituer un point d'accroche à la goutte. On ne se 

situe plus dans l'état d'équilibre caractérisé par l'équation de Young. 

Nous avons vu dans cette partie comment les substrats à ondes acoustiques de surface peuvent 

être optimisés pour des applications microfluidiques et biologiques. En particulier, un contrôle des 

propriétés de mouillage des surfaces utilisées permet d'améliorer les performances des systèmes 

dédiés au déplacement de gouttes par le dépôt de monocouches organiques. 
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3. Interaction ondes de surface/goutte 

Nous venons de voir les propriétés de l'onde de Rayleigh ainsi que les propriétés de surface 

du niobate de lithium. Intéressons nous maintenant aux phénomènes qui sont observés lorsqu'on 

excite avec les SA W une goutte de liquide posée sur le trajet des ondes et voyons comment cette 

interaction peut générer des écoulements à 1' échelle micro/macroscopique. En excitant à 1' aide 

des SA W une goutte posée sur le substrat de LiNb03, on obtient suivant la puissance véhiculée 

différents phénomènes fluidiques tels que micromélange, déplacement, expulsion de goutte ... 

Parmi ces phénomènes, nous nous intéressons essentiellement au micromélange. Après une 

introduction sur le principe physique du transfert d'énergie onde/liquide provoquant ce mélange, 

nous aborderons la façon dont on peut maîtriser cette énergie transmise aux gouttes pour contrôler 

leur température. Nous nous intéresserons ensuite à la caractérisation de ce micromélange dans 

une goutte et à son application originale pour 1' adressage fluidique. 

3.1. Principe de l'interaction ondes de surface 1 goutte 

Nous avons vu que les ondes de Rayleigh se propageaient à l'interface substrat/air avec des 

pertes négligeables. Par contre, à l'interface substrat/goutte, les ondes transférent de l'énergie 

dans le liquide sous forme d'ondes de compression. La composante transverse de l'onde de 

Rayleigh est alors dissipée dans le liquide sous forme d'onde longitudinale de compression18
• Elle 

se propage à l'intérieur de la goutte suivant une direction définie par l'angle de Rayleigh eR 
(Figure 29), qui dépend du rapport de la vitesse de propagation de l'onde longitudinale dans le 

liquide cL et de la vitesse de propagation dans le substrat cs 19
'
20 

: 

Figure 29 Schéma des ondes de compressions rayonnées dans le liquide 

suivant l'angle de Rayleigh lors d'un mélange acoustique. 

(28) 

Par exemple, pour une vitesse dans le liquide de cL~1500m.s·1 et dans le LiNb03 de 

c8~3900m.s·', on obtient un angle de Rayleigh de 22,6°. 

-62-



Chapitre 2 - Micromélange SA W et interaction liquide-surface 

Cependant, l'atténuation de cette composante transverse de l'onde de Rayleigh, convertie en 

onde longitudinale dans le fluide permet la génération d'un écoulement dans ce dernier. Uchida et 

al. 18 ont décrit le phénomène de mélange acoustique sous l'effet des ondes de surface en se basant 

sur la théorie de l' 'acoustic streaming' élaborée par Nyborg et al.21 en 1965. Pour des ondes 

acoustiques de forte intensité, la propagation de l'onde dans un fluide induira sur tout objet une 

pression nommée pression de radiation acoustique. Il se créée une différence de pression au cours 

de la propagation de l'onde, liée à l'absorption de l'énergie de l'onde acoustique (due à la 

viscosité et aux propriétés thermiques du milieu). Ce gradient de pression induit un écoulement 

dans le sens des hautes pressions vers les basses pressions, c'est à dire dans la direction de 

propagation de l'onde longitudinale rayonnée. Il s'agit de l' 'acoustic streaming'. On peut noter 

que la pression de radiation acoustique demeure souvent négligeable par rapport à la force de 

volume (force exercée sur le milieu par le fluide en mouvement) induite par 'acoustic 

streaming' 22
• Même si ce phénomène a été modélisé, expérimentalement, l'interaction onde de 

surface/liquide est complexe et tous les mécanismes et les facteurs n'en sont pas encore 

entièrement maîtrisés. 

L'influence de la fréquence de l'onde acoustique de surface sur le phénomène de mélange 

acoustique et de déplacement a été étudiée23
• Strobl et coauteurs montrent qu'à volume de goutte 

et puissance RF fixés, tripler la fréquence réduit d'un facteur deux la vitesse de déplacement de la 

goutte. Notre fréquence de fonctionnement à 20MHz est donc intéressante pour mettre en 

évidence les phénomènes souhaités. 

3.2. Contrôle de température des gouttes de milieu biologique 

Avant même de manipuler par ondes acoustiques de surface des milieux biologiques, il est 

nécessaire de maîtriser le paramètre cinétique très important qu'est la température. 

3.2.1. Principe 

Les phénomènes dissipatifs dans une goutte soumise aux ondes, entraînent un échauffement 

du liquide pouvant conduire à une accélération de 1' évaporation ou à une altération du matériau 

biologique transporté. Il a été mis en évidence qu'il était cependant possible de limiter cet effet en 

contrôlant l'apport de puissance acoustique à la goutte grâce à la modulation de l'excitation24
• Le 

principe d'une excitation pulsée repose sur la modulation du signal par une fonction créneau 

(Figure 30). 
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On peut ainsi en choisissant la période Tper du signal créneau, ainsi que la largeur T1emp du 

créneau, contrôler l'énergie transférée à la goutte. On utilisera par la suite r, le taux de 

modulation, équivalent à r=T1em/fper, et f=liTper la fréquence de la modulation. 

RF 
t 

Mod. 
t 

Excftation 
t 

Figure 30 Allure du signal d'excitation modulé. 

3.2.2. Contrôle de la température 

Il est évident que l'utilisation des ondes en mode pulsé ne peut pas être comparée directement 

à son utilisation en continu: l'excitation pulsée possède une puissance moyenne plus faible qu'en 

continu. Cependant, l'objectif est bien de limiter l'énergie transmise à la goutte tout en gardant 

l'effet désiré, en l'occurrence, dans notre cas, celui d'un brassage interne. Pour un liquide donné 

et à volume fixé, en choisissant expérimentalement T1emp et Tper (qui correspondent à la largeur et 

à la période du signal créneau), il est possible de contrôler l'énergie transférée à la goutte et ainsi 

de limiter les effets thermiques (Figure 31 ). 
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Figure 31: Evolution de la température dans la goutte en fonction 

de la puissance RF: goutte de 2r.JI de PBS sur OTS pour une 

excitation en continu, et une excitation pulsée T1em/Tpe..=40ms/ls. 
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Nous avons réalisé la comparaison entre le mode d'excitation en continu et le mode pulsé sur 

une goutte de PBS (Phosphate Buffer Saline), solution tampon fréquemment utilisée dans les 

applications biologiques. Les mesures de température sont réalisées par thermocouple Chrome! 

Alumel K. D'après la Figure 31, l'utilisation d'un mode pulsé à 1Hz avec un taux de modulation 

de 4% permet de garder une température stable de 22°C. 

3.3. Microbrassage ou micromélange interne 

Comme nous 1' avons exposé précédemment, lorsque les ondes de Rayleigh atteignent 

l'interface 'solide/liquide', elles dissipent de l'énergie dans la goutte sous forme d'ondes 

longitudinales de compression. Ces dernières génèrent un écoulement interne dans la goutte sous 

l'effet du gradient de pression en résultant. Afin de mieux comprendre le phénomène et pour 

mieux en tirer profit dans nos applications, plusieurs méthodes d'observation sont employées. 

Dans un premier temps, nous caractérisons l'interaction liquide/surface par une réaction de 

fluorescence. Dans un deuxième temps, l'écoulement est observé grâce à deux fluides très 

contrastés dont on suit le mélange activé par les ondes. Dans un troisième temps, nous décrivons 

le suivi de l'écoulement par la méthode de Particle Image Velocimetry (PlV). 

3.3.1. L'interaction liquide/surface 

Dans cette partie, nous nous intéresserons au micromélange SA W et à la caractérisation de 

l'interaction liquide/surface, principalement en vue d'améliorer les systèmes de biodétection. Afin 

d'étudier la bio-interaction entre la surface et une microgoutte, une interaction de type 

'analyte/ligand' est utilisée : le ligand est immobilisé sur la surface, et une microgoutte d'une 

solution d' analyte marqué au fluorophore Cy3 est déposée. Des images en fluorescence 

permettent ensuite de caractériser l'interaction. Le principe est validé à partir d'un couple bien 

connu : le couple streptavidine/biotine qui possède une spécificité et une affinité très élevées 

(KA=1015 M-1
)

25
. La biotine est une petite molécule (244 Da) qui peut être attachée à la majorité 

des protéines par des liens covalents de type ester. La streptavidine est une protéine globulaire de 

70 kDa qui est composée de 4 sites d'accrochage pour la biotine. 

L'expérience consiste en l'immobilisation de la biotine sur la surface, puis la streptavidine 

marquée avec un fluorophore Cy3 est déposée sous forme de microgouttes sur la biotine 

immobilisée. Une des stratégies d'immobilisation développées pour la biotine est l'utilisation 

d'une monocouche C18 hydrophobe intermédiaire comme base pour une interaction hydrophobe 

(chap.l §4.1.1). 
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Tout d'abord une monocouche organique auto-assemblée d'octadecyltrichlorosilane (OTS) 

est formée sur le substrat de niobate de lithium. L'Albumine de Sérum Bovin (BSA) est une 

protéine du sang qui s'accroche aux terminaisons hydrophobes des acides gras. Du fait des longues 

chaînes alkyles de l'OTS, les molécules de BSA-biotinylée vont se lier sur la surface d'OTS par 

l'intermédiaire de liaisons hydrophobes et exposer les sites de fixation de la biotine en surface26
• 

Cette méthode, dont on retrouve l'empilement Figure 32, permet la réalisation de motifs de 

biotine fonctionnelle sur la surface du LiNb03. 

1 

Peignes 

•••• 
Surface Active 

Peignes 

·r·~ 

Figure 32 Immobilisation de biotine sur une surface de C18• 

Afin de maintenir les mêmes conditions expérimentales, la température au sein de la goutte 

doit être conservée à environ 25° (dans ce cas la cinétique des interactions streptavidinelbiotine 

est constante). La température est contrôlée en maintenant la puissance de génération des ondes 

acoustiques de surface à une valeur préalablement fixée grâce à un étalonnage par thermocouple 

comme décrit précédemment (Figure 31). La streptavidine-Cy3 à l5f.1mol/ml est ensuite 

immobilisée par dépôt de gouttes sur la surface de biotine. Dans le but de comparer l'interaction 

streptavidine/biotine avec ou sans le mélange SA W, des gouttes de 2111 sont immobilisées sur le 

trajet des ondes en vis-à-vis du transducteur, et d'autres sont immobilisées sur la même surface 

sans être soumises à 1' agitation. Après 5 minutes, les gouttes de streptavidine sont rincées 

plusieurs fois au PBS, puis séchées sous flux d'azote. Les résultats sont observés par fluorescence 

à l'IDL (Institut de Biologie de Lille - Plateforme de microscopie de Laurent Héliot). Des images 

sont réalisées sur les zones d'interaction où les gouttes ont subi ou non une agitation SA W. Afin 

de mieux visualiser l'interface, des vues en 3D sont artificiellement réalisées grâce au logiciel de 

microscopie WSxM de Nanotec. 

L'homogénéité et l'intensité du signal fluorescent sont observées dans les deux cas, et 

montrent une amélioration lors de l'utilisation du mélange par ondes acoustiques de surface. 
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(a) Sans SAW (b) Avec SAW 

Figure 33: Signal fluorescent de streptavidine-Cy3 immobilisée (1/4 supérieur de la goutte) et vue 3D de 

l'intensité et homogénéité du signal fluorescent (a) sans, et (b) avec mélange SA W. 

On peut noter de plus une nette diminution de l'effet 'tache de café'. On rencontre cet effet 

lors du spotting d' ADN27
, de protéines ou sur les cibles MALDI. Comme cela est décrit par Heim 

et al28
, ces traces circulaires concentriques du matériau biologique, telles celles laissées par le 

café, sont actuellement contournées par des traitements numériques d'images élaborés, et non en 

agissant sur la physique du dépôt en lui-même. 

Figure 34 Exemple de l'effet 'tache de café' sur une puce à ADN29
• 

Les effets d'agitation générés par l'utilisation des SA W à l'interface liquide/solide au sein des 

gouttes permettent donc d'accélérer et d'homogénéiser l'interaction du liquide avec la surface, et 

par là l'interaction biologique, en mettant les molécules en contact avec la surface. 

3.3.2. Caractérisation de 1' écoulement : mélange contrasté 

La visualisation du mélange en temps réel au sein des microgouttes (Figure 35) est réalisée 

par la combinaison d'une vue supérieure et d'une vue latérale prises à différents instants du 

mélange. Les deux liquides utilisés, de l'eau désionisée et un colorant bleu très concentré, 

permettent d'assurer un contraste suffisant pour la visualisation du phénomène au sein de la 

goutte. Le volume total de la goutte est de 10 JlL (correspondant à un diamètre de plusieurs 

centaines de microns). Les vues latérales (a) et supérieures (b) illustrent directement le mélange 

entre les deux liquides. 
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t=Os t=125ms t=250ms t=375ms t=500ms 

Figure 35: Séquence temporelle d'un micromélange SA W dans une 

goutte de lOJil à une puissance d'excitation de 28 dBm (a) vue latérale 

du mélange, (b) vue du dessus. 

Des temps caractéristiques de mélange sont également mesurés pour évaluer l'efficacité et la 

rapidité du mélange par rapport à la diffusion. A partir des prises de vue précédentes, nous avons 

calculé l'écart type normalisé de l'intensité du signal en fonction du temps, ce qui permet 

d'estimer la vitesse d'homogénéisation du mélange (Figure 36). Les temps caractéristiques de 

mélange SA W au sein des gouttes sont ainsi divisés par 300 par rapport à une simple diffusion30
• 

Les mêmes expériences ont été répétées pour les mélanges au sein de gouttes entre deux 

surfaces : les gouttes sont immobilisées entre le substrat de LiNb03 (plan inférieur ou base) 

permettant le mélange, et une lamelle de verre (plan supérieur ou capot). La différence entre les 

temps de mélange enregistrés dans ce cas et ceux notés en 1' absence de capot est négligeable : ils 

sont en effet légèrement supérieurs de quelques dizaines de microsecondes. 
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Figure 36: Ecart type à la luminosité moyenne du signal par 

diffusion et par micromélange SA W. 

La méthode de redistribution de fluorescence après photoblanchiment (pour fluorescence 

recovery after photobleaching, FRAP) permettrait d'affiner encore ce résultat. Cette méthode 

consiste à éliminer de manière irréversible la fluorescence dans une zone particulière de la goutte 
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par photoblanchiment à l'aide d'une irradiation laser. On peut ainsi créer, sur une goutte au repos, 

deux zones bien distinctes (une fluorescente l'autre pas) à un temps t choisi. ll est ainsi possible de 

suivre la redistribution des deux milieux jusqu'à homogénéisation à partir de conditions initiales 

très strictes (comme précédemment à partir de l'écart type à la luminosité moyenne). L'avantage 

de cette technique par rapport au mélange contrasté utilisé, est la grande précision de l'état initial 

où 1' écart type est égal à un, contrairement à la technique de fusion des deux milieux qui 

engendre des instabilités qui participent à la redistibution. 

3.3.3. Caractérisation par suivi de particules en gouttes 

La PlV (Particle Image Velocimetry) consiste à enregistrer des images successives et rapides 

d'un écoulement marqué de particules (traceurs) à l'aide d'une caméra rapide. La corrélation des 

positions des traceurs pour deux images successives permet de remonter localement au 

déplacement du fluide et de réaliser une cartographie des vitesses à un instant donné. Une variante 

de la PlV, très répandue en microfluidique pour la caractérisation d'écoulements dans des 

microcanaux est la f.1PIV31
• Elle consiste à utiliser des marqueurs, fluorescents cette fois, et à 

observer les écoulements au microscope à fluorescence. Nous avons mis en place ces deux 

méthodes en collaboration avec F. Zouhestiagh, au LML (Laboratoire de Mécanique de Lille) sur 

la plateforme MEOL (MEtrologie Optique de Lille). 

pPIV- Micro Particle Image Velocimetry 

Lorsqu'on irradie une goutte entière par ondes acoustiques de surface, on obtient des 

écoulements internes qui sont peu reproductibles, amenant à des vortex dont la taille et le nombre 

peuvent être variables. ll est donc difficile de réaliser des champs de vitesse ayant une valeur 

significative dans ces conditions. Les écoulements internes étant très complexes lorsque les ondes 

acoustiques excitent toute la surface de la goutte, nous avons cherché dans le cadre de cette étude 

par f.lPIV à rendre l'écoulement plus reproductible. Un absorbant est placé sur le trajet des ondes 

sur la moitié de la goutte afin d'obtenir un vortex reproductible. 

-69-



Chapitre 2 - Micromélange SA W et interaction liquide-surface 

LiNb03 substrate 
LiNb03 substrate +hydrophobie layer 

(a) (b) 

Figure 37 Dispositif permettant d'obtenir un vortex reproductible en attaquant la goutte 

d'un seul côté grâce à l'ajout d'un absorbant (a) en vue de côté et (b) en vue de dessus. 

Des cartographies de vitesses dans la goutte sont réalisées par 11PN pour différentes 

puissances de génération des ondes acoustiques de surface. Des images instantanées de 

l'écoulement sont réalisées grâce à une caméra rapide Imperx IPX-VGA210 (240 images par 

seconde, 500!JS d'ouverture, 640x480 pixels) sur des gouttes de 0,25 !Jl (Figure 38). Dans cette 

étude, nous avons utilisé des particules de l!Jm (excitation 468nm et émission 508nm). Le 

microscope à fluorescence utilisé est un Olympus BX51, muni d'une lampe au mercure et de 

filtres Cy3 et fluoresceine. La caméra est précédée d'un photomultiplicateur Hamamatsu. Les 

études PN sont réalisées grâce à l'utilisation d'un plug-in de suivi de particules du logiciel 

ImageJ, suivi de post-traitements manuels sous tableur. 

---- Droplet 
Fluorescent tracers 

(a) (b) 

Figure 38 (a) Vue instantanée de l'écoulement à l'intérieur d'une goutte de 0,25 fil 

pour une puissance d'entrée de 41 dBm et (b) cartographie de vitesse associée. 

Comme précédemment montré par Strobl et al.32
, l'augmentation de la puissance RF, c'est-à­

dire, l'augmentation de l'amplitude de l'onde de Rayleigh et de la pression de radiation dans la 

goutte, n'influe pas sur la trajectoire de l'écoulement dans la goutte. On observe par contre un 
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effet sur la vitesse de l'écoulement. Les cartographies résultantes, comme celle montrée sur la 

Figure 38 montrent une dépendance très forte des vitesses moyennes de mélange en fonction de la 

puissance RF. 
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Figure 39 Vitesse des particules en mm/s dans la goutte en fonction de la puissance RF 

envoyée pour une goutte de 0.25J.Il d'EDI, substrat LiNb03 coupe X à 20MHz. 

Nous avons donc déterminé la vitesse de l'écoulement dans la goutte en fonction de ce 

paramètre (Figure 39). A notre connaissance, une cartographie des écoulements internes à une 

goutte soumise aux ondes acoustiques de surface n'avait pas encore été montrée dans la 

littérature. Un suivi de particules a été établi par D. Beyssen et al, mais la cartographie résultante 

n'est pas montrée. La tendance est la même, mais les vitesses déterminées ici sont inférieures à 

celles suggérées. Ceci peut s'expliquer par le fait que nous utilisons une valeur moyennée de la 

vitesse grâce aux cartographies réalisées et que nous travaillons sur un écoulement 2D. 

Nous avons également cherché, par un système de miroir à 45°, positionné sous l'objectif du 

microscope et associé à une platine XYZ pour la mise au point, à observer par JlPIV les 

écoulements d'une tranche perpendiculaire au substrat. Nous avons pu valider cette technique par 

1' observation des phénomènes d'interaction ondes de surface 1 liquide lors d'autres expériences 

(Annexe 2). Par contre, nous n'avons pas observé d'écoulement distinct en JlPIV dans les divers 

plans de focalisation utilisés. Ces plans ne correspondaient visiblement pas à des plans 

d'écoulement étant donné la caractéristique tridimensionnelle de la vitesse. 

Les difficultés de cette méthode, dans notre cas, ont résidé dans l'obligation d'utiliser de 

petits volumes de gouttes, étant donné les grossissements du microscope. D'autre part, la volonté 

d'observer les écoulements dans d'autres configurations (vu la difficulté à focaliser sur le plan 

d'écoulement), nous a poussés à développer un dispositif de PlV classique. 
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PlV- Particle Image Velocimetry 

Un dispositif à illumination en lumière blanche permet un éclairage diffus pour éviter les 

réflexions sur la calotte sphérique. Les images instantanées de l'écoulement sont réalisées grâce à 

une caméra rapide Imperx IPX-VGA210 (240 images par seconde, 500Jls d'ouverture, 640x480 

pixels). Dans cette étude, nous avons utilisé des solutions de particules de 1 et lOJlm fluorescentes 

(particules vertes: excitation 468nm et émission 508nm, particules rouge: excitation 542nm et 

émission 612nm) à 1110 dans l'EDI. Nous utilisons une bague rallonge de 60mm, un taux 

d'obturation de 3,5ms. 

Les écoulements dans une goutte de lüfll sont observés suivant différents angles d'attaque, 

avec et sans capot pour une excitation à 20MHz. Les enregistrements ont eu une grande valeur 

informative concernant la disposition des particules sous l'action des ondes. On remarque en effet 

que les particules sont projetées suivant un angle de Rayleigh d'environ 30° vers le haut de la 

calotte sphérique (Figure 40). Dans le cas de l'utilisation d'un capot, cela signifie que le matériau 

contenu dans la goutte est projeté vers le capot suivant l'angle de Rayleigh. 

Figure 40 Photographie du mouvement des particules de lOJ!m dans une 

goutte de lOJ!l soumise aux ondes acoustiques de surface à 4ldBm. Les 

particules sont projetées vers le haut de la goutte suivant l'angle de Rayleigh. 

Cette PlV classique ne nous a pas permis de remonter à un champ de vitesse: d'une part, 

l'éclairage utilisé ne donnait pas une image bi-dimensionnelle de la goutte, la visualisation du 

mouvement des particules est leurrée par la calotte sphérique. D'autre part, l'ouverture de la 

caméra associée à la taille des particules utilisées ne permettaient pas d'avoir une correspondance 

'taille de pixel/taille de particules' adéquat à un traitement PlV (l'optimum est d'avoir une 

particule pour 2/3 pixels, or nous avons un pixel pour les particules de lJlm). Seul un suivi des 

particules a été possible avec le logiciel ImageJ, permettant de visualiser les écoulements, mais 

pas d'en déterminer la vitesse. 
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Nous avons montré l'utilisation d'une configuration d'écoulement en deux dimensions, 

volontairement simplifiée afin de déterminer les caractéristiques. Les particules utilisées suivent 

bien les écoulements générés par le mélange acoustique, ainsi leur trajectoire est assimilée à celles 

de biomolécule. que sont les protéines. Plusieurs conclusions s'imposent alors : 

-qualitativement, on observe un mouvement ascendant du liquide (pour une base au niveau 

inférieur). On suppose donc que le biomatériau est propulsé vers le haut de la goutte et que le 

positionnement d'un capot sensible est propice à l'interaction. 

- quantitativement, nous avons déterminé le lien entre la puissance injectée et la vitesse de 

l'écoulement dans notre système. Nous avons mis en évidence une dynamique de vitesses 

d'écoulements et des temps caractéristiques de mélange très large (jusqu'à 1800f..lm.s·1). 

4. Utilisation comme méthode d'adressage fluidique 

Comme nous l'avons dit dans le Chapitre 1, au-delà de la performance intrinsèque du 

transducteur, l'adressage fluidique des détecteurs est en fait un paramètre primordial dans le taux 

de molécules effectivement détectées et donc dans la sensibilité globale d'un système de 

détection. Meinhart et aP3 ont été les premiers à proposer une réalisation microfluidique apportant 

une solution à cette problématique: une technique de mélange électrothermique au sein d'un canal 

pour améliorer les performances de détection d'un système intégré. La technique de mélange 

SA W que nous proposons pour l'adressage fluidique de détecteurs au sein de gouttes est une 

solution alternative intéressante, car nous avons vu au chapitre précédent que la dynamique des 

vitesses par mélange SAW est importante (jusqu'à 1800f..1m.s·1
). Le travail en gouttes apporte 

également certains avantages par rapport à un système en flux (chap.l §6.1). 

Nous décrivons dans une première sous partie les équations qui régissent le transport de 

masse des molécules en diffusion et dans un flux. Ces équations sont ensuite couplées à une 

réaction analyte/ligand dans une simulation par éléments finis permettant d'évaluer 1' influence 

d'un écoulement sur la réaction à la surface d'un biocapteur, pour les vitesses caractéristiques 

dégagées grâce aux mesures f..lPIV (§3.3.3). 

4.1. Transport de masse 

La diffusion (mouvement Brownien) décrit le mouvement de particules soumises à des 

collisions aléatoires. La description mathématique se concentre alors sur des propriétés 

moyennées sur un ensemble de particules. 
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4.1.1. Diffusion : les lois de FICK 

La première loi de Fick est une loi phénoménologique qui relie le gradient de la densité au 

courant: 

ac 
J=-D-= -OVe ax ' (29) 

avec J la densité de flux de diffusion [mol.m~.s- 1 ], et D le coefficient de diffusion des analytes en 

solution [rn%]. Cette première loi de Fick est l'analogue de la loi d'Ohm 

(jE (x,t) = aE = -oVV ), pour le courant de particules au lieu du courant électrique. En 

appliquant la loi de conservation, on obtient, dans un intervalle [x, x+dx], la variation du nombre 

de molécules dans l'intervalle: 

a X+dX 

- J c(x', t)dx' = j(x, t)- j(x + dx, t) at x 

_ac-'-( x_, ---'--t) v .( t) _ 0 at + .J x, -

(30) 

(31) 

En combinant ces deux équations, on obtient la deuxième loi de Fick, qui permet de définir 

une concentration dans le temps et dans l'espace: 

ac- 0;{72 - v C, at (32) 

où V2 est le Laplacien 3D a2 1 a2 
x+ a2 1 a2 

Y + a2 1 a2 
Z . En 1' absence de dépendance spatiale de la 

constante de diffusion D, comme on en fait l'hypothèse, l'équation (32) est linéaire et peut donc 

être résolue. Une solution est la suivante : 

1 -lx-xol2 
c(x,tlxo) = dt2 .e 4Dr 

( 47lDt) 
(33) 

où d=1,2,3 est la dimension de l'espace et lxl 2 est la norme du vecteur 1' au carré. ll s'agit d'une 

Gaussienne avec une déviation standard cr= .J2Dt dans chaque direction spatiale. En effet, le 

rayon au carré moyen auquel on peut observer une molécule partant de x0 = 0 à t=O augmente en 

fonction du temps comme suit : 

1 lfl' 
(r2) = JI R12. ·e-4Dr .dV = 2dDt 

V Xi ( 4JZDt)d /2 
(34) 

avec ~~2 = x2 en d=l, ~~2 = x2 + y2 en d=2, ~~2 = x 2 + y2 + z2 en d=3. 
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Or on définit la variance d'une gaussienne par : 

1 x' f---e- 2a' x2 dx = a 2 

Jiia 
(35) 

Il s'ensuit que le rayon d'un cercle dans lequel une molécule a une probabilité de se situer 

augmente en a= .J2Ddt. Ce paramètre est également indiqué dans la publication de Sheehan et 

al34 en fonction de la géométrie d'un détecteur (Figure 41). 

ISFLT NMOwire sCJtShr Nanosphcrc scnsor 

f 

.. 
? W-(201) 1~ 

t 

Figure 41 Schéma de trois systèmes de détection immergés dans une solution 

d'analytes. La diffusion d'analytes vers une surface plane est ID (d=l), vers 

un nanofil est 2D (d=2) et vers une nanosphère est 3D (d=3). La concentration 

'équilibre' située à une distance W du détecteur est montrée dans ces cas34
• 

La zone de déplétion correspond à la longueur de diffusion : W = .J 2Ddt . Avec d la dimension 

du nanodétecteur (d=l,2,3). On retrouve le temps caractéristique que met une protéine pour 

arriver à proximité d'un détecteur ID (distance À) dans un régime de diffusion (chap.l §5.1.5): 

'),} 
f::::::-

D 
(36) 

A titre indicatif, pour un coefficient de diffusion typique de D=10-11m2.s-I, le temps d'interaction 

dans une goutte de lJll pourra atteindre plusieurs dizaines d'heures en régime de diffusion. 

4.1.2. La convection 

Voyons maintenant ce qui se passe lorsque les particules sont immergées dans un fluide qui se 

déplace à la vitesse V(x). La forme classique de l'équation de convection/diffusion est la suivante: 

a 
-c(x,t) = Df1c(x,t)- Wc(x,t) 
dt 

Pour D et V indépendants de x, une solution particulière gaussienne est : 
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(38) 

Il s'agit d'une Gaussienne avec déviation standard Œ = .J2Dt dans chaque direction spatiale. 

La Gaussienne s'étale donc en fonction du temps, alors que sa moyenne dérive en fonction du 

temps suivant X0 + Vt. Cette solution est normalisée: C(t) = fp(x,tlx0 )dV = 1 
v 

La zone de déplétion est ainsi éloignée de la zone de détection grâce à la convection. Ceci sera 

de nouveau vérifié dans la partie 4.2 de ce chapitre. 

4.1.3. Cinétique de réaction dans un flux 

Afin de décrire l'évolution d'une réaction anticorps/antigène dans un écoulement, il convient 

d'utiliser l'équation de convection-diffusion (Equ.37), et de prendre en compte une cinétique de 

réaction sur la surface du capteur. La réaction d'association analyte/récepteur est décrite au 

chapitre 1 (§2.3). A titre de rappel, à un instant t : 

(39) 

Or, on sait également que pour chaque récepteur nouvellement occupé par une protéine, on a 

création d'une entité AB, d'où, à tout instant t: 

dAB dB 
--=--et B = r, -AB 

dt dt 
0 

' 

(40) 

avec r0 la concentration surfacique en ligand immobilisé. Ceci qui permet de décrire le problème à 

la surface du biocapteur avec les variables AB et A uniquement : 

(41) 

Ce problème est transitoire, dans un volume non infini, et il met en jeu et couple de nombreux 

effets volumiques (diffusion et convection) et surfacique (réaction à la surface du biocapteur). Du 

point de vue analytique, il est ainsi difficile de le résoudre. On s'intéresse donc à des outils de 

simulation numérique par éléments finis. 

4.2. Modélisation FEM du mélange couplé à un détecteur 

Il est également complexe de simuler par éléments finis le phénomène de mélange acoustique 

généré par des SAW, car l'amplitude des déformations du matériau est nanométrique, et le 
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phénomène fluidique engendré est macroscopique. On est donc en présence d'un phénomène à 

multiples échelles, ce qui pose entre autres des problèmes de maillage. De plus, la simulation en 

goutte présente des effets dynamiques, avec une vibration de la surface libre de la goutte et donc 

une modification des conditions aux limites. Une toute première tentative relatant la simulation 

par éléments finis du micromélange par ondes acoustiques de surface de type Rayleigh dans un 

liquide est parue en 200735
• Toutefois, ce ne sont que les prémices d'un modèle complet, les 

simulations étant réalisées sur 1 OOns dans un volume restreint de quelques centaines de microns. 

Les simulations entreprises sous Comsol ont été réalisées en collaboration avec Olivier 

Duclaux lors de son séjour post doctoral dans l'équipe Microfluidique. L'effet direct des ondes 

acoustiques de surface sur le liquide étant complexe, nous avons réalisé les simulations en se 

basant sur les données de champs de vitesse obtenues à partir des mesures JlPIV (§3.3.3). 

4.2.1. Principe général 

Le principe de l'étude consiste à montrer l'intérêt du transport convectif des analytes au 

voisinage de la zone déplétée pour améliorer les temps caractéristiques d'un biocapteur placé sur 

une tranche du bioréacteur. On tient donc compte dans le modèle des lois d'action de masse, ainsi 

que des cinétiques de réaction à la surface du capteur (paragraphe précédent). Nous avons cherché 

à simuler par éléments finis l'interaction entre une goutte d'analytes soumis à un champ de 

vitesse, et un détecteur situé en périphérie. Pour simplifier le modèle, nous nous intéressons à une 

goutte dans un réacteur (conditions aux limites invariantes). 

BioSensor 

Figure 42 Schéma de principe du système simulé : micromélange généré par un 

IDT situé dans un microréacteur en SU8. Un biodétecteur est placé sur la tranche 

et réagit avec les analytes cibles du bioréacteur. 

Des simulations numériques par éléments finis sous Comsol sont entreprises pour montrer 

l'efficacité du mélange par les ondes dans le cas d'un bioréacteur cylindrique d'lmm de diamètre 

(Figure 42). En supposant que le flux est 2D, le modèle simulé prend en compte le transport de 
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l'analyte par diffusion et par convection dans l'écoulement, ainsi que la cinétique de réaction à la 

surface d'un biocapteur situé en périphérie de la goutte. 

La position du capteur est peu réaliste technologiquement parlant: la zone sensible est plus 

vraisemblablement située au centre de la goutte. Cependant, ceci constitue un premier modèle 

d'étude pour la compréhension du phénomène d'adressage fluidique. Vu la difficulté de simuler le 

mélange généré par des ondes de surface, nous avons mis en place un modèle de champ de 

vitesses correspondant au mieux aux visualisations par PlV réalisées sur les gouttes. Nous avons 

considéré pour faciliter le calcul que l'écoulement était 2D dans le plan considéré. Cette 

hypothèse est limitée sachant que: 

- les ondes acoustiques de surface produisent un mouvement dirigé suivant l'angle de 

réfraction des ondes dans la goutte (30°), les particules ont donc tendance à aller du substrat vers 

le couvercle (§3.3.3). 

- on néglige l'épaisseur de la couche limite à la surface du couvercle et au fond du réacteur. 

4.2.2. Implantation dans Comsol 

Un volume V contient une concentration homogène c0 d'analytes à l'instant t=O. La surface 

active est notée S, et la concentration surfacique en récepteur à l'instant t=O est notée ro. On note 

le flux sortant de particules jext· La capture des analytes par les récepteurs induit la création d'une 

zone pauvre en analyte (zone déplétée) dont la taille va dépendre en régime diffusif des 

coefficients suivants : 

- coefficient de diffusion D des analytes dans la solution. 

- constante de réaction à l'équilibre K. 

Au sein de Comsol, le mode choisi est le mode 'convection et diffusion', prenant en compte 

les équations développées ci-dessus pour le calcul de la distribution spatiale de concentration dans 

le réacteur au fil du temps. Le mode 'Weak Term Boundary', permet la résolution d'une équation 

différentielle supplémentaire avec sa variable propre. On l'utilise pour simuler la réaction 

d'association analyte-ligand (A-B) à la surface du biocapteur. La variable associée appelée Cs 

correspond à la concentration surfacique de 1' entité 'A-B'. Le Tableau 3 décrit les constantes 

choisies pour décrire une interaction analyte-ligand typique33
• 

Tableau 3 : constantes d'interaction analyte-Iigand utilisées. 

Coefficient de diffusion D D=l0-11 m2.s-

Concentration initiale Co 0.1 nM 

Concentration surfacique Ro 3.3 10-3nM.m 
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initiale en récepteurs 

Constante d'association k. lOb M-1s- 1 

Constante de dissociation k.! w-js-l 

Dans le mode 'convectwn et d1ffuswn', la vitesse de rotation est défime par les coordonnées 

du vecteur vitesse V dans le repère OxOy par V x et V y : 

Vx,y = Vr. X, y avec r = (x2 + y2)
0

'
5 

r 

Et V, =V
01
.[1-('i -O,S.R01 )

2

), 

0,5.Rol 

(42) 

(43) 

de manière à intégrer une épaisseur de couche limite sur les bords du domaine de calcul. 

Néanmoins, des efforts restent encore à faire, notamment sur la description de l'épaisseur de 

couche limite en fonction de la vitesse de l'écoulement. En ce qui concerne la condition aux 

limites sur le biocapteur, on définit une variable jext [mollm2.s], correspondant au flux sortant de 

particules à calculer sur chaque maille entre t et t+dt : 

(44) 

Les conditions aux limites sont définies dans le mode "Weak Term Boundary". On évalue la 

variable Cs, qui, en intervenant aussi dans le calcul de Iext. permet le couplage entre les deux modes. 

4.2.3. Concentration à la surface du capteur 

Les résultats des simulations36 montrent qu'une zone déplétée est créée dans le cas d'une 

réaction dans une chambre statique (vitesse nulle), mais que cette zone est limitée dans le cas 

d'une réaction au sein d'un mélange. Les performances du détecteur en mode statique (sans 

micromélange) sont limitées par la diffusion des analytes dans la zone déplétée. On le voit sur la 

Figure 43 montrant la distribution spatiale de la concentration dans le bioréacteur avec et sans le 

mélange. 
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Deplated zone 
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Figure 43 Simulations FEM du microbioréacteur à t=2000sec comprenant un capteur 

sur la tranche. Distribution spatiale de la concentration (a) sans micromélange dans la 

chambre (b) avec micromélange dans la chambre, à une vitesse de 0,025 mm/s. 

La distribution spatiale de concentration montre qu'on crée au bout d'un tour de réacteur un 

anneau pauvre en protéines : la zone déplétée se répartit à l'intérieur du réacteur au lieu de rester 

localisée près du capteur. 
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Figure 44 Concentration moyenne d'analytes immobilisés sur la surface du 

capteur en fonction du temps pour différentes vitesses d'écoulement. 

La Figure 44 représente les concentrations immobilisées sur le capteur pour différentes 

vitesses d'écoulements. La concentration surfacique moyenne en complexe analyte-ligand sur le 

biocapteur augmente au cours du temps, d'autant plus vite que la vitesse de mélange est 

importante. Les simulations sont réalisées à plusieurs vitesses de fluide correspondant à une 

puissance électrique croissante envoyée sur les peignes interdigités. 

Une première conclusion est tirée de ces simulations : les avantages du micromélange sont 

multiples. Simultanément, on déplace la zone déplétée en dehors de la zone correspondant au 
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biocapteur et on alimente le biocapteur en continu en solution de concentration importante. La 

concentration surfacique en complexe augmente avec la vitesse de mélange. Nous avons ensuite 

pu réaliser une étude systématique prenant en compte différents nombres de Damkohler. 

4.2.4. Etude sur différentes interactions 

Afin d'évaluer le bénéfice apporté par le mélange par ondes acoustiques de surface, les 

mêmes simulations ont été menées pour différents nombres de Damkohler (pour la définition se 

rapporter au chap.l §5.1.5). Le rapport des concentrations avec et sans mélange est alors tracé en 

fonction des différents Da employés (Figure 45). Pour obtenir une gamme de Da réaliste, nous 

avons fait varier le coefficient de diffusion D de 4.10-12 à 4.10-9 m2.s-1
, et le coefficient 

d'association ka de 104 à 108 M-1.s-1 dans l'Equation 11 (Chap.1 §5.1.5). La Figure 45 confirme 

que les interactions à fort Da (grand volume d'échantillon, grand coefficient d'association, grande 

densité d'anticorps immobilisés, faible diffusivité) sont beaucoup plus sensibles à un mélange 

pendant l'interaction. 

- 3.5 -r"--""""'"""'-"'"'"'-"'"""-~'"""-""""""'"-"'"-"""'"" ___ ,_,,,, __ _,,,,,,, __ , __ """""""' 

c: 
-~ 3 
E 8 2.5 

~ 2 c: 
QI 

A streptavidinlblotin 
-+- simulateà efficlency ;g 1.5 

w 1 +-~--~~~=---~-----.-------r------~ 
0.001 0.1 10 1000 1 00000 1 000000 

Damkohler coefficient Da 

Figure 45 Graphique montrant l'évolution du rapport des concentrations avec et sans 

mélange, pour différents nombres de DamkhOler, déterminés en faisant varier k. ou D. 

L'interaction streptavidine biotine est placée à partir de son nombre de Damkohler. 

L'amélioration de capture peut aller jusqu'à 3,5 fois la capture normale dans ces conditions. 

On observe une saturation du facteur d'amélioration pour les grands nombres de Damkohler. Ceci 

s'explique par le fait que pour les grands rapports kon/D, les analytes qui doivent normalement 

traverser la couche déplétée par diffusion, n'en ont pas le temps car ils sont emportés trop vite par 

l'écoulement. L'efficacité est limitée aux grands Da par cet effet. 

En plaçant une interaction représentée par son nombre de Damkohler sur la courbe de la 

Figure 45, on peut évaluer si celle-ci sera ou non améliorée par le mélange apporté par les ondes 
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dans la configuration utilisée et dans quelle mesure. Par exemple le positionnement du couple 

'streptavidine/biotine' dans le cas d'une capture de biotine sur streptavidine immobilisée prévoit 

un facteur d'amélioration de plus de trois. 

D'autres facteurs sont à prendre en compte dans l'optimisation du facteur d'amélioration, tels 

que la vitesse de l'écoulement, la longueur caractéristique du mélange ... On peut intégrer ces 

effets grâce au nombre de Peclet (§5.1.4). En effet, une augmentation significative du nombre de 

Peclet provoque une diminution de l'efficacité. Pour chaque nombre de Darnkohler, il doit exister 

un nombre de Peclet optimisant ce facteur. 

5. Conclusion 

Nous avons donc montré dans cette partie que les systèmes à ondes acoustiques de surface 

peuvent être utilisés pour un mélange in-situ de gouttes présentant de nombreux intérêts dans les 

laboratoires sur puce, et qu'il existe une large gamme d'opérations fluidiques possibles. Des 

applications intéressantes sont possibles dans le domaine de la biologie, notamment pour la 

diminution des temps de réponse des biopuces dans le cas où le déplacement de l'analyte est 

insuffisant par simple diffusion. 

Malgré les difficultés reconnues pour la compréhension, la caractérisation et la simulation du 

micromélange par ondes acoustiques de surface, cette partie du travail de thèse a permis 

d'apporter une meilleure compréhension du mécanisme afin de mieux l'exploiter. Les diverses 

caractérisations du rnicromélange à base d'ondes acoustiques de surface au sein de microgouttes 

ont montré des effets bénéfiques sur les interactions biologiques en volume ou à la surface: 

- l'augmentation des cinétiques de mélange liquide/liquide. 

- la diminution des constantes d'interactions biologiques liquide/surface avec des surfaces 

actives fonctionnalisées. 

- l'homogénéisation des interactions liquide/surface (de type anticorps/antigène immobilisé), 

apportée par une recirculation équilibrée du matériau biologique au sein des gouttes. 

Les caractérisations des écoulements par PN ont montré d'une part des aspects qualitatifs 

importants des écoulements internes (écoulements principaux, vortex), et d'autre part, les mesures 

f.1PN ont donné accès aux champs de vitesses des écoulements dans les gouttes en fonction des 

puissances utilisées. A notre connaissance, une telle cartographie des écoulements internes à une 

goutte soumise aux SA W n'avait pas encore été montrée dans la littérature. Les caractérisations 

des recirculations d' analytes réalisées ainsi que les vitesses relevées ont également pu être 

introduites dans le modèle permettant d'obtenir des simulations rnicrofluidiques du mélange. Les 
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simulations visent à optimiser les conditions expérimentales d'interaction 'liquide 

biologique/biodétecteur' suivant les paramètres de mélange ainsi que les caractéristiques de 

l'interaction biologique utilisée (Damkohler). 

La technique de mélange SA W proposée pour 1' adressage fluidique de détecteur au sein de 

gouttes est un outil puissant car : 

- il permet une augmentation de l'interaction liquide/surface à faible nombre de Reynolds 

- la dynamique de vitesses d'écoulements et des temps caractéristiques de mélange est 

plus large qu'avec d'autres techniques. Par exemple, le mélange électrothermique proposé par 

Meinhart et ae3 mène à des vitesses de quelques centaines de f..lm/S, alors que les ondes 

acoustiques de surface permettent de mélanger au moins jusqu'à 1800f..1m/s, ce qui leur permet 

de couvrir une plus large gamme d'interactions analytes-ligands. 

- le travail en goutte permet de faire recirculer simplement le matériau biologique 

contrairement au travail en flux qui demande la mise en place d'un système de recirculation. 

-le travail en goutte permet de limiter l'apport en analyte (qui dans les canaux est réalisé 

en continu et cause d'autre part des pertes en raison des volumes morts). 

- les systèmes en goutte apportent une souplesse d'utilisation et une accessibilité que ne 

présentent pas toujours les systèmes encapsulés. 

En couplant ce système d'adressage fluidique à une zone sensible de détection, un 

microlaboratoire sur puce intégré peut alors être envisagé, afin d'atteindre de nouvelles 

performances en termes de sensibilité et de temps de réponse. Un tel système serait bénéfique 

pour de nombreuses applications biologiques où les quantités de matériau biologique à détecter se 

font de plus en plus faibles et pour lesquelles des surfaces actives de grande sensibilité sont 

nécessaires tout en conservant des temps caractéristiques d'analyse rapides (puce à protéines, 

puce à ADN, biodétecteur classique, nanobiodétecteur. .. ). 
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1. Introduction 

Nous avons vu dans le chapitre 2 différents moyens de caractériser le micromélange par ondes 

acoustiques de surface. Ils ont apporté des informations précieuses sur les temps caractéristiques 

de mélange et sur les champs de vitesses dans la goutte, et ont permis d'évaluer ses effets 

bénéfiques sur l'augmentation de l'interaction liquide/surface. Cependant, ces méthodes ont 

nécessité l'utilisation de traceurs (optiques, fluorescents, particules ... ) et ne permettent pas de 

remonter en temps réel aux effets du micromélange en goutte sur une interaction à la surface. 

Dans la volonté de mieux caractériser ce phénomène, nous nous sommes tournés vers la 

résonance de plasmon de surface (SPR), pour ses nombreux avantages (caractérisation surfacique, 

sans marquage, temps réel, sensible, reproductible ... ). 

Dans cette optique, nous avons mis en place, en collaboration avec M. Beaugeois, M. 

Bouazaoui et B. Pinchemel du laboratoire PhLAM (Laboratoire de Physique des Lasers, Atomes 

et Molécules), un système original de SPR en goutte permettant un couplage avec une 

microfluidique digitale par ondes acoustiques de surface. Nous allons voir dans ce chapitre que ce 

concept s'est révélé plus qu'un simple moyen de caractérisation et offre de nouvelles perspectives 

pour l'analyse des cinétiques et pour le dosage d'éléments biologiques. Nous avons baptisé cette 

technique DSPR (Droplet based Surface Plasmon Resonance). La collaboration IEMN-PhLAM 

s'est, de plus, élargie à la Plateforme d'Interactions Moléculaires et de Nanotechnologie (IFR114) 

basée au Centre Hospitalier Régional de Lille (CHR). L'expertise de celle-ci en analyses SPR et 

en biopuces nous a permis de réaliser un travail conjoint d'optimisation des conditions 

d'expérimentation et de comparaison à un système commercial de SPR en flux. 

Dans ce chapitre, nous allons voir dans un premier temps le principe physique de la détection 

par SPR. Celle-ci permet de suivre la variation de l'indice du milieu environnant la surface 

sensible, engendrée par la fixation d'un ligand sur son récepteur. Ensuite, nous présentons le banc 

expérimental mis en place dans le cadre de ce travail de thèse, en particulier les diverses 

optimisations liées à la détection en goutte, ainsi que le couplage entre la technique SPR et les 

ondes acoustiques de surface. Dans une dernière partie, ce système est confronté à un système 

commercial de référence de la société Biacore. 
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2. Suivi d'interactions par plasmon de surface 

Lors du suivi d'interactions biologiques, l'absence de marquage permet, en plus de simplifier 

le processus de détection, de s'affranchir des complications dues à 1' encombrement stérique des 

marqueurs, au blocage des épi topes actifs par le marqueur ... Parmi les méthodes de détection en 

temps réel des interactions biologiques sans marqueur (microbalance à quartz, micro-calorimérie, 

électrochimie, ... ) les méthodes optiques présentent un grand intérêt : la mesure est réalisée sans 

contact avec le matériau biologique. En particulier, les techniques SPR présentent de nombreuses 

possibilités (chap.l §3.2.4). Elles permettent d'analyser en temps réel de nombreuses interactions 

(cinétique, dosage ... ). 

2.1. Principe physique 

Le plasmon de surface désigne une oscillation collective des électrons de conduction à 

1' interface diélectrique/métal. Il s'agit d'une onde électromagnétique évanescente, qui se propage 

le long de l'interface. Il est excité dans des conditions particulières par un faisceau de lumière 

monochromatique incident. En effet, sous certaines conditions (solutions particulières des 

équations de Maxwell), en particulier de longueur d'onde, l'énergie des photons est transférée au 

gaz d'électrons appelé 'plasmon' à la surface du métal. Nous allons voir plus précisément dans 

cette partie comment le plasmon de surface est généré, et quelles sont ses propriétés. 

2.1.1. La réflexion interne totale et l'onde évanescente 

En optique géométrique, lorsqu'un rayon incident arrive sur une interface entre deux milieux 

d'indices optiques différents, une réflexion et une réfraction existent. Le phénomène est décrit par 

la loi de Snell-Descartes décrivant la réfraction entre deux milieux d'indice n1 et n2• Dans le cas 

OÙ OJ>Oz, il existe UO angle critique 9c à partir duquel la réfraction disparaît: 

=> Be= arcsin(~) 
nl 

(45) 

Une onde plane incidente sur cette interface depuis le milieu le plus réfringent (n1 avec n1>n2), 

sera totalement réfléchie au-delà de Sc. Il subsiste alors une onde évanescente dans le milieu 2 à 

proximité immédiate de l'interface, parallèlement à la surface (Figure 46). L'amplitude de cette 

onde évanescente décroît exponentiellement en fonction de la distance à l'interface, et elle est 

indépendante du temps. Elle disparaît à une profondeur de : 

(46) 

-89-



Chapitre 3 -Performance d'un plasmon de surface en goutte et microfluidique associée 

Onde evanescente 

Figure 46: Réflexion totale atténuée avec onde évanescente 

créée à l'interface entre un diélectrique (n2) et un prisme 

(n1) par un faisceau incident de longueur d'onde À. 

Ce paramètre est important car il conditionne la profondeur de champ sensible de 1' onde 

évanescente. On considère en général en première approximation que la profondeur de champ À 

est équivalente à /J2. 

Nous examinons dans le paragraphe suivant les propriétés de cette onde évanescente à une 

interface métal noble/diélectrique. 

2.1.2. Le plasmon de surface à l'interface métal noble/ diélectrique 

La première observation d'un plasmon de surface a été réalisée en 1902 par R.W. Wood sous 

la forme de bandes sombres dans un spectre de diffraction'. Le phénomène n'est expliqué qu'en 

1941 par Fano2
• Puis, en 1968, Otto3 et parallèlement Kretschmann et Raether4 montrent que ces 

ondes de surface peuvent être excitées par deux configurations de la réflexion totale atténuée à 

une interface diélectrique/métal à travers un prisme (Figure 47). 

(a) Plasmon de surface (b) Plasmon de surface 

Figure 47 Configuration de Kretschmann (a) d'Otto (b) pour l'excitation de plasmon 

de surface d'un métal par la méthode de réflexion totale atténuée, à travers un prisme. 

Depuis, l'intérêt pour le plasmon de surface n'a cessé d'augmenter, en particulier pour la 

caractérisation de films minces et pour 1' étude de processus aux interfaces métalliques. Les 

premiers suivis d'interactions biomoléculaires (§2.2) sont réalisés en 1983 par Nylander et 

Liedbert à partir de la configuration de Kretshmann. 

La surface de réflexion du prisme est recouverte d'un film de métal noble de 50nm environ. 

Le plasmon de surface à l'interface air/métal est excité par une onde électromagnétique polarisée 

TM dans le plan d'incidence sous un angle 9sp via un prisme. Ce couplage résonant permet une 
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exaltation du champ électrique à l'interface : il peut être multiplié par un facteur 10 à 100 suivant 

le métal (Au, Ag, Al, ... )6
• Cette excitation résonante du plasmon transfère l'énergie au métal, ce 

qui se traduit par une chute de 1' intensité réfléchie à 1' angle de résonance 8sp. Ceci est visible sous 

la forme d'une raie sombre dans le faisceau réfléchi. 

a 
1 
~ 

1 
r 

i 

1 

1 

"' Il e. e. 8 

Figure 48 Réflexion totale d'une onde plane (1.) à l'interface entre (Gauche) un prisme 

d'indice Ep et un diélectrique d'indice Ed (Ed< Ep). Il y a réflexion totale au-delà de Oc 

(Droite) un prisme d'indice Ep recouvert de métal et un diélectrique d'indice i:d avec 

i:d< Ep. On observe une chute de réflectivité à l'angle de résonance 9,. 

Cette chute de l'énergie réfléchie (Figure 48) peut être exprimée par l'intermédiaire de la 

réflectivité R, qui est le rapport entre l'intensité réfléchie et l'intensité incidente8
• 

2.1.3. Les conditions d'excitation 

La condition de couplage pour exciter ce plasmon de surface est 1' accord de phase entre les 

vecteurs d'onde de la lumière incidente et du plasmon de surface. Le vecteur d'onde du mode 

plasmon ksP correspondant à la résonance est déterminé à partir des équations de Maxwell dans un 

milieu homogène, isotrope et à partir des relations de passage entre interfaces 7
" s. 9 

: 

(47) 

avec emet ed respectivement les constantes diélectriques du métal (dépendant de la longueur 

d'onde) et du diélectrique, et k0 =ml c le vecteur d'onde de la lumière dans l'air, n
8
p(w) l'indice 

effectif du mode plasmon. La courbe de dispersion pour 1' interface métal/air est montrée Figure 49. 
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o= 

Cùp= Plasma frequency 
n= Refractive index of the the substrate (i.e glass) 

é)=-­
n 

Figure 49 Courbe de dispersion d'un plasmon de surface pour un métal de pulsation rop, 

déposé sur un substrat de verre d'indice n, avec une interface avec l'air. 

La composante parallèle à la surface du vecteur d'onde d'une onde EM incidente sous un 

angle 8o est de la forme k 11 = nP k0 sin 80 avec np 1' indice de prisme, e 1' angle d'incidence, et ko le 

vecteur d'onde de la lumière dans l'air. L'excitation du plasmon de surface n'est possible que si: 

(48) 

Nous pouvons noter (Figure 49), que dans le cas d'une interface métal/air, la tangente à 

l'origine à la courbe de dispersion correspond à la 'courbe de la lumière' en ro=ck, avec ro la 

pulsation et k le vecteur d'onde de la lumière incidente. On observe que la courbe de dispersion 

du plasmon ne coupe pas la courbe k11=ro/c, et qu'il ne peut y avoir couplage (excitation du 

plasmon) qu'avec un milieu incident d'indice supérieur à celui de l'environnement (np>nenv). En 

effet, le passage de 1' onde incidente dans un milieu d'indice plus élevé ( m = ~ k ) augmente la 
n 

valeur du vecteur d'onde et permet alors l'excitation du plasmon en vérifiant la condition ksp=k11• 

Ainsi, lorsqu'il y a couplage, on obtient: 

Cette relation montre donc que, pour un angle d'incidence e particulier qui dépend de: 

-l'indice du milieu diélectrique environnant (Ect) 

(49) 

-la longueur d'onde (car la constante diélectrique du métal Em dépend de la pulsation), 

il y a couplage avec le plasmon de surface et la lumière n'est pas réfléchie. Cette méthode permet 

donc de suivre l'évolution de l'indice du milieu environnant, et donc également, à une longueur 

d'onde fixée de suivre l'évolution d'une réaction biologique à la surface du film de métal. 
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2.2. SPR pour le suivi d'interactions biologiques 

L'intérêt du plasmon de surface dans l'analyse d'évènements biologiques est de pouvoir 

sonder en temps réel les variations d'indice de réfraction du diélectrique supérieur, sur une 

profondeur de /J2 soit quelques centaines de nanomètres (chap.l §3.2.4). En effet, la fixation de 

molécules biologiques à la surface du capteur modifie en temps réel les propriétés d'indice du 

milieu diélectrique supérieur et, par là même, les propriétés de résonance du plasmon (décalage de 

l'angle de résonance). Un suivi d'interaction est schématisé sur la Figure 50 qui représente un 

cycle d'interaction entre un anticorps fixé sur le capteur SPR et un analyte situé en solution. 

•• ..w ••••• 

-~-~-"~ 

-~..,"t-~!1 

' 
-~ ' llPP!l 

600 ~ Time (sec} 

Figure 50: Exemple d'un cycle comprenant l'immobilisation du ligand, la formation du 

complexe ligand-analyte (association), la dissociation du complexe par passage d'un 

tampon, et la régénération à l'aide d'une solution acide ou basique10
• 

2.2.1. L'interaction Antigène-Anticorps à la surface du capteur 

Dans cette partie, nous décrivons comment se réalise l'interaction à la surface du capteur, et 

quelles informations peuvent être tirées de la réponse SPR obtenue. Comme nous l'avons vu 

auparavant au chapitre 1 (§5.1.5), la formation d'un complexe à la surface d'un biodétecteur entre 

un analyte A et un ligand B immobilisé est décomposée en deux étapes: 

-transport de masse de l'analyte jusqu'à la surface du détecteur 

-orientation puis complexation 'analyte- ligand immobilisé' 

Ceci peut se traduire par l'équation suivante: 

Abulk ( km ) Aswface + B ( ka,kd ) AB ' (50) 

avec km la constante liée au transport de masse [m/s] (diffusion, convection), qui est identique 

dans les deux sens (vers le capteur, depuis le capteur) et ka et ki les constantes d'association et 

dissociation (chap.l §2.3). 
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Par exemple dans un dispositif commercial en flux de type Biacore (Chap.l §3.2.4 ), il est 

connu que la constante de transport de masse km peut être approximée11 
: 

k 1282VD2.vmax 3 r/J 
rn:::::: ' 3 avec v max=--' 

hl 2hw 
(51) 

où D est la constante de diffusion de l'analyte, vmax la vitesse maximum de l'écoulement (située 

au centre du canal pour un écoulement laminaire), rfJ le débit volumique dans la chambre, h, w et 1 

respectivement la hauteur, la largeur et la longueur du canal microfluidique. 

Une difficulté de transport de masse peut se manifester sous la forme d'un transfert des 

analytes de ligand en ligand à la surface du capteur. Ce phénomène bien connu des biologistes est 

baptisé 'transfert de masse'. Il s'agit d'une recapture par un autre ligand d'une molécule venant de 

se libérer de son complexe, faussant ainsi la cinétique. Il a été reconnu que cet effet n'est observé 

que dans le cas d'un faible transport de masse12
• L'équation de formation du complexe à la surface 

peut ainsi s'écrire : 

d[AB] --= k![Abutk][B] -kr[AB], 
dt 

avec k1 et kr les constantes effectives de dissociation et d'association exprimées13
: 

(52) 

(53) 

La différence entre ki et kr (et de même entre ka et kr) est due aux effets de transfert de masse, 

et est matérialisée par la recapture, due à la diffusion, d'analytes ayant déjà réagP4
• Si le transport 

de masse (diffusion, convection, flux ... ) est beaucoup plus rapide que la vitesse d'association 

ka[B]<<km, on n'observe pas ce phénomène, et alors: 

k k 
k = a "" k et k = d :::::: k 

f k a r k d 

_a [B]+l __ a [B]+l 
km km 

(54) 

Ce qui revient à dire que l'espèce à la surface est maintenue à la même concentration que dans 

la masse ([Asurface]=[AbuJkD, grâce à un transport de masse efficace. Les constantes d'association et 

de dissociation effectives kr et kr se rapprochent alors des constantes d'interaction cinétiques ka et 

kJ. Dans ce cas, on peut écrire l'équation de la vitesse: 

d[AB] = k [A][B]- k [AB] 
dt a d 

(55) 
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Or sachant que la concentration en ligands B inoccupés [B] équivaut à la concentration totale 

à la surface [B]0 moins la concentration en complexe [AB] : [B]= [B]0 -[AB], on obtient: 

d[AB]=k [A]([B] -[AB])-k [AB] 
dt a 0 d 

(56) 

Etant donné qu'on ne peut pas fixer plus de molécules qu'il n'y a de ligand à la surface on 

peut considérer [B]0 comme la concentration maximum de fixation de l'espèce. On peut remplacer 

tous les termes par un terme R représentant le taux d'interaction à la surface: 

(57) 

avec C la concentration en espèce en solution, Rmax la capacité maximum de fixation, et R le taux 

de fixation à l'instant t. L'interaction à la surface peut alors être représentée (Figure 51): 
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Figure 51 : Exemple d'une cinétique classique : association, dissociation, équilibre. 

2.2.2. Dosage et analyse des cinétiques 

Un certain nombre d'informations sur l'interaction sont déterminées à partir des courbes de 

réponse du capteur. D'une part, ces courbes permettent de faire un dosage de l'espèce étudiée: la 

saturation de la courbe de réponse indique la réponse à 1' équilibre et donc la concentration en 

espèce (Figure 52). 
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time (s) 

t 

Figure 52: Exemple d'effet de la concentration sur les courbes de 

réponse SPR. La détermination de R.,q permet le dosage. 

D'autre part, on recueille des informations cinétiques telles que les constantes d'association et 

de dissociation. Ceci est important car deux molécules possédant la même constante à 1' équilibre, 

et présentant donc le même signal par test ELISA, peuvent avoir des constantes d'association et 

dissociation très différentes. Pour déterminer ces cinétiques, on peut réécrire la relation : 

(58) 

La courbe dR en fonction deR aura donc une pente égale à (kaC+ k d ) , comme le montre la 
dt 

Figure 53(a). Si maintenant, on trace S en fonction de la concentration C pour différentes 

solutions de concentrations connues (Figure 53(b)), il est possible de déterminer les constantes 

d'association (ka) et de dissociation (ki) . 

• 7 

$ 

z 
~ 4 
'0 3 

:z 
1 

0~~--~~--r-~~ 
·tO tH al'} tM .,_ MO ~ t9Q 

Réponse R 

"""' --.!., 
(/) 

U:ci .,1 
foo.H 
.... ii .,..,J 
... ,j 
*31 
-t~ ,.;tl 

1' 

'*'"· •' Il #!: 

C(nM) 

Figure 53: (a) Tracés de dR/dt pour déterminer la penteS (b) tracé de la penteS en fonction 

de la concentration C pour permettre l'évaluation des paramètres cinétiques ka et k.J. 
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Nous avons simplifié volontairement le modèle en considérant que le transport de masse 

n'influençait pas la cinétique (hypothèse ka[B]<<km), ceci afin d'expliciter les mécanismes 

d'analyse des données recueillies. La prise en compte du transport de masse dans ces analyses de 

cinétiques est plus complexe et demande l'intervention de modèles mathématiques élaborés 

associés à une résolution numérique, souvent par éléments finis 15
• Le travail en goutte, et d'autant 

plus s'il est associé à un micromélange, peut simplifier l'analyse de ces données en modifiant les 

conditions expérimentales. 

Le paragraphe suivant expose donc les grandes lignes de la technique de plasmon de surface 

en goutte proposée, ainsi que son couplage avec un élément d'actionnement microfluidique digital 

par ondes acoustiques de surface. 

2.3. SPR en goutte : Droplet based SPR (DSPR) 

2.3.1. Equilibre et dosage en goutte 

Nous avons vu que la saturation de la courbe cinétique de réponse permettait de déterminer la 

réponse à l'équilibre et ainsi de remonter à la concentration en espèce (§2.2.2). Lorsqu'on réalise 

un dosage dans des canaux microfluidiques, comme dans beaucoup de systèmes SPR 

commerciaux, le flux d'analytes arrivant sur la surface active a une concentration constante dans 

le temps. La concentration d'analytes arrivant ne tient donc pas compte de la quantité ayant réagi 

à la surface du capteur. La durée de vie de la liaison, et donc les constantes cinétiques (comme la 

constante à l'équilibre), pourront être modifiées par rapport au cas où seules les fluctuations 

browniennes conduisent à la dissociation. Dans cette optique, le dosage au sein d'une goutte 

bénéficierait d'une meilleure image de l'équilibre qu'un système en flux. 

2.3.2. Couplage DSPR!micromélange SA W : solution au transport de masse 

Au chapitre 2 (§3.3), nous avons vu que l'application d'un mélange permettait d'améliorer le 

transport de masse, et ainsi de s'affranchir des traitements de données complexes, utilisés pour 

résoudre la prise en compte de ce phénomène dans 1' anal y se des cinétiques. 

Même si la technique SPR est largement étudiée en tant que technique de caractérisation des 

interactions biologiques à la surface et comme système de détection, de nombreuses études sont 

encore en cours quant à l'amélioration de ses performances (et plus particulièrement la sensibilité) 

par association avec d'autres techniques (fluorescence16
, électrochimie17

'
18

, microbalance à 

quartz19
). Dans cette optique, nous proposons un système de détection SPR en goutte couplé à une 

microfluidique digitale par ondes acoustiques de surface. Une hausse de sensibilité et une 
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diminution de temps de détection sont, entre autres, attendues grâce aux avantages apportés par le 

micro brassage SA W exposé au chapitre 2. 

La plupart des systèmes de plasmon de surface commerciaux utilisent des chambres 

microfluidiques comportant des canaux, c'est-à-dire que les interactions sont réalisées au sein de 

flux continus. Les dimensions typiques de ces cellules sont : longueur et largeur dans la gamme 

10-{) -10-2 cm, et hauteur dans la gamme 10-2 -10-3 cm. Le nombre de Reynolds pour ces dimensions 

typiques (Chap.l §5.1.3) n'excède pas quelques centaines. Or, nous avons vu que l'écoulement est 

normalement laminaire en dessous de Re=210020
• Le profil dans les canaux microfluidiques des 

dimensions précitées est donc laminaire et le profil de vitesses parabolique (chap.l §5.1.3). Nous 

avons vu au chapitre 1 (§5.1.5) que cela provoquait des problèmes de transport de masse pour 

certaines molécules. Ceci est vérifié en estimant la grandeur du transport de masse (à travers 

l'expression de km) pour différentes géométries de cellules rnicrofluidiques typiques. 
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Figure 54 Relation entre le débit de la chambre microfluidique et le coefficient de transport 

de masse pour des géométries de canaux (h*l*w en mm): A (0,03*3,5*0,3), B (0,05*3,5*0,5), 

C (0,05*6*0,75), D (0,7*15*1,5) (ordre croissant de dimensions) avec 1>=5.10-5 mm2/s. 

D'après la Figure 54, le transport de masse dépend fortement de la géométrie de la cellule, ce 

qui influence 1' amplitude maximale du signal observable. Les petites géométries de cellules 

microfluidiques (géométrie A) donnent un transport de masse élevé. Dans ce cas, réduire la 

hauteur du canal est très efficace pour accroître 1' efficacité du transport de masse. Cependant, 

réduire la dimension des canaux engendre des pressions élevées et des pertes de charges dans les 

canaux. On se limite donc en général à des canaux d'environ 50J-Lm de haut. Devoir tenir compte 

du transport de masse dans les analyses de cinétiques est alors courant dans ces conditions. 

-98-



Chapitre 3 -Performance d'un plasmon de surface en goutte et microfluidique associée 

La résolution du modèle complet d'une cinétique influencée par le transport de masse n'est 

pas possible en routine car trop complexe et trop longue (résolution numérique, éléments finis 15
). 

Une stratégie pour contourner ce verrou est d'utiliser des modèles simplifiés (eg. 'two 

compartment model' 21
). Toutefois, Edwards, en répertoriant différents modèles d'analyses en 

200422
, insiste sur le fait que ces modèles ne sont valides qu'à faibles nombres de Darnkohler. 

Le premier avantage du système DSPR couplé à une excitation microfluidique (de type 

micromélange SAW, Chap. 2) que nous proposons a été exposé au paragraphe2.3.1. Son 

deuxième avantage est d'améliorer le transport de masse grâce à une meilleure interaction 

liquide/surface, et ce, même pour des interactions à grand nombre de Darnkohler. On pourrait 

ainsi s'affranchir des traitements de données complexes des cinétiques. 

3. Mise en place : optimisation des paramètres 

Nous avons abordé les avantages attendus d'un couplage SPR et microfluidique discrète, 

autant du point de vue du dosage que du point de vue de l'analyse de cinétique. Nous allons 

maintenant nous pencher sur la mise en place d'un tel système. Afin d'obtenir les meilleures 

conditions pour le suivi d'interactions, de nombreux facteurs sont à considérer (choix du métal, 

épaisseur, longueur d'onde, plage angulaire ... ). En effet, ces paramètres vont influer sur la 

sensibilité en modifiant par exemple la largeur des pics de résonance, ou encore la valeur du 

décalage de résonance à un changement d'indice. Les performances en fonction de ces différents 

paramètres sont évaluées en traçant les courbes de réflectivité à l'aide du logiciel Winspa112.0 mis 

au point par Jurgen Worm (Max Planck Institut). La littérature nous a conduits à investiguer 

plusieurs pistes et à étudier différentes configurations que nous exposons dans ce paragraphe. 

3.1. L'indice du prisme 

L'indice du prisme est un paramètre important car d'après la relation nsp(m) =nP sinB, pour 

un ensemble diélectrique métal déterminé, la variation de l'indice du prisme modifie la valeur de 

l'angle de résonance. Un prisme d'indice n=1,52 donne un plasmon de l'eau très proche de 90°, ce 

qui correspond à une incidence rasante et rend son utilisation délicate. Notre choix s'est donc 

porté le plus souvent vers l'utilisation d'un prisme d'indice plus élevé n=1,64. 

3.2. La longueur d'onde 

Les appareils commerciaux travaillent en majorité avec une excitation par diode laser à 

environ 690nm. L'utilisation d'un laser He-Ne est également une solution répandue. 
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Figure 55 Evolution de la courbe de réflectivité en fonction de l'angle 

d'incidence pour des longueurs d'onde d'excitation de 600, 650 et 700nm. 

La Figure 55 montre l'évolution de la résonance plasmon à différentes longueurs d'onde pour 

une épaisseur de métal de 50nm. Lorsque la longueur d'onde augmente, la largeur à mi-hauteur du 

pic de réflectivité diminue, permettant ainsi de gagner en résolution et en précision (évolution 

d'un pic fin et profond). Augmenter de lOOnm la longueur d'onde en passant de 650nrn à 750nm 

diminue d'un facteur 2 la largeur de pic. L'opportunité d'utiliser un laser à colorants, accordable 

en longueur d'onde et permettant de travailler dans la gamme de longueurs d'onde 620-750nm, 

nous autorise à ajuster ce paramètre. 

3.3. Le métal 

3.3.1. Le choix du métal 

Il existe plusieurs métaux dont les électrons de la bande de conduction présentent la 

possibilité de se coupler avec l'onde incidente pour créer un plasmon : l'or, l'argent, le cuivre, 

l'aluminium, le sodium et l'indium. L'indium est souvent rejeté à cause de son coût, le sodium à 

cause de sa forte réactivité. Le cuivre et l'aluminium présentent des résonances très larges. Les 

films d'or présentent plusieurs avantages tels qu'une bonne stabilité chimique (très faible 

oxydation), une chimie de surface bien maîtrisée et un grand déplacement de l'angle de résonance 

associé aux changements d'indice du milieu. Ces différentes caractéristiques lui valent d'être 

utilisé dans la plupart des appareils commerciaux. De nombreux travaux23
"
24 sont basés sur 

l'utilisation de l'argent car son pic de résonance est nettement plus fin que celui de l'or (Figure 

56), ce qui implique un très bon rapport signal sur bruit dans la détection. 
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Cependant 1' argent s'oxyde rapidement et ses propriétés évoluent alors dans le temps. De 

plus, si la résonance de l'argent est plus fine que l'or, son décalage à un changement d'indice 

donné est plus faible que celui de l'or. L'or semble donc être, dans un premier temps un bon 

candidat pour notre système. 
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Figure 56 Courbe de réflectivité en fonction de l'angle d'incidence ponr un film d'Au et d'Ag 

de 50nm à 720nm (gauche) théorique à l'interface prismelmétaVair (droite) expérimentale à 

1 'interface prismelmétal/ED 1. 

Nous pouvons dégager une valeur théorique de l'angle de résonance pour l'interface air/or en 

se basant sur les relations définies au paragraphe 2.1.3. Sachant que l'indice de l'or est 

nor=0,1726 + i3,4218 pour une longueur d'onde de 632,8nm, l'indice du mode effectif plasmon à 

l'interface air/or se définit ainsi : 

(59) 

En appliquant la condition de couplage nsP (m) =nP sin B, nous obtenons l'angle théorique de 

8=3~8° en accord avec la valeur expérimentale: une raie sombre est observée à cet angle (Figure 57). 

Figure 57 (Gauche) Photographie de la raie sombre caractérisant l'angle de résonance 

pour l'interface air/or et (Droite) mesure d'intensité à l'aide du capteur CCD. 
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3.3.2. L'épaisseur de métal 

Pour des paramètres À, Em et ed fixés, il existe une épaisseur d du film métallique qui optimise 

la résonance. Des études ont montré que cette résonance optimale, pour une longueur d'onde 

avoisinant les 600-700nm, est obtenue pour une épaisseur d'environ 50nm25
• La Figure 58 illustre 

les résonances plasmon à 670nm dans l'air pour différentes épaisseurs de métal. 
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Figure 58 Réflectivité à l'interface or/air en fonction de l'angle 

d'incidence pour différentes épaisseurs d'or à 670nm, prisme n=l,52. 

On remarqueen réalisant la simulation à pluie urs longueurs d »ondes que l'épaisseur optimum 

d'or y est différente: par exemple, à 670nm, avec un prisme n=l,52, on préférera une épaisseur de 

50nm, alors qu'à 720nm, avec un prisme n=l,64, on privilégiera un dépôt de 35nm. Différentes 

valeurs des paramètres cités (longueur d'onde, indice de prisme ... ) ont été utilisées dans le cadre 

des manipulations. L'épaisseur de métal a donc été adaptée en fonction des évolutions du banc. 

3.4. Les surfaces SPR et SiOx 

Nous avons également réalisé des surfaces SPR présentant une couche de SiOx de lOnm 

déposée en PECVD (Plasma Lab 800Plus, Oxford Instrument) sur l'empilement verreffil Au. Ces 

surfaces sont brevetées parR. Boukherroub et S. Szunerits pour des applications de SPR couplées 

à l' électrochimie26
• Le procédé de dépôt de Si Ox par PECVD est indiqué ci -dessous. 

Tableau 4 : procédé de dépôt de lOnm de SiO, sur Au par PECVD 

Dégraissage de 1' échantillon : acétone/isopropanol -US - T amb 

Rinçage abondant à l'EDI puis séchage azote 

Préchauffage de l'échantillon dans la chambre de plasma: 300°C- 0,005Torr- lb 

Dépôt du SiOx : 

300° - SiH4 3% dans N2 260sccm + N20 700sccm- 1 Torr- IOW- 13,56MHz 

Vitesse de dépôt: 414A/min - Indice du Si02: n=l,48 
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Nous testons également dans cette même optique des surfaces de Ag/ShN4 (argent/nitrure de 

silicium), afin de bénéficier de l'étroitesse du pic de l'argent, tout en évitant les problèmes liés à 

l'oxydation, et en bénéficiant des facilités de fonctionnalisation du ShN4 (présence de 

groupements amines naturels sur le nitrure de silicium réalisé en PECVD). Le dépôt de ShN4 est 

réalisé directement après le dépôt par pulvérisation d'une couche d'argent de 50nm. La simulation 

réalisée (Figure 59) en tenant compte de cet empilement a montré un pic plasmon vers 40°. 
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Figure 59 Réflectivité théorique de l'empilement prisme 

(n=1,64)/argent/Si3N4 (n=2,05) à ï.=670nm. 

Des tests de stabilité de ces surfaces devraient bientôt confirmer leur utilisation pour le suivi 

d'interactions biologiques par SPR. Toutefois, les différents résultats que nous présentons dans ce 

manuscrit ont été réalisés sur or, pour permettre une comparaison avec un système SPR 

commercial classique. 

4. Montages 

Après avoir participé à la mise en place d'un banc plasmon de surface avec M. Beaugeois, M. 

Bouazaoui (équipe Photonique du PhLAM) et B. Pinchemel (équipe Spectroscopie Moléculaire 

du PhLAM), nous avons adapté le banc et opéré de nombreuses améliorations en vue de réaliser 

un suivi d'interactions en goutte associé à des outils rnicrofluidiques. Ce travail a été réalisé dans 

le cadre de cette thèse ainsi que de celle de Maxime Beaugeois27
• Le paragraphe suivant expose 

les différents éléments composant ce système. 
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4.1. Banc expérimental 

Le banc expérimental DSPR que nous avons mis en place au PhLAM est repris 

schématiquement sur la Figure 60. 

Droplet 

Haltylinder ----'1:­
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Objecftve Reticule Miror resonance 

Figure 60 Banc expérimental de résonance de plasmon de surface en goutte (DSPR). 

Le banc comprend un laser à colorants polarisé TM permettant de couvrir la gamme 620-

750nm (la largeur de raie est de O,lnm). La puissance lumineuse (typiquement 200 mW) permet 

une amélioration du contraste. Un objectif, associé à un disque tournant diffusant pour obtenir une 

tache sans speckle, permet d'élargir le faisceau. Une première lentille permet d'obtenir un 

faisceau parallèle. Une deuxième lentille placée en amont du prisme fait converger le faisceau 

incident au niveau de l'interface prisme/métal, ce qui génère plusieurs orientations de faisceaux 

(et donc plusieurs angles), sur une plage de 10° autour de l'angle moyen. L'orientation horizontale 

du prisme adaptée au banc microfluidique est conservée grâce à un jeu de miroirs. 

Un prisme hémicylindrique d'indice n (1,52 ou 1,64) tronqué est complété par une lame 

métallisée. Ces deux éléments sont couplés au moyen d'un liquide d'indice adapté. Le faisceau 

incident converge au centre de ce système 'prisme+ lame'. Ce système est supporté par une platine 

de couplage à microdéplacements en X, Y, Z, e (variation de l'incidence du prisme). La platine 

rotative est commandée par ordinateur. 

Un capteur CCD relié à un oscilloscope numérique fait la liaison avec l'interface Labview qui 

suit l'évolution du pic de résonance en fonction du temps. 

4.2. Acquisition Labview 

La raie sombre présente au sein de la tache lumineuse se déplace lorsque l'indice du milieu 

supérieur varie. Cette variation angulaire nous renseigne alors sur l'évolution d'une réaction à la 

surface. Le décalage de la résonance plasmon est capté par une barrette CCD puis est envoyé sur un 
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oscilloscope communicant avec un ordinateur équipé d'un programme Labview dédié, développé 

dans le cadre de ce travail. Le programme permet d'acquérir et de traiter les informations brutes : 

l'intensité de la réflectivité en fonction de l'angle. Son principe est détaillé ci-dessous. 

Résonance plasmon sous sa forme brute vue par le 

capteur CCD et transmise à Labview 

Fenêtrage effectué afin de ne conserver que le pic de 

résonance 

Deux méthodes sont utilisées pour suivre la résonance et la transposer en cinétique. On peut 

suivre l'évolution en fonction du temps du minimum de réflectivité ou alors celle de la réflectivité 

en un point donné de la pente de la résonance. Nous privilégions souvent la première méthode. 

l'méthode: 

Suivi du minimum en nombre de points par rapport à 

l'origine. Une régression polynomiale de degré 6 est 

effectuée sur le pic (diminution du niveau de bruit). 

L'écart type moyen est suffisamment faible pour que les 

minimums de la courbe 'brute' et de la courbe 'ajustée' 

coïncident. 

Courbe de la position du minimum en fonction du temps 

(intervalle minimum= ls). Permet de décrire la variation 

de l'indice de réfraction, et donc la cinétique de la 

réaction. 

2e méthode: 

Suivi de la réflectivité en une position donnée (dans la 

pente de la résonance) en fonction du temps. 

La courbe exprimant la réflectivité de ce point en 

fonction du temps donne les mêmes informations que la 

méthode avec la détection du minimum. 
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La Figure 61 représente l'écran de pilotage du banc Labview. La fenêtre 1 décrit les données 

brutes mesurées par la barrette CCD. La fenêtre 2 montre le fenêtrage des données ainsi que la 

régression polynomiale de degré 6. Les fenêtres 3 et 4 représentent respectivement l'évolution de 

la position du minimum de la courbe polynomiale et de la mesure de réflectivité. 

Figure 61 Fenêtre graphique de l'interface Labview permettant le traitement de l'image. 

4.3. Détails expérimentaux 

Correspondance angulaire 1 unité SPR 

L'unité classiquement utilisée en SPR est le RU (Reflectivity Unit), où 1000RU correspondent 

pour la plupart des protéines à 1ng/mm2• Dans notre cas, le signal recueilli par la barrette CCD est 

retranscrit sur un oscilloscope de 10000 points avant d'être transmis à Labview. Pour donner un 

ordre de grandeur, une valeur de 100 points dans notre configuration correspondent à 0,1 o et à 

1000 RU. La position angulaire absolue importe peu: la cinétique se base sur une évolution 

relative. Les mesures sont ainsi faites en nombre de points et non en angle. La position du capteur 

influe sur le signal mesuré (éloignement par rapport au point de focalisation, largeur de la tache 

lumineuse et donc de la raie du plasmon de surface). On peut néanmoins remonter à la largeur du 

pic en considérant le rapport de la largeur de la raie plasmon sur la largeur de la tache, qui 

représente toujours le même débattement angulaire d'environ 11 o (lentille de focalisation de 

focale 1 Ocm et de diamètre 4cm). 

Position du spot ou de la ligne de focalisation par rapport à la goutte 

Différents essais ont montré que la position du spot lumineux (ou de la ligne de focalisation) par 

rapport à la goutte influe de quelques points sur la position absolue de la raie plasmon. Afin de 
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limiter cette variation, il est intéressant de travailler sur un volume de goutte de quelques 

microlitres (2-3~1). ce qui coïncide avec le diamètre du spot. 

Etat de surface 

Le plasmon est très sensible à l'état de surface non seulement du métal mais aussi des pièces 

optiques (prisme et substrat supportant la couche métallique). Il est donc indispensable d'utiliser 

des surfaces d'une grande qualité optique mais aussi de soigner le nettoyage des surfaces optiques 

et métalliques. C'est là un facteur déterminant dans l'obtention de la résonance et de son allure. 

Epaisseur de la lame et positionnement 

Le dispositif a été réalisé afin de placer le point de focalisation au centre du prisme. Dans cette 

optique, le prisme a été tronqué afin que la lame métallisée complète la partie manquante pour 

obtenir un demi-cylindre complet et que le point de focalisation se place au niveau de l'interface 

substrat/métal exactement sur l'axe du demi-cylindre. Néanmoins, différents tests sur des lames 

d'épaisseurs différentes (de 1mm à 0.15mm) nous ont permis de constater que le réglage du point 

de focalisation n'est pas critique. Ceci est d'ailleurs confirmé par la littérature8 car cette condition 

influe sur la valeur absolue de l'angle, alors que nous travaillons en valeurs relatives. 

Echauffement dû à la chaîne de mesure SPR 

La cinétique d'une réaction étant fortement influencée par la température, il est important de 

conserver une bonne stabilité thermique. Les effets de la température sur la résonance de plasmon 

de surface seront discutés plus en détails au paragraphe 6 ; nous nous interessons ici à la chaîne de 

mesure. On réalise donc une mesure de température et de puissance au niveau de la goutte. La 

mesure de température est effectuée à l'aide d'un thermocouple Ni-Au sur silicium. La puissance 

du laser est de 200mW. Du fait de l'optique utilisée, la puissance résiduelle à l'entrée du prisme 

est de 6mW et de 4mW en sortie de prisme. La puissance sur la surface SPR (mesure sans goutte) 

est de 60~W. Ce qui implique que 2mW sont absorbés dans la lame métallisée. Cette absorption 

peut provoquer un léger échauffement de la lame, mais peu d'énergie est transmise au niveau de 

la goutte. Cela se vérifie par une mesure de température dans la goutte : le décalage par rapport à 

la température ambiante est inférieur à 0.01 °C, de l'ordre de l'incertitude de mesure. On considère 

donc que la chaîne de mesure n'influe pas sur la température du milieu biologique. 
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4.4. Premiers résultats de suivi d'interactions biologiques en goutte 

Dans un premier temps, nous avons réalisé un suivi en goutte d'interactions simples (sans 

microbrassage) afin de valider le banc expérimental et le principe de la détection en goutte. La 

Figure 62 illustre un cycle d'activation (NHS/EDC) puis de fixation de streptavidine. Une étape 

de passivation par l'intermédiaire de BSA inhibe les sites inoccupés. Une goutte d'eau de lOf.lL 

permet de repérer la raie plasmon. Les étapes sont suivies d'un rinçage au tampon PBS. 
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Figure 62 Suivi de la fonctionnalisation de streptavidine en goutte de lOpl sur 

surface carboxylée, suivie d'une étape de passivation. t1= activation de la surface 

carboxylée par agents couplants NHS/EDC, t2, ~. 4= rinçages PBS, t3= streptavidine 

15pmoVml, t5= passivation par BSA. 

La Figure 63 montre une gamme de concentrations de streptavidine en goutte de 3f.ll sur 

surface activée. La réaction est réalisée pour différentes dilutions avec C0= l5f.1mollml. 
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Figure 63 Evolution de la position de la résonance SPR en fonction du temps 

pour une interaction de streptavidine en goutte 3pl sur surface activée 

NHS/EDC. La réaction est suivie pour différentes dilutions avec C0=15pmoVml. 
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Nous avons donc montré dans cette partie la faisabilité, sur une interaction simple, d'un suivi 

d'interaction en goutte par plasmon de surface. Afin de pouvoir évaluer l'apport de l'agitation par 

ondes acoustiques de surface sur le transport de masse, l'interaction streptavidine/biotine n'est 

toutefois pas la plus appropriée, car l'affinité du complexe est très élevée28 (KA=1015M-1
), et 

constitue une des liaisons non covalentes les plus fortes de la nature. Ainsi l'effet des ondes sur la 

dissociation ne serait pas visible. Nous avons donc choisi d'autres couples Ab-Ag, énumérés au 

paragraphe 6.2. Nous présentons maintenant les adaptations expérimentales nécessaires opérées 

afin de coupler le suivi d'interaction en goutte et le microbrassage par ondes acoustiques de surface. 

5. Principe du DSPR couplé aux ondes acoustiques 

Les tests réalisés ont montré la faisabilité d'une réaction en goutte et de la détection du 

minimum de la résonance en fonction du temps pour un suivi en temps réel en goutte. Pour 

permettre maintenant l'excitation de cette goutte par ondes acoustiques de surface en parallèle à la 

mesure, il nous a fallu mettre en place un support adapté. De ce fait, nous avons installé un 

support du substrat LiNb03 sur notre plateforme de mesure contenant le prisme. Une vis 

micrométrique permet de descendre le substrat SA W vers le prisme. Dans un premier temps, les 

gouttes sont déposées manuellement sur le spot. Dans un deuxième temps, les gouttes pourront 

être déplacées par ondes acoustiques de surface entre la surface du prisme et le substrat 

piézoélectrique. 

5.1. Couplage entre microfluidique discrète et SPR 

5.1.1. Micromélange 

Le couplage est possible en utilisant le substrat de LiNb03 en capot amovible grâce un 

système de déplacement en z. La goutte dans laquelle sont contenus les analytes (Figure 64) est 

donc prise en sandwich entre la lame métallisée fonctionnalisée (dessous) et le substrat permettant 

l'excitation du mélange (capot). 
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Figure 64 Dispositif expérimental DSPR couplé à une microfluidique digitale par ondes 

acoustiques de surface. Le substrat de LiNb03, utilisé en capot, permet un actionnement 

microfluidique en même temps que le suivi en temps réel de l'interaction en goutte. 

Dans un système comme le Biacore, les courbes cinétiques sont normalisées par rapport à 

une référence, constituée par un canal microfluidique où la surface n'a pas été activée. Cette 

référence permet de supprimer les 'effets tampons' et d'observer les cinétiques. Nous avons 

transposé cette référence de mesure dans notre système DSPR en utilisant un système de deux 

gouttes, une excitation par lentille cylindrique et un capteur dédié (CCD à 2 barrettes). Une 

interface Labview spécifique à cette configuration a également été réalisée. Dans ce cas, une 

lentille cylindrique permet d'obtenir une ligne de focalisation (Figure 65). Deux barrettes 

indépendantes permettent de suivre les raies plasmon issues de chaque goutte. 

Goutte de 

Lentille --À 
Cylindrique Laser 

Figure 65 (Droite) Photo d'un plasmon de surface réalisé à travers une lentille cylindrique 

pour une goutte d'eau sur une lame dorée d'indice 1.45 à 614nm. (Gauche) Principe du suivi 

du plasmon de 2 gouttes. Une goutte de référence, et une goutte où a lieu l'interaction. 

On observe bien la localisation de la goutte: au niveau de la goutte, il y a couplage pour le 

plasmon or/eau, par contre, sur les deux côtés de la goutte, on ne visualise pas le couplage car 

l'angle d'incidence n'est pas adapté pour l'interface or/air. 
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5.1.2. Déplacement 

Un déplacement par ondes acoustiques (pour amener et enlever les gouttes d'analytes) est 

également intégré dans le système DSPR. Afin de rendre possible le déplacement, il est nécessaire 

de réaliser des plots fonctionnalisés, entourés d'une surface hydrophobe, permettant de réduire la 

force nécessaire au déplacement. Le principe est schématisé Figure 66. 

a) 

~LiNbOs ••• 

b) 

= SAM's hydrophobe 

.... Zone fonctionnalisée 

OTi/Au 

Figure 66 Schéma montrant l'aspect dynamique avec déplacement par ondes acoustiques 

de surfaces sur plots fonctionnalisés (a) au repos (b) pendant un déplacement. 

On utilise une monocouche de thiols octadecylmercaptan HS-(CH2) 17-CH3 dans laquelle sont 

réalisées des ouvertures fonctionnalisées. La procédure de réalisation des lames pour déplacement 

sur plots fonctionnalisés est la suivante. Les lames d'or sont dégraissées à l'acétone/IPA, passées 

aux ultrasons pendant 5 minutes, puis rincées abondamment à l'EDI. Les lames ainsi nettoyées 

sont placées dans un bain de 10 J.lg/rnl d'octadecylmercaptan dans du chloroforme durant 16h au 

minimum. Les lames sont ensuite rincées au chloroforme frais et à l'EDI, puis séchées sous flux 

d'azote. Des ouvertures sont réalisées dans la monocouche par UV-Ozone à travers un masque en 

quartz comportant des ouvertures circulaires espacées (entre 800 et 1600f.lm de diamètre). 

L'échantillon est placé pendant 45 minutes dans l'enceinte comportant un flux d'oxygène et un 

rayonnement UV (185nm-254nm). Par photodissociation, il y a création de radicaux 0* et d'03, 

permettant l'élimination des composants organiques exposés. Cette étape donne accès localement 

à l'or, où les groupements acides sont greffés. Au niveau des plots, la surface possède un angle de 

contact statique de 108° et une hystérésis de 20°. 

La Figure 67 montre des séquences d'un déplacement par ondes acoustiques de surface dans 

un système DSPR, pour une puissance de 40,4dBm et pour une modulation à 2Hz et de rapport 

cyclique 30%. 
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plot 

Figure 67 Séquence d'un déplacement par ondes acoustiques de surface 

couplé à un système DSPR. A 40,4dBm, f=2Hz, r=30%. 

5.2. Influence de la température 

Comme il a été mentionné précédemment, la technique SPR est très sensible aux variations 

d'indice de réfraction du milieu diélectrique environnant. Par exemple, la formation d'une couche 

mince, ou une interaction moléculaire se produisant à la surface, induisent des variations 

significatives dans le spectre SPR. Cependant, il faut noter que les indices optiques varient en 

général avec la température et que les variations de température risquent d'avoir des effets 

néfastes sur le spectre SPR29
• Ces problèmes dans les systèmes commerciaux du type Biacore sont 

écartés principalement grâce à l'étanchéité du système de canaux microfluidiques et à l'existence 

d'un boîtier thermostaté. Toutefois, des dérives sont également remarquées dans le système 

Biacore, mais sont éliminées en forçant la circulation de tampon HBS dans le système 

microfluidique (réalisation de plusieurs injections successives appelées 'primes' de 30min 

chacunes avec des débits de lOOJll/min à 4000J1llmin). Le système Biacore est considéré comme 

stable pour une dérive inférieure à lRU/min. 

Dans un système en goutte, les variations de température sont d'autant plus ressenties 

(évaporation de la goutte, courant d'air, ... ) qu'il ne possède pas de boîtier isolé thermiquement. 

Le couplage de la technique DSPR à une microfluidique discrète à base d'ondes acoustiques de 

surface, qui de plus, peut être source d'élévation de température, nécessite une grande vigilance. 

Lors de ce couplage, 1' absorption des ondes de Rayleigh dans la goutte génère une élévation de 

température au sein du liquide qui se répercute sur la mesure du pic plasmon, par l'intermédiaire 
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d'une variation d'indice du milieu et du métal. En excitation continue, la température typique 

mesurée par thermocouple Chromel Alumel K dans un goutte peut atteindre 35/40°C (Chap.2 

§3.2), dans les plages de puissance utilisées (10-41dBm). 

L'élévation de température due à l'excitation par LiNb03 en capot sur la position du 

minimum de résonance SPR est donc étudiée dans le paragraphe suivant. 

5.3. Contrôle par effet Peltier 

Dans un premier temps, nous avons observé l'influence d'un refroidissement du système 

goutte+substrat par effet Peltier. L'effet Peltier (ou effet thermoélectrique) est largement utilisé 

pour refroidir des systèmes tels les microprocesseurs. Il s'agit d'un transport de quantité de 

chaleur par les porteurs de charge dans des matériaux conducteurs de natures différentes, liés par 

des contacts sous courant électrique (refroidissement d'un des deux contacts, échauffement de 

l'autre contact). En plaçant la face froide de l'élément Peltier sur le substrat de LiNb03 (associé à 

un flux d'air sec sur le radiateur de la face chaude), on refroidit ainsi la goutte d'eau de volume 

lOflL placée entre la lame dorée et le substrat. 

7220 -Cil -c 7210 '6 
a. -
E 7200 
::::l 
E ·c: 7190 .E 
::::l 
'0 7180 
c 
0 

'+=' 7170 ëi) 
0 

T=23° a. 
7160 

0 100 200 300 400 500 
temps (s) 

Figure 68 Variation de la position du minimum en fonction des variations de 

température provoquées par un effet Peltier. t., t3 =mise en route de l'effet Peltier à 

0,6A, t2 =arrêt de l'effet Peltier. 

La Figure 68 illustre l'influence de la température sur la position de la résonance avec un 

décalage de 26 points pour une variation de température de 5°C, mesurée par thermocouple. Pour 

palier au problème d'échauffement dans le couplage SPR/SAW, nous avons cherché à établir un 

équilibre thermique à l'aide du Peltier en utilisant le système décrit précédemment, c'est-à-dire en 
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plaçant la face froide sur le substrat SAW. La combinaison entre l'échauffement dû aux ondes et 

le refroidissement par Peltier est illustré Figure 69. 
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Figure 69 Evolution de la résonance plasmon en fonction de l'association SA W et Peltier. 

Cette expérience prouve qu'il est difficile de contrôler la température avec une grande fiabilité 

tout au long de la réaction. De plus, cette association amène des difficultés de manipulation au 

cours de l'expérience (contrôle simultané du Peltier et des SAW). 

Nous avons parlé dans le chapitre 2 du contrôle de température en utilisant un mode pulsé 

(3.2.2). Nous présentons ici l'utilisation de ce mode pour éviter l'échauffement dû aux ondes 

acoustiques, et éviter ainsi la dérive du pic plasmon pendant l'excitation. 

5.4. Contrôle par excitation pulsée 

Le travail a donc consisté à moduler l'alimentation des peignes interdigités afin d'avoir un 

fonctionnement en mode pulsé et ainsi de limiter l'énergie transmise à la goutte. L'évolution du 

minimum est enregistrée pour plusieurs excitations effectuées en mode continu et en mode pulsé. 

Des excitations de 4min en continu (3ldBm à 36dBm), suivies d'arrêts pour permettre le retour du 

système à sa température d'origine ont été utilisées (Figure 70). On note une perturbation du 

minimum SPR au sein d'une goutte soumise à une excitation par ondes acoustiques de surface. 
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Figure 70 Evolution pour une goutte (31Jl d'EDI) du min SPR en fonction de la puissance 

d'entrée pour des excitations en continu à 31dBm et 36 dBm, suivie d'un refroidissement. 

La littérature permet de trouver la dépendance en température respectivement de l'indice de 

réfraction du métal et du minimum de réflectivité29
: 

dnrl = 3.408xl0-4 K-1 dn;1 = -1.381x10-4 K-1 

dT 'dT ' 
(60) 

avec n=nr1+jni1 l'indice de réfraction de l'or. Cela mène à la variation de la position du minimum 

de résonance: 

dBmin = 1.098x10-4 K-1 
dT 

(61) 

Ainsi, une chute moyenne de emin de 100 points, équivalent dans notre système à 1,7xl0"3 

radians, implique une augmentation de température de 17°, amenant ainsi la température à 42° 

environ. Les variations de température citées sont en bon accord avec les variations ainsi 

calculées, ce qui confirme 1' origine du phénomène. 

Pour cette raison, les ondes acoustiques de surface ne peuvent pas être utilisées en excitation 

continue. L'excitation est alors réalisée en mode pulsé, dans lequel le signal est modulé par un 

signal rectangulaire ajustable en période et en rapport cyclique (Chap.2 §3.2.2). L'utilisation du 

mode pulsé permet de diminuer considérablement l'échauffement et d'atteindre un équilibre 

thermique relativement stable, tout en gardant 1' effet d'agitation. Différents rapports cycliques et 

fréquences de modulations ont été testés. Une modulation à 500Hz avec un rapport cyclique de 

10% (Figure 71) s'est montrée efficace: ces paramètres permettent d'obtenir une stabilité de la 

position du minimum, en conservant le mélange en goutte. 
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Figure 71 Evolution pour une goutte (3J!l EDI) du min SPR en fonction de la puissance 

d'entrée en excitation pulsée: a) test de stabilité sans ondes (b) P=31dBm, r=lO% (c) P=31,5dBm, 

r=lO% (d) P=34dBm, r = 10% (e) P=34dBm, r=SO% La montée brusque du rapport cyclique à 

50% provoque une chute du minimum plasmon de 90 points (f) refroidissement. 

Dans ces conditions, un gradient de puissance de 31 dBm à 34 dBm est possible, sans affecter 

la position du minimum. Le suivi d'interactions est donc envisageable en utilisant ces 

paramètres30
• Les manipulations suivantes seront effectuées en utilisant une excitation pulsée. 

6. Interactions en goutte 

Nous avons vu l'intérêt de la méthode SPR sous forme de goutte, couplée à une plateforme 

microfluidique, et nous avons déterminé des conditions expérimentales permettant de bénéficier 

de l'utilisation des ondes acoustiques de surface sans perturber la stabilité du signal SPR. Nous 

allons voir maintenant les résultats préliminaires d'interactions biologiques obtenues dans ces 

conditions31
• 

6.1. Résultats préliminaires 

Le système a été testé par l'intermédiaire d'une interaction simple: l'immobilisation covalente 

de streptavidine par couplage amine sur une surface activée (chimie de surface définie en 

Annexel). La réaction est initiée par l'apport d'une goutte de 3j.ll de streptavidine à l5j.lmol/ml 

sur la surface d'or activée. Nous avons réalisé cette interaction dans des conditions statiques, et 
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dans les conditions de micromélange déterminées précédemment : excitation à 31 dBm modulée à 

500Hz, de rapport cyclique 10% (Figure 72). 
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Figure 72 Interaction de la streptavidine avec une surface carboxylée active par 

NHS/EDC (A) en réaction statique (B) sous l'influence du micromélange acoustique. 

Une régression linéaire permet de déterminer que la réaction de la streptavidine dans des 

conditions de micromélange, permet d'améliorer d'un facteur deux la cinétique de réaction (les 

pentes sont de 0,164 contre 0,353 respectivement sans et avec le mélange). La réaction après 6min 

en conditions statiques a gagné 50 points, alors que grâce au micromélange, on observe une 

augmentation de 100 points. La comparaison de ces réactions permet de dire qu'il existe un effet 

positif du micromélange sur le transport de masse lors d'une réaction d'immobilisation covalente 

sur surface activée. 

6.2. Systèmes Anticorps/Antigène retenus 

Un effet des ondes a donc été validé sur une réaction simple d'immobilisation, et il convient 

de choisir des couples appropriés afin de tester cet effet sur une interaction anticorps-antigène. 

Nous avons vu dans le chapitre 2 que les vitesses mesurées dans une goutte excitée par des ondes 

acoustiques de surface pouvaient aller au-delà du mm/s. Comparées aux autres méthodes de 

mélanges évoquées au chapitre 2, les SA W possèdent une grande dynamique de vitesses, ce qui 

permet d'adapter la vitesse de mélange à une large gamme d'interactions analyte/ligand, grâce à 

l'évaluation des nombres de Damkohler et Peclet. Des couples anticorps/antigène présentant des 

paramètres cinétiques différents (constante de dissociation ki, d'association ka, constante 

d'affinité KA =kafk.J, Damkohler. .. ) sont donc étudiés pour tester le système DSPR et évaluer les 

avantages du mélange sur différents types d'interactions. 
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Les couples antigènes/anticorps suivants, provenant de chez AbD Serotec, ont été choisis en 

concertation avec les biologistes de la plate forme de l'IFR-114 (CHR de Lille): 

• Le couple ~2 microglobuline 1 anti-~2 microglobuline : molécule de taille 

moyenne, dont les propriétés sont connues par la plateforme. Les paramètres 

cinétiques pour le couple utilisé, évalués par ajustement sur un modèle de 

Langmuir, sont les suivants: ka=6,96.105 M-1s-1
, ~=7,31.10-6 s·1

, 

KA=9,53.1010M-1
. 

• Le couple transferrine (humaine) 1 anti-transferrine : molécules de taille 

importante (77000kDa et 150000kDa). Les paramètres sont à déterminer. 

6.3. Protocole d'immobilisation et d'interaction 

Nous avons évoqué au chapitre 1 les types de chimie de surface les plus couramment utilisés, 

dans le cas de surfaces de type oxyde, et dans le cas de surfaces métalliques. Le principe général 

d'immobilisation dans ces deux cas est répertorié en Annexe 1. Nous avons été amenés à utiliser 

ces deux chimies de surface dans le cas de nos capteurs SPR: la première sur les lames d'or 

classiques, et la deuxième sur les lames d'or recouvertes de lOnm de SiOx (§3.4). Les principes 

d'immobilisation dans ces deux cas sont exposés ci-dessous ; les protocoles détaillés sont 

répertoriés en Annexe 1. 

6.3.1. Sur surface Au 

Nous immobilisons la molécule 11-MUA (11-Mercapto-undecanoic-acid), dont la chaîne 

carbonée présente à une extrémité un groupement thiol (-SH) et à l'autre un groupement acide(­

COOH) (Figure 73). Une monocouche dense de 11-MUA est adsorbée sur la surface d'or 

(Annexe 1). 

Au 

Figure 73 Principe de l'immobilisation d'un anticorps sur Au. 

On fait ensuite réagir les groupements carboxyliques du 11-MUA avec une solution d'agents 

cou plants comprenant EDC ( 1-Ethyl-3-[3 -dimethylaminopropyl ]carbodiimide Hydrochloride )/ 
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NHS (N-hydroxysuccinimide). L'ester qui en résulte va pouvoir réagir avec les résidus amines 

des molécules à immobiliser. 

6.3.2. Sur surface Au/SiOx 

Les différentes étapes d'une immobilisation covalente sur substrat de verre par l'intermédiaire 

d'un silane APTES (Arninopropytriethoxysilane) sont représentées sur la Figure 74. Après 

hydroxylation de la surface (Etat 2), une monocouche d'APTES est autoassemblée sur la surface. 

L'APTES est lié de façon covalente à la surface et expose des terminaisons NHz (Etat 3) qui 

pourront réagir avec les molécules activées par NHS/EDC (Etat 4). 

® 

' 

' 

14~ I)IH, NH;, NH, NH2 

l l ~ ~ ! 
-sro-~o-sK>$ror­

s; SJ Sf ~Si 
... ~ _/~ .t ,/ ... ~ 

Figure 74 Etapes pour l'immobilisation d'une biomolécule sur surface d'oxyde. 

L'immobilisation covalente sur SiOx pour utilisation en SPR nécessite d'immobiliser 

l'anticorps préalablement. En effet, la réaction d'immobilisation dure dans ce cas environ 24h 

(Annexe 1). 

6.4. Comparaison Biacore/DSPR dans le cas de la transferrine 

Le travail de comparaison entre un système commercial Biacore et notre système DSPR a été 

effectué à partir de la transferrine. Cette étude a nécessité l'utilisation de divers supports: 

pour l'utilisation dans le Biacore, des lames CM5 (CarboxymethylDextran) commerciales 

ainsi que des lames d'or commerciales fonctionnalisées par nos propres moyens à l'IEMN que 

nous appelons ici 'lame IEMN'. 

pour l'utilisation sur le banc DSPR des lames de verre dorées, fonctionnalisées (acide ou 

amine). 

L'étude a comporté trois étapes successives: dans un premier temps, la détermination à 

l'IFR114 (CHRU de Lille) des conditions expérimentales standard avec un Biacore sur lame 

CM5. Dans un deuxième temps, l'application, sur une lame IEMN fonctionnalisée, des conditions 

précédemment déterminées. Enfin, le protocole déterminé est utilisé sur le banc DSPR. 
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6.4.1. Détermination des conditions d'expérimentation sur Biacore 

Sont présentés ci-dessous les tests réalisés sur le Biacore dans le cadre de notre collaboration 

avec l'IFR114. Ces premiers essais visent à déterminer les meilleures conditions d'immobilisation 

et de régénération. Dans un premier temps, comme nous travaillons sur un complexe anticorps­

antigène (transferrine) encore inutilisé à la plateforme de l'IFR114, une lame CM5 Biacore est 

utilisée pour déterminer ces conditions. 

Afin de déterminer le pH permettant l'immobilisation maximale, une étape de pH scouting est 

réalisée: injection successive de la solution d'anticorps à différents pH dans l'acétate de sodium 

(Figure 75). 
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Figure 75 pH Scouting réalisé à partir du Biacore pour l'lgG anti-transferrine. 

Pour l'immobilisation de l'anticorps anti-transferrine, le pH=5 est le plus approprié, car la 

saturation est obtenue aussi vite qu'à pH plus faible, et la vitesse d'accroche est légèrement plus 

rapide qu'à pH=5,5. 

Ensuite, la solution de régénération la plus adaptée est testée en réalisant un 'régénération 

scouting'. Nous choisissons le mélange lOmM Gly pH=2 et NaCl 0,5M pendant lmin. 

On dispose alors de tous les paramètres pour réaliser l'immobilisation. La Figure 76 illustre le 

cycle d'immobilisation de l'IgG anti-transferrine sur lame CM5 et comprend les étapes énumérées 

dans le Tableau 5. 

-120-



Chapitre 3 -Performance d'un plasmon de surface en goutte et microfluidique associée 

Tableau 5 : cycle d'immobilisation de I'IgG anti-transferrine sur lame CM5. 

Injection préliminaire 

(a) Tampon HBS Ligne de base 

(b) Injection d'IgG anti- Relevé du maximum atteint. Sert d'étalonnage à 

transferrine 30f.lg/mL l'automate pour caler l'injection en boucle jusqu'à 

obtention de la quantité relevée (2500RU). 

(c) Lavage NaOH Retour à l'état initial de la surface du capteur 

(d) Circulation du tampon HBS Retour à la ligne de base 

Activation de la suiface 

(e) NHS-EDC Mélange 111 - Activation de la surface 

carboxyméthylée CM5 

(f) Tampon HBS Rinçage 

Immobilisation de l'anticorps 

(g) Injections successives d'IgG Lavages HBS, évaluation de la quantité immobilisée 

30f.1g/mL et réinjection d'IgG. Arrêt lorsque la quantité 

consigne est atteinte. (définie à 2500RU). 

(h) Tampon HBS Rinçage 

(i) Ethanolamine Désactivation par blocage de la surface 

(j) Tampon HBS. Rinçage permettant de déterminer la quantité 

réellement immobilisée 
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Figure 76 Cycle d'immobilisation de l'lgG anti-transferrine: étapes 

d'activation, d'injection, et de lavage. 
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Il est alors possible de déterminer la quantité d'anticorps immobilisée. La quantité obtenue est 

de 2590,89RU. La réaction transferrine - IgG a ensuite lieu. La Figure 77 présente cette 

interaction pour une gamme de concentrations de transferrine provenant d'une solution mère à 

5mg/ml. 
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Figure 77 Interaction IgG anti-transferrine/transferrine pour une gamme de 

concentrations de transferrine. La solution mère est de 5mglml. 

La phase d'association a lieu pendant l'injection de la transferrine. Au bout de 4min, 

l'injection est stoppée et le tampon HBS permet de déclencher la dissociation. Ceci permet alors 

de remonter aux constantes cinétiques définies plus haut (§2.2.1). 

6.4.2. Lame IEMN sur Biacore 

Une fois que les conditions d'immobilisation et de régénération sont bien établies, nous 

pouvons les appliquer à notre propre chimie de surface afin de comparer les quantités 

d'immobilisation sur les deux lames. Nous avons utilisé une lame d'or Biacore 'nue' au lieu d'une 

lame CarboxyMethylDextran CM5 et nous avons opéré la même chimie de surface que pour nos 

lames DSPR. L'étape de pH Scouting est reproduite comme précédemment (Figure 78). 
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Figure 78 pH scouting sur une lame d'or Biacore fonctionnalisée acide à l'IEMN. 

Un comportement différent du pH scouting est observé sur notre chimie de surface : le pH 5,5 

serait optimum. Les pH=5 et pH=5,5 donnant des réponses proches et dans un souci 

d'uniformisation des conditions expérimentales, nous gardons le pH=5 comme précédemment 

pour la solution d'immobilisation. Le cycle d'immobilisation est réalisé sur cette lame dans les 

mêmes conditions que celles précédemment définies pour la lame CM5 (Figure 79). 

36000.----------------------------------------, 

34000 

32000 

S' 30000 

!:S 28000 
•Q) 

-~ 26000 

~ 24000 
~ 22000 

20000 

18000 
16000 +------,------,------,-----,.--~ 

0 500 1000 1500 2000 

temps (s) 

Figure 79 Cycle d'immobilisation de l'IgG sur la 'lame IEMN'. 

Les quantités d'anticorps immobilisées sont plus faibles que dans le cas de la lame CM5 : 

759RU contre 2590RU. La Figure 80 représente les phases d'association et de dissociation de la 

transferrine avec l'IgG. Nous pouvons alors mesurer la quantité de transferrine ayant réagi pour la 

concentration utilisée à 5001-lg/ml (1110 de la solution mère) : elle est de 55 RU. 

-123-



Chapitre 3 -Performance d'un plasmon de surface en goutte et rnicrofluidique associée 

1200 

5'1000 
a: 

~ ·::; 
-:.;:::. 
(.) 

Jg 
'Q) .... 
Q) 
"0 
'Q) 
:!:::: 
c:: 
::J 

BOO 

600 
If ········· ········· r--

····· AGRANDISSEMENT 

400 

200 

0 

" 

f--

~55 RU] 
-200 

0 100 200 300 400 500 600 700 

temps (s) 

Figure 80 Cycle d'association/dissociation de la transferrine sur l'lgG, 

normalisé par rapport à la cellule de référence. 

La faible quantité d'anticorps immobilisée nous donne à penser que la densité de surface des 

terminaisons acides n'est pas importante. Ceci est cohérent car la chimie de surface utilisée est 

considérée comme en 'deux dimensions' (2D) par rapport à la couche de Dextran des lames CM5. 

Le caractère poreux de ce polymère, fonctionnalisé par un acide, permet une meilleure interaction 

des anticorps avec les groupements d'immobilisation et assure un meilleur taux de fixation que 

notre chimie 2D. 

Les analyses par Spectroscopie Infrarouge à Transformée de Fourier (FTIR) présentées en 

Annexe 1 confirment les faibles quantités immobilisées. 

La deuxième conclusion de cette comparaison lame CM5/lame IEMN concerne le faible 

pourcentage de liaison entre l'anticorps et l'antigène (10% d'antigène par rapport à la quantité 

d'anticorps immobilisée). Expérimentalement, les taux typiques d'interaction sont en général 

compris entre 50% et 80% du Rmax théorique, taux de réaction maximum pour une certaine 

quantité de ligand immobilisé. Le Rmax théorique est donné par8 
: 

(62) 

avec MW A et MWL les poids moléculaires de l'analyte et du ligand respectivement, RL est le 

montant de ligand immobilisé, et Sm est la stœchiométrie de la réaction (considérée comme 1 étant 

donnée l'encombrement stérique de l'antigène). Dans notre cas, nous avons un Rmax théorique de 

389,62RU. Donc, nous avons un taux d'immobilisation à 14% du Rmax théorique, ce qui est en 

dessous de la norme. 
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Cette observation implique que malgré l'immobilisation réalisée, la fixation de la transferrine 

n'est pas optimisée. li est probable que les anticorps immobilisés soient mal orientés (sites de 

fixation inaccessibles), ou que leur activité ait été altérée pour une autre raison, limitant ainsi de 

façon conséquente l'association anticorps-antigène. Etant données les faibles quantités d'anticorps 

immobilisées et leur faible activité, nous développons actuellement une chimie plus adaptée qui 

nous permettra d'immobiliser des quantités plus élevées en gardant une meilleure activité. En 

effet, il est difficile de comparer 1' effet des ondes acoustiques et du mélange sur des quantités 

aussi faibles. L'utilisation d'une association de deux thiols (11MUA-3MPA) pourrait permettre de 

remédier à ces problèmes en augmentant l'accessibilité des terminaisons du 11-MUA32 et limiter 

les effets néfastes de l'encombrement stérique. D'autre part, l'utilisation de surfaces d'or 

recouvertes d'une couche de lünm de SiO, est étudiée. Ces surfaces permettent d'utiliser une 

chimie de surface encore mieux maîtrisée. 

6.4.3. Interaction en goutte 

Nous avons maintenant une idée des quantités que nous pouvons immobiliser sur cette chimie 

de surface carboxylée. Malgré la faible activité des IgG, nous avons souhaité valider le mode 

opératoire total sur le banc DSPR. L'interaction est donc réalisée en goutte, toujours dans les 

mêmes conditions d'immobilisation et de régénération. 
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Figure 81 Opérations d'immobilisation de l'anticorps et d'interaction avec la 

transferrine, en goutte sur banc DSPR. 
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Le volume de goutte est fixé à 3J1L tout au long de l'expérience. Les pics observés comme en 

(h) sur la Figure 81 correspondent à la transition entre gouttes où la raie plasmon disparaît. Cet 

effet existe aussi dans les systèmes en flux de type Biacore, sachant que les solutions sont 

séparées dans les canaux par une bulle d'air pour éviter la diffusion à l'interface entre les milieux. 

Le logiciel qui accompagne le système Biacore corrige automatiquement ces artefacts ... Le 

protocole utilisé Figure 81 sur la lame IEMN est repris dans le tableau suivant. 

Tableau 6 Opérations d'immobilisation de l'anticorps et d'interaction avec la transferrine. 

(t1) 3J1L de tampon HBS 2min 

(t2) transition de gouttes. 

(t3) activation NHS-EDC 5min 

(~)tampon HBS lmin. 

(t5) IgG anti-transferrine à 30Jlg/ml+acétate de sodium (NaOH). D'indice plus 

faible que le HBS, la solution implique le décalage de la courbe vers le bas. 

(4;) tampon HBS (après équilibre) lmin. 

(t7) désactivation par éthanolamine 5min. 

(t8) 4 rinçages successifs tampon HBS. 

(LJ) un réajustement du banc a déplacé le minimum (à prendre en compte dans la 

mesure des quantités immobilisées). 

(t10) injection de transferrine 300Jlg/ml. 

(t11 ) réinjection de transferrine 500Jlg/ml (quantité immobilisée précédemment 

trop faible). 

(t12) concentration plus élevée de transferrine. 

(t13) solution de régénération pH=2. 

(t14) tampon HBS. 

On peut conclure de ces tests que les quantités immobilisées en goutte sont cohérentes avec 

celles immobilisées dans le système Biacore. Nous avons également mis au point les adaptations 

expérimentales, comme les étapes de lavage, nécessaires à la réussite d'une réaction en goutte. 

Moyennant une optimisation de la chimie pour un meilleur taux d'immobilisation, le système est 

opérationnel pour réaliser une réelle comparaison des systèmes en goutte avec et sans les ondes 

acoustiques. 
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7. Conclusion 

Ce travail porte sur la mise en place, en collaboration avec le laboratoire PhLAM, d'un 

concept original de plasmon de surface en goutte (DSPR pour 'droplet based SPR') couplé à une 

plateforme microfluidique digitale à base d'ondes acoustiques de surface. Le développement de ce 

système, dont la perspective initiale était de pouvoir accéder en temps réel aux interactions d'une 

goutte avec une surface, a permis plus qu'une simple caractérisation du mélange. Elle s'est 

révélée être un outil à fort potentiel pour l'analyse des cinétiques et pour le dosage d'éléments 

biologiques. 

D'abord, plusieurs adaptations du banc et des conditions expérimentales ont été nécessaires 

pour, d'une part, adapter le suivi d'interaction à un système discret en goutte et d'autre part, 

coupler l'excitation par ondes acoustiques de surface au suivi en temps réel grâce à un 

actionnement par capot. Nous avons ensuite pu valider le suivi d'interactions biologiques en 

goutte par plasmon de surface à l'aide d'interactions simples. 

Les deux principaux intérêts de ce système sont, d'une part, une nouvelle méthode de dosage 

présentant une meilleure sensibilité et une image de l'équilibre plus réaliste que les systèmes en 

flux continus, et d'autre part, une solution pour lutter contre le mauvais transport de masse, 

présent dans les microsystèmes microfuidiques en flux continu. Du fait des faibles nombres de 

Reynolds dans ces derniers, 1' écoulement est laminaire et les effets de diffusion dominants 

limitent la vitesse des réactions. Le système proposé vise donc à aider à la régénération des 

analytes à proximité de la zone sensible grâce au micromélange acoustique. On souhaite alors 

obtenir des cinétiques plus réalistes et à éviter les traitements de données lors des analyses. En 

effet, ceux-ci sont basés sur des modèles complexes, dont les hypothèses sont souvent limitées à 

certaines interactions (faibles Da) et dont les résolutions sont coûteuses en temps (résolutions 

numériques, éléments finis). Ces résultats préliminaires nous permettent de valider un effet positif 

du mélange dans l'amélioration du transport de masse lors de réactions simples. 

Pour vérifier l'effet des ondes sur une interaction de type anticorps/antigène, nous avons 

commencé, à l'aide de l'IFR114, la mise au point d'un protocole expérimental rigoureux adapté, 

déterminé à partir d'un système Biacore sur chimie de surface CM5 commerciale de même que 

sur chimie de surface thiolée réalisée à l'IEMN. Des premiers résultats d'interaction en goutte ont 

été obtenus. Cependant, les quantités d'anticorps immobilisées étant faibles, il est encore difficile 

de réaliser une étude comparative avec les ondes acoustiques de surface. Nous testons 

actuellement des solutions encore plus adaptées qui permettront bientôt une réelle comparaison 

des deux systèmes. 
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En combinant l'ensemble des opérations fluidiques et de détection en temps réel sur goutte 

intégrées sur le système DSPR, validées, à savoir : 

le déplacement de gouttes par ondes acoustiques de surface au sein du système DSPR, 

la prise en compte d'une goutte de référence grâce à l'utilisation d'une lentille cylindrique et 

d'une double barrette CCD, 

nous pouvons nous rapprocher, en termes de souplesse d'utilisation, des outils commerciaux, avec 

une approche différente de dosage et d'analyse de cinétique. 

Les autres perspectives associées à ce travail et au banc DPSR sont par ailleurs nombreuses : 

- Le banc nous ouvre la voie vers de nouvelles applications ; par exemples pour le suivi de la 

croissance de polymères en temps réel en milieu confiné (Collaboration A. Olivier, Université de 

Mons) ou la structuration de la surface par un réseau de plots d'or fonctionnalisés dans un 

polymère superhydrophobe (Collaboration P. Darnman, Université de Mons). Cette dernière 

réalisation permettra une plus grande souplesse de déplacement en diminuant l'hystérésis. 

- De façon plus prospective, la modification de la longueur d'onde (laser à colorants, 

infrarouge ... ) permettra d'ajuster la profondeur de champ et ainsi d'étudier en temps réel une 

large gamme d'événements biologiques (phénomènes cellulaires jusqu'à présent difficiles à 

appréhender). 
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Chapitre 4- NanoiDTs pour détection intégrée 

1. Introduction 

La volonté d'intégrer un système de détection in-situ à notre plateforme microfluidique 

discrète à base d'ondes acoustiques de surface (SA W) nous a menés à nous intéresser à la 

réalisation d'un nanodispositif de détection de protéines. En effet, malgré les performances du 

système de détection optique DSPR, il n'était pas envisageable, dans le seul cadre de cette thèse, 

d'effectuer une intégration du dispositif. Parmi les nombreux objets nanométriques susceptibles 

de servir de détecteur d'entités biologiques, nous nous sommes intéressés aux biocapteurs SAW. 

En effet, les ondes de surface ont déjà fait leurs preuves pour des détections de gaz 1 ou de 

molécules biologiques2 car elles présentent une bonne sensibilité à de faibles changements ( eg. de 

masse) à la surface du piézoélectrique. L'onde de Rayleigh, que nous utilisons pour 1' actionnement 

des liquides, est peu appropriée pour le suivi en temps réel d'une interaction: elle est fortement 

absorbée par le milieu liquide. Néanmoins, au cours de ce travail de thèse, nous avons souhaité 

dans un premier temps démontrer la faisabilité d'un nanodétecteur à base d'ondes acoustiques de 

surface, ainsi que le potentiel d'interaction dans un système 'tout SA W'. Ceci permet d'envisager 

à partir d'un même dispositif, à la fois un déplacement de milieux à analyser, une détection 

d'interaction biologique et un micromélange intégré pour améliorer les temps et la qualité de 

détection (voir chap.2). 

Dans ce chapitre, nous allons voir tout d'abord le principe de cette biodétection basée sur les 

ondes acoustiques de surface et l'intérêt d'une montée en fréquence. Un système de biodétection 

est ensuite présenté : nous détaillons le procédé de fabrication de nanofiltres à ondes acoustiques 

de surface sur LiNb03 et sur AIN/Si par lithographie électronique ; leur fonctionnement à des 

fréquences au-delà du GHz en fait des dispositifs innovants par rapport à l'état de l'art. Enfin leur 

caractérisation suite à une fonctionnalisation et une interaction IgG - transferrin nous amènera à 

étudier leur sensibilité en termes de biodétection. 

2. Principe de la détection 

2.1. Biodétection par ondes acoustiques de surface 

L'architecture de notre dispositif de détection intégrée repose sur l'utilisation d'un deuxième 

couple de transducteurs (entre lesquels se situe la surface active) au sein de la plateforme SA W 

fluidique. La seconde paire de transducteur (sur le capot ou sur le trajet de la goutte) permet une 

biodétection par SA W, alors que la première paire de transducteurs (la base ou les peignes 

extérieurs) est responsable de l'actionnement microfluidique. Nous rappelons que le choix des 
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ondes de Rayleigh a été réalisé pour montrer la faisabilité d'intégration dans un système tout 

SA W avec déplacement de gouttes, micromélange et détection. Le coefficient d'absorption aL3 

d'une onde Rayleigh (atténuation de la composante transversale, normale) pour une coupe l28°Y 

direction de propagation X, à À= 100 11m, vaut aL= 820 m-1. Ce qui signifie que 95% de l'énergie 

est cédé au liquide après une distance de propagation à l'interface Eau/LiNb03 de 3,6 mm. Des 

ondes de type transverses seraient plus appropriées que les ondes de Rayleigh à ce type de 

détection, car elles permettraient un suivi en temps réel de la cinétique d'interaction. 

La biodétection à partir d'ondes acoustiques de surface est basée sur plusieurs sources de 

perturbation dans les caractéristiques de propagation de l'onde suite à l'interaction à la surface. 

Un certain nombre de ces phénomènes, conduisant à des modifications de vitesse et des 

atténuations, ont déjà été mis en évidence. On peut citer par exemple les modifications de masse, 

les interactions électroacoustiques ou viscoélastiques ... 4 Parmi ces différents phénomènes, les 

changements dans la vitesse de l'onde (équivalents à un changement de fréquence d'oscillation) 

par un changement de masse à la surface est le phénomène le plus facile à interpréter et donc le 

plus utilisé pour évaluer les sensibilités de détection. Un simple changement de masse à la surface 

perturbe la vitesse de l'onde sans l'atténuer. En réalité, d'autres phénomènes, tels que les 

propriétés mécaniques ou électriques de la couche ajoutée, participent au changement de 

fréquence. Cependant, se baser sur une modification de masse à la surface constitue une bonne 

approximation en premier lieu de 1' effet de biodétection4
• Nous nous intéressons donc ici à cet effet. 

Ces changements de masse à la surface sont générés par des phénomènes d'interactions 

biomoléculaires avec la surface active, à savoir, la modification apportée par la masse d'une 

protéine s'accrochant à un anticorps spécifique préalablement immobilisé à la surface du 

piézoélectrique. 
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Figure 82 Principe d'une biodétection basée sur la modification de 

fréquence générée par l'interaction entre une molécule et son 

anticorps spécifique immobilisé sur la surface du capteur. 
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Bien que la sensibilité absolue du détecteur soit fonction de la nature du substrat 

piézoélectrique, des dimensions du dispositif, de la fréquence de fonctionnement, et du mode 

d'excitation acoustique utilisé, dans tous les cas, une dépendance linéaire est attendue. La 

description générale de la relation entre les variations de masse à la surface !lm a et de fréquence 

(63) 

avec S rn une constante caractéristique du dispositif tenant compte des différents paramètres évoqués 

ci-dessus, k un paramètre géométrique de la surface active, et !!.ma la variation de masse sur la 

surface du détecteur. La constante sm définit la sensibilité de détection, puisqu'elle relie le 

décalage en fréquence à la variation de masse sur la surface active. Cette constante est exprimée 

par: S =- K(a) avec pla densité et K(cr) une constante du matériau. 
m pÂ 

Dans le cas des systèmes utilisés nous allons évaluer la sensibilité théorique par la 

détermination de cette constante Sm. 

2.2. Mesures préliminaires à 48 MHz sur LiNb03 

Des premières mesures qualitatives ont été réalisées avec des transducteurs sur LiNb03 autour 

de 48MHz à partir d'une solution de streptavidine à l5f1M. Un analyseur de réseau HP 4195A est 

utilisé pour les mesures en transmission (paramètres S21 ) de l'amplitude et de la phase. Des 

mesures sont menées avant dépôt, puis après dépôt et évaporation de la streptavidine (Figure 83). 

L'ajout de streptavidine génère une diminution de l'amplitude ainsi qu'une variation de phase5
• 
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Figure 83 Evolution fréquentielle de la fonction de transfert (paramètres S21 ) des 

IDTs: amplitude (a) et phase (b) avant puis après dépôt de streptavidine. 
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Le nettoyage de l'échantillon (rinçages et UV-Ozone), a montré un retour à la position initiale 

enregistrée avant le dépôt, attestant que les modifications observées sont bien dues à l'effet des 

protéines. Les mesures de 1' amplitude et de la phase de la fonction de transfert des IDTs autour de 

48 MHz ont permis d'évaluer une diminution d'amplitude de 40% et une variation de phase de 

l'ordre de 20°. Ces premiers tests réalisés à partir des filtres à ondes acoustiques de surface sur 

LiNb03 à 48MHz ont permis de fournir des résultats encourageants qui nous ont menés à 

poursuivre dans l'optimisation de tels dispositifs. 

2.3. Montée en fréquence 

Ballentine et al exposent dans leur ouvrage sur les capteurs à ondes acoustiques de surface la 

relation qui lie le décalage en fréquence à la fréquence de résonance du système4
: 

(64) 

La sensibilité du capteur, représentée par le décalage en fréquence, a une évolution 

proportionnelle à la fréquence au carré. Des fréquences de fonctionnement plus importantes 

engendrent un meilleur confinement de 1' énergie de 1' onde à la surface, permettant une meilleure 

sensibilité aux biomolécules captées sur la surface active. Il est donc très intéressant d'augmenter 

la fréquence de fonctionnement des capteurs à ondes acoustiques de surface pour améliorer leur 

sensibilité. 

Les biocapteurs SA W sont amplement traités dans la littératuré7
•
8

• Toutefois, les fréquences 

classiques de fonctionnement des systèmes enregistrées pour ces applications restent encore en 

dessous du gigahertz (généralement dans une gamme de quelques dizaines à quelques centaines 

de MHz). Ceci est lié aux limites de résolution spatiale de la photolithographie (UV). Or, la 

sensibilité des systèmes de détection (par exemple basée sur le coefficient liant une variation de 

masse à la surface d'un capteur) augmente considérablement avec la fréquence. Comme nous 

allons le voir, un système de biodétection basé sur des nanofiltres à ondes acoustiques de surface 

réalisés par lithographie électronique et fonctionnant à des fréquences au-delà du GHz est une 

thématique innovante par rapport à l'état de l'art. 

3. NanoiDTs sur LiNb03 et AIN 

3.1. Adaptation d'impédance et design 

Dans un premier temps, il a fallu dimensionner les IDTs en tenant compte de 1 'adaptation 

d'impédance. Le recouvrement W des peignes doit satisfaire à la relation suivante afin que ces 

derniers soient adapté à 50 Ohms (chap.2 §2.2.2) : 
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Kr2 

W=1.4---
2JœsRofo 

(65) 

avec R0 l'impédance réelle que 1' on impose à 50 Q , Kr le coefficient de couplage égal à 17 % 

dans le cas de l'AIN et 4,9% dans le cas du X-LiNb03 (direction Y), es la permittivité égale à 7,5 

10-11 F/m pour l'AIN et à 40,7 10-11 F/m pour le LiNb03, et fo = VjÀ (pour À la périodicité) la 

fréquence de résonance avec V AJN=6000 m/s et V LiNb03=3200 rn/s. 

son son 
; 

; 

Figure 84 Schéma présentant les différentes grandeurs dimensionnées du système. 

Une fois la valeur du recouvrement des peignes déterminée, il est nécessaire d'optimiser la 

géométrie de la ligne coplanaire pour 1' adapter en impédance en tenant compte du recouvrement 

et de l'espacement des pointes hyperfréquences utilisées pour les mesures. Les pointes les plus 

appropriées sont espacées de l20J1m. Le logiciel APPCAD est utilisé afin de dimensionner les 

lignes (Figure 84). 

Tableau 7 : Dimension de ligne coplanaire pour AIN 3pm sur silicium. 

w(nm) A (pm) jo( GHz) W(pm) i (pm) G (pm) Zo(Q) 

500 2 3 33,7 3 65,5 50 

300 1.2 5 19,8 2 40 50 

200 0.8 7,5 12,5 1,25 24,5 50 

Tableau 8 : Dimension des IDTs pour LiNb03. 

w(nm) A (pm) jo( GHz) W (pm) i (pm) 

500 2 1,70 360 24 

300 1,2 2,80 219 11 

200 0,8 4,25 144 6 
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Différentes structures ont été testées, en faisant varier des paramètres tels que 1' espacement 

entre deux IDTs pour une détection en transmission et le nombre de peignes (d'un côté ou des 

deux côtés de la ligne coplanaire ... ). Ces structures sont répertoriées Figure 85. Nous avons 

également testé des structures à résonateurs. 

d=10A 

[] . 

Figure 85 Schéma montrant les différentes structures réalisées. 

3.2. Réalisation par lithographie électronique 

Etant donné la dimension des peignes souhaités, les IDTs sont réalisés par lithographie 

électronique. L'écriture directe est réalisée grâce à un nanomasqueur LEI CA EBPG 5000plus 

lOOkV. La solution la plus simple consiste en une insolation sur résine positive pour réaliser un 

lift off des peignes. Le procédé utilisé pour la lithographie électronique (Figure 86) est réalisable 

sur différents substrats. Dans ce cas, les dimensionnements, les corrections de proximité ainsi que 

les doses sont à modifier suivant le matériau utilisé. 

!!+,,%1 SUBSTRAT 

~ ELMMA8,5 

~ PMMA495K 

!oo;i;i;i;l GERMANIUM 

-Tl/AU 

Figure 86 Réalisation de peignes interdigités par 

écriture directe sur une bicouche PMMA/MAA. 

L'utilisation d'un bicouche PMMA/PMMA-MAA (PolyMethylMethAcrylate/PolyMethyl 

MethAcrylate-MethAcrylic Acid) permet d'obtenir un bon 'profil casquette' grâce à la différence 

de sensibilité des deux couches. Tous les dépôts de résine électronique ont été réalisés avec un 

système d'enduction équipé d'une tournette de type GYRSET. De plus, afin de limiter les 
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phénomènes de charge de surface pendant 1' exposition électronique, une couche de 30A de 

germanium est évaporée sur la bicouche. 

Du fait de la dimension, et de la grande densité des peignes (peignes de 300/500 nm espacés 

de 300/500nm, sur 20/30J1m de longueur) ainsi que de la proximité des zones de contacts 

macroscopiques, une correction de proximité fine des coefficients d'exposition est réalisée. Le 

logiciel de correction de proximité PROXECO AISS couplé à un logiciel de Simulation 

SCELETON AISS permet une correction sur 128 coefficients. 

L'exposition est réalisée avec une tension d'accélération de 50 kV, un courant de 1100 pA et 

des doses variant de 150 à 300 J1Cicm2, suivant la taille des motifs et le type de substrat. La 

couche de germanium est ensuite retirée en 30s dans un mélange HzO/HzOz (111 en volume) et 

l'échantillon est rincé 20s dans l'EDI. La révélation est obtenue dans un mélange methyl­

isobuthyl-ketonellsopropanol (MIDK/IPA: 112 en volume) pour 30s, suivi d'un rinçage dans 

l'IPA pour 50s. On effectue ensuite une évaporation thermique de 5nm de titane comme couche 

d'accroche, et de 100 nm d'or sur les motifs précédemment définis. L'opération de lift -off réalisée 

dans l'acétone est extrêmement délicate étant données la dimension et la densité des motifs et doit 

être réalisée avec le plus grand soin. 

3.2.1. Essais sur LiNb03 

Dans un premier temps, notre volonté était de réaliser un système intégré tout SA W. Le choix 

s'est donc porté sur la réalisation des nanoiDTs directement sur LiNb03• Nous présentons à titre 

d'information les essais réalisés, bien que les résultats obtenus sur ce matériau n'aient pas été à la 

hauteur de nos espérances. Plusieurs types de résines ont été testés (PMMA, ZEP520, FOX12). 

Nous présentons les essais réalisés sur PMMA. 

Compte tenu de 1' épaisseur de métal désirée (1 OOnm) une bicouche de type 

PMMA950K/(MAA17,5)4% est réalisée. Nous avons alors rencontré une première difficulté: un 

recoupement de la casquette inférieure après révélation vraisemblablement associé à un problème 

d'adhérence de la résine. La surface polie du LiNb03, n'offre pas une bonne adhérence, et la 

partie inférieure (plus sensible) de la bi couche est entièrement révélée avant que les motifs définis 

par la couche supérieure ne soient bien dimensionnés. L'association de ces deux phénomènes 

génère un soulèvement des peignes (Figure 87). 

-140-



Chapitre 4- NanoiDTs pour détection intégrée 

[1] SUBSTRAT 

~ ELMMA17,5 

~ PMMA495K 

EJ GERMANIUM 

Figure 87 Schéma et photographie des IDTs d'interdigit 500nm montrant les problèmes 

d'adhérence et de recoupement de casquette de la bicouche PMMAIMAA sur LiNb03• 

Le substrat étant piézoélectrique, il est délicat de réaliser une déshydratation à 200° sur plaque 

permettant d'améliorer l'adhérence. On utilise de préférence un recuit à 170° en four suivi d'un 

retour à température ambiante contrôlé sous flux d'azote juste avant le dépôt. De plus, sachant que 

la couche sensible en MAA adhère moins bien que la PMMA, nous avons testé une bicouche 

PMMAIPMMA avec deux sensibilités différentes. 

Tableau 9 : étapes de la réalisation d'une bicouche PMMA. 

PMMA 495K capot ouvert (2000A) 

v=lOOO a=1000 t=12s 

Evaporation solvants puis recuit 170° 30min 

PMMA ARP 679-03 950K capotfenné 

V=2100 a=1000t=8s 

Evaporation solvants puis Recuit 170° 30rnin 

Développement 

Vz MIBK 1 Vz IPA dans 1 OOml 

Laisser à agitation 100 2min 

Plonger l'échantillon lrnin sans agiter 

Rinçage IP A 30s 

Comme on peut le voir sur le cliché MEB de la Figure 88, la casquette obtenue n'est pas 

satisfaisante avec cette bicouche. 
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Figure 88 Cliché MEB d'une bicouche PMMAIPMMA métallisée. 

Il s'est donc révélé nécessaire d'employer une bicouche avec la résine MMA la moins 

sensible possible (MMA 8,5) associé à une PMMA très sensible 495K 3%. Des doses ont pu être 

déterminées pour l'empilement exposé ci-dessus. Le tableau suivant résume les étapes 

technologiques permettant la réalisation de nanoiDTs sur LiNb03• 

Tableau 10 : étapes technologiques pour la réalisation de nano-IDTs sur LiNb03• 

Déshydratation Substrat Four 170° 15min 

Dépôt COP013% (MMA8.5) = 4500A v=4500 a=lOOO t=12 capot fermé 

v=500 a=IOOO t=lO capot ouvert 

Recuit Laisser évaporer les solvants 

Recuit 170° étuve 30min 

Dépôt PMMA 495K 3% = 600A v=3500 a=IOOO t=l2 capot fermé 

v=lOOO a=lOOO t=lO capot ouvert 

Recuit Laisser évaporer les solvants 

Recuit 170° étuve 30min 

Dépôt Germanium = 30A Evaporation thermique 

Insolation Peignes : dose 155j1C, contacts : dose 250jlC 

Attaque de la couche de germanium H202/ H20: 111, 20s 

Révélation MIBKIIPA (20ml/30ml)-

Laisser stabiliser en température pendant 2min à agitation 

100 tours/min (mélange endothermique) 

révélation 30s - rinçage IP A 50s 
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Figure 89 Clichés MEB des peignes sur LiNb03 (gauche) peignes de 

500nm d'interdigit (droite) peignes de 300nm d'interdigit. 

Même en ayant déterminé les doses correspondant aux motifs souhaités, nous n'avons pas 

réussi à obtenir un système pouvant être testé électriquement. En effet, en plus des problèmes 

d'adhérence et de casquette précités, s'ajoutent: 

des difficultés d'évacuation des charges malgré la couche de Ge (substrat isolant épais de 

1 mm, dont les dimensions latérales empêchent le positionnement optimum des pinces pour 

l'évacuation des charges au porte substrat) 

des difficultés de mise au point automatique en z du masqueur électronique (découvert 

postérieurement aux réalisations technologiques). En effet, le masqueur s'assure que 

l'échantillon est dans le bon plan grâce à une diode laser (785nm) et une photodiode à cadrans. 

Or le LiNb03 est transparent à la longueur d'onde laser (gamme 420-5200nm9
), la photodiode 

ne reçoit pas assez de lumière et la mesure de hauteur ne se fait pas. 

Ces problèmes de mise au point et de mauvaise évacuation des charges se manifestent par des 

décalages de motifs, comme on peut le voir sur la Figure 90. La présence de courts-circuits rend 

inutilisable les motifs réalisés. Pour palier aux difficultés de mise au point du nanomasqueur, il 

serait alors nécessaire de réaliser une écriture sans mesure de hauteur. Par contre, nous n'avons 

pas encore déterminé de solution systématique pour une meilleure évacuation des charges. 

Figure 90 (Gauche) Photographie d'une mauvaise évacuation des 

charges (Droite) Cliché MEB d'un problème de mise au point 

automatique en z du nanomasqueur. 
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Suite à ces nombreuses difficultés pour la réalisation de peignes en lithographie électronique 

sur LiNb03, vraisemblablement dus à 1' association matériau/masqueur, nous avons eu 1' opportunité 

de tester le procédé sur des couches de nitrure d'aluminium (AIN) déposées sur silicium. 

3.2.2. Réalisation sur AIN/Si 

Dans le cas de la réalisation des biocapteurs sur le substrat d'AIN la configuration finale du 

dispositif est entre deux plans (2D) : la première paire de transducteurs permettant l'actionnement 

du liquide est réalisée sur la base, la seconde paire de transducteurs dédiée à la détection est située 

sur le capot d'AIN. En effet, les dépôts d'AIN (2jlm sur silicium) autorisent également la 

génération d'ondes de Rayleigh. L'AIN présente une vitesse de propagation de 6000 m/s et un 

coefficient de couplage de 17%. Les substrats sont réalisés par V. Mortet à l'IMEC et ont déjà 

faits leur preuve dans la réalisation de composants SA W 11
• Les couches d'AIN sont optimisées à 

l'IEMN par A. Talbi et A. Soltani. 

Résumé des étapes technologiques pour la réalisation de nano-IDTs sur AIN. 

Déshydratation substrat 15min sur four à 170° 

Dépôt COP013% (MMA8.5) = 4500A v=4500 a=lOOO t=12 fermé 

v=500 a= 1000 t= 10 ouvert 

Recuit Laisser évaporer les solvants 

Recuit 170° étuve 30min 

Dépôt PMMA 495K 3% = 600 A v=3500 a=lOOO t=12 fermé 

v=lOOO a=lOOO t=lO ouvert 

Recuit Laisser évaporer les solvants 

Recuit 170° étuve 30min 

Dépôt germanium = 30 A Evaporation thermique 

Ecriture 210 11C/cm2 (peignes 500 nm) 

190 11C/cm2 (peignes 300nm) 

260 J.1C/cm2 (contacts) 

Attaque de la couche de germanium H202 1 H20: 1/1, 20 secondes 

Révélation MIBK/lP A (20ml/30ml) 

Stabiliser 2min- Agitation lOOours/min 

Révélation 30s- Rinçage lP A 50s 

Nous avons donc reproduit les étapes technologiques réalisées sur le niobate de lithium avec 

le dimensionnement et les doses adaptés à l'AIN. Il a ainsi été possible d'obtenir des peignes 

d'interdigit 500nm et 300nm (Figure 91). La réalisation des peignes d'interdigit 200nm 

nécessitent d'affiner encore la correction de proximité. 

-144-



Chapitre 4- NanoiDTs pour détection intégrée 

Figure 91 Clichés MEB des IDTs de largeur 300nm réalisés par lithographie électronique. 

3.3. Caractérisation (paramètres Sïj) 

Les caractérisations électriques hyperfréquences sont réalisées à partir d'un analyseur de 

réseaux Agilent 8753 sur la plateforme de caractérisation de l'IEMN. L'environnement est 

contrôlé en température. Les IDTs présentant un interdigit de 500nm possèdent une fréquence de 

résonance de 3,8 GHz, et les IDTs d'interdigit 300nm présentent une fréquence de résonance de 

5,5 GHz. La différence des fréquences observées avec les fréquences calculées au paragraphe 3.1 

serait due à l'observation du mode 1 de Rayleigh au lieu du mode 0 classique calculé, en raison du 

fort coefficient électromécanique associé au mode10
• 

Les résonances aux fréquences attendues ne présentent toutefois pas un bon facteur de qualité 

(Figure 92). Par contre, on observe un mode légèrement supérieur à f/2 qui présente une bonne 

sélectivité en fréquence et se situe tout de même aux alentours de 2,1 à 2,8 GHz suivant les 

systèmes. Nous choisissons donc de nous intéresser à ce mode. 

2,E+09 3,E+09 4,E+09 5,E+09 6,E+09 
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-1,25 
fréquence (Hz) 

Figure 92 Amplitude (dB) du S11 d'un transducteur d'interdigit 

300nm en large bande entre 2 et 6 GHz. 
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4. Détection d'interactions biologiques 

La réalisation de dispositifs à ondes acoustiques de surface fonctionnant au-delà du gigahertz 

sur AlN a été présentée par Kirsch et al" en 2006. Cependant, de tels dispositifs, même si les 

applications biologiques y sont évoquées, n'ont pas encore été testés en tant que biodétecteur. 

Nous présentons ici la fonctionnalisation d'une surface active associée aux peignes préalablement 

réalisés, et une première détection d'interactions anticorps/antigènes à partir de ces nanosystèmes. 

4.1. Fonctionnalisation de l'AIN 

L'immobilisation des IgG humain anti-transferrine a été réalisée par le couplage ester NHS 

exposé ci-dessous. Les réactifs utilisés pour la préparation et la fonctionnalisation des surfaces 

AlN sont des produits Sigma-Aldrich. Les réactifs chimiques et biologiques comprennent du 

toluène, de l'aminopropyltriethoxysilane (APTES), et de agents de couplage 1-ethyl-3-(3-

dimethylaminopropyl) carbodiimide (EDC), N-hydroxysuccinimide (NHS). La transferrine et les 

IgG Anti-transferrine proviennent de chez AbD Serotec. 

L'immobilisation covalente de biomolécules sur l'AIN a été montrée en 2005 par Baur et al12
• 

La surface d' AlN est facilement hydroxylable, et peut donc, moyennant un traitement par plasma 

ou UV -Ozone, présenter suffisamment de liaisons -OH afin de réaliser une silanisation. En effet, 

la création des groupements hydroxyles à la surface de 1' AlN est une étape essentielle dans la 

procédure de greffage des anticorps. Les étapes de réalisation sont résumées ci-dessous. 

Hydroxylation UV-Ozone (création sur l'AIN d'un film d'oxyde fin présentant 

des groupements --OH) 30min 

Silanisation : SAMs APTES Solution d'APTES dans toluène (1110 v/v) 1,5h. 

Rinçage toluène frais US 5min 

Rinçage IP A, séchage azote 

Activation et greffage Mélange NHSIEDC (EDC: 750mg/10mL, NHS: 115mg/10mL, 

1:1 v/v) 15min. 

Ajout IgG Anti-transferrine humaine 30Jlg/ml. 

Sous agitation légère 24h. 

4.2. Mesure électrique de l'interaction Ab-Ag 

Il a été mentionné (§3.1, Figure 85) que plusieurs types de structures ont été réalisés et 

plusieurs configurations testées (interdigits, transmission, réflexion, nanorésonateurs ... ). Nous 

présentons ici la détection réalisée à partir des résonateurs d'interdigit 300nm (Figure 93) dont la 
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fréquence de résonance se situe au-delà de 5 GHz, cependant, nous nous intéressons pour les 

raisons citées (§3.3) au mode en f/2. 

Figure 93 Photographie du dispositif comprenant les nanoiDTs de digit 

300 nm, et des réflecteurs situés de part et d'autre des peignes. 

Le transducteur présenté Figure 93 est constitué de peignes interdigités en Til Au de 15 paires 

de doigts, présentant un recouvrement de 19,8 jlm. Les réflecteurs sont placés à 10 À sur chaque 

côté des IDTs et présentent une périodicité de À. 

4.2.1. Mesure des paramètres Sij 

Les paramètres Sii sont mesurés avant la fonctionnalisation, puis après l'interaction IgG anti­

transferrine/transferrine13. Ces étapes sont suivies de rinçages nécessaires à l'EDI étant donné 

l'utilisation d'ondes de Rayleigh. L'étape de rinçage peut être automatisée au sein du système 

microfluidique, permettant également de profiter d'une augmentation de sensibilité par l'utilisation 

du micromélange in-situ. Les mesures sont ensuite réalisées en milieu sec. 

--AIN + lgG + Transferrin 

-0.7 --AIN 

-0.8 -co 
-o - -0.9 
<r"" ..... 
Cl) 

-1.0 

-1.1 

2.70 2.75 2.80 2.85 2.90 
Frequency (GHz) 

Figure 94 Evolution de l'amplitude du paramètre Sn d'un résonateur autour de 

2,8 GHz avant fonctionnalisation, et après l'interaction IgG 1 transferrine. 

La Figure 94 montre l'évolution de l'amplitude du paramètre Su pour un système de longueur 

d'onde 1,2 11m autour du mode étudié. On remarque (Figure 94) que la biointeraction provoque 

une absorption du signal, et un décalage de la résonance vers les basses fréquences. Les réponses 
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de 21 systèmes d'interdigit 300 nm et de 14 systèmes d'interdigit 500 nm ont été comparées pour 

ce même mode. Les premiers présentent une résonance autour de 2,81 GHz, avec un écart type de 

8,9 10-3, alors que les seconds présentent une résonance autour de 2,10 GHz, avec un écart type de 

4,9 10-3 Les résultats des mesures sont répertoriés dans le tableau ci-dessous. 

Tableau 11: résultats de la fonctionnalisation pour les deux types de peignes interdigités 

(mesures S11 pour le mode résonant vers f/2). 

f0 (GHz) Ecart !J.f (lgG, Ecart Nombre de 
Longueur d'onde 

Mesurée type MHz) type systèmes testés 

211m 2,10 4,9 w-3 8,5 1,4 w-3 14 

1,211m 2,81 8,9 w-j 16,1 1,5 w-j 21 

Le tableau ci-dessus illustre le gain expérimental en sensibilité obtenu grâce à la montée en 

fréquence sur les mesures S 11 pour le mode résonant vers f/2. On remarque bien que le décalage en 

fréquence obtenu à partir des peignes fonctionnant à 2, 1 GHz est bien inférieur à celui obtenu 

pour les peignes plus petits fonctionnant à 2,81 GHz, et ceci pour la même variation de masse. 

Nous avons vu (§2.1) le principe des biocapteurs à base d'ondes acoustiques de surface, et 

nous avons pu exprimer le coefficient de sensibilité Sm dans le cas d'un effet de masse. Si on 

s'intéresse au cas particulier de l'AIN, sa densité pest égale à 3,26 g/cm3
, et K(cr) 14

'
15 vaut 1,45 en 

prenant cr = 0,27. Le coefficient de sensibilité Sm pour des ondes de Rayleigh sur AIN pour des 

longueurs d'onde de 1,2 11m et 2 11m est alors respectivement de 3706,5 Hz.cm2/g et de 2239,2 

Hz.cm2/g. La surface active fonctionnalisée correspond à l'aire située entre les deux réflecteurs 

(lOJlm par 20 11m). En considérant que le facteur géométrique k est égal à 1 (zone sensible 

correspondant à la zone entre les peignes et les réflecteurs), la relation directe entre le décalage en 

fréquence et la variation de masse est respectivement de Nm =-3706,5~a et de11fm = -2239,2~a. 

Ceci nous permet d'estimer que la quantité de biomatériau effectivement immobilisé sur la 

surface active est d'environ 8mg dans les deux cas. En prenant en compte le poids moléculaire du 

complexe, la quantité de biomatériau immobilisé est d'environ 53nmol. Cependant, le faible 

niveau de bruit du système de caractérisation permet en réalité de détecter (dans les conditions 

utilisées qui ne sont par ailleurs pas ultimes : mesure réalisée sur 1600 points, entre 2, 7 et 2,9 

GHz) un décalage de 125kHz. Cela correspond à une sensibilité envisageable de 400pmol. 
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5. Conclusion 

Ce chapitre a présenté la réalisation de dispositifs à ondes acoustiques de surface par 

lithographie électronique sur AIN/Si permettant la génération d'ondes acoustiques de surface à 

plusieurs GHz et leur utilisation comme nanobiodétecteur. Des fréquences fondamentales de 

5,5 GHz et de 3,8 GHz ont été obtenues. Le premier avantage de notre système par rapport aux 

nombreux dispositifs à ondes acoustiques de surface déjà développés réside dans la réalisation 

accomplie de hautes fréquences de fonctionnement, qui, grâce à un meilleur confinement de 

l'énergie de l'onde à la surface, offrent une meilleure sensibilité aux biomolécules captées sur la 

surface active. 

Nous avons estimé la sensibilité du système sur une interaction de type 'IgG anti-transferrine 

humaine/transferrine' pour le mode de résonance en f/2, choisi pour son bon facteur de qualité. 

L'immobilisation moyenne sur le système est évaluée à 50nmol. La sensibilité basée sur le 

système de mesure avec les paramètres utilisés est de 400pmol. 

Les essais technologiques sur niobate de lithium, bien que n'ayant pas donné lieu ici à une 

concrétisation du dispositif de détection, sont montrés à titre informatif dans la perspective du 

transfert de la lithographie sur quartz. En effet, les procédés lithographiques et les effets observés 

sur LiNb03 sont similaires à ceux attendus sur le quartz. Les difficultés technologiques ayant 

maintenant été identifiées et des solutions ayant été évoquées, la poursuite de ces essais pourra 

mener à la constitution d'un système tout intégré et au transfert du procédé élaboré au quartz 

permettant le suivi en temps réel d'une interaction biologique. Même si les ondes de Rayleigh ne 

permettent pas un suivi en temps réel, les systèmes réalisés présentent la possibilité d'une 

intégration dans un système entièrement piloté par SA W. L'utilisation de tels nanodétecteurs 

bénéficie de la facilité d'intégration avec un système microfluidique digital par ondes acoustiques 

de surface, permettant non seulement des déplacements d'analytes sous forme de gouttes, des 

étapes de rinçages automatisées, mais surtout un adressage fluidique intégré du biodétecteur, 

paramètre essentiel dans la réalisation de nanodétecteurs, comme nous l'avons vu à de multiples 

reprises. 
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Chapitre 5 - Culture de cellules en goutte et microfluidique discrète 

1. Introduction 

Nous l'avons évoqué, les protéines sont les acteurs majeurs de l'activité cellulaire. Mais les 

cellules étant des entités biologiques à dynamique complexe, des hétérogénéités dans leur 

expression protéique apparaissent sous l'action de divers phénomènes (eg. dommage localisé, 

mutation, différence d'exposition à un stimulus extérieur, gradient chimique, stade dans la vie de 

la cellule1
'
2
). La découverte des causes menant à ces différenciations est cruciale, que ce soit pour 

la compréhension des mécanismes moléculaires ou pour permettre de détecter des maladies à un 

stade précoce. 

Toutefois l'observation de cette production protéique est difficile sur un ensemble de cellules 

avec les techniques de mesure classiques, dû au manque de synchronisation des cellules dans 

leur phase d'expression. Il faut donc développer de nouveaux outils dédiés à l'étude sur cellules 

isolées pour avancer dans la compréhension de ces phénomènes. L'analyse protéomique sur 

cellule unique isolée est considérée comme un des outils interessants à exploiter pour 

s'affranchir des effets de proximité cellulaire. Actuellement les études biologiques standard ne le 

permettent pas : les mesures réalisées sur cellules uniques sont confrontées à un manque de 

sensibilité des outils pour la compréhension des phénomènes impliqués dans des cellules 

individuelles. Certes, la réalisation de laboratoires sur puce dédiés à des applications biologiques 

n'est plus un objectif mais une réalité et la technologie microfluidique est également arrivée à 

maturité pour la réalisation d'outils dédiés à la biologie; pourtant, l'étude protéomique de 

cellules isolées physiquement les unes des autres est encore un enjeu majeur. Dans ce contexte, 

la microfluidique associée aux outils des micro et nanotechnologies, possèdent des atouts 

spécifiques pour la manipulation de très petites quantités d'analytes dans un environnement 

contrôlé à l'échelle micronique et représentent donc un outil puissant pour l'étude de cellules sur 

puce. 

Pour permettre un isolement effectif et un contrôle unidirectionnel des cellules, nous 

proposons de mener la culture de cellules directement dans des gouttes, qu'on peut alors 

considérer comme des micro-boîtes de Pétri. Notre but est donc de réaliser une culture de 

cellules en gouttes puis un actionnement microfluidique des gouttes vers une zone sensible 

permettant l'analyse ou la détection des marqueurs sécrétés dans le milieu. Il est également 

envisagé de mettre en contact deux populations de cellules cultivées en goutte par cette 

technique afin de réaliser des études de communication intercellulaire. 
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Dans ce chapitre, nous abordons dans un premier temps un état de l'art succinct sur la 

manipulation et l'isolement de cellules uniques sur puce. Nous présentons ensuite le système 

proposé, ainsi que les différentes étapes de réalisation. Le but ultime du système étant 

l'isolement d'un nombre limité de cellules en gouttes, puis leur déplacement par ondes 

acoustiques de surface vers une zone d'analyse de protéines sécrétées. Enfin, nous montrons 

quelques résultats préliminaires, ainsi que les perspectives de ce système. 

2. Culture de cellules en gouttes 

2.1. La manipulation de cellules en microfluidique 

Typiquement, les cultures de cellules sont réalisées en boîtes de Pétri, ou en plaques 

multipuits contenant des milliers de cellules par puits. Ces cultures classiques atteignent leurs 

limites pour certaines applications : d'une part les cellules baignent dans un microenvironnement 

spatio-temporel complexe et difficile à contrôler. Le fait de moyenner des analyses sur un 

ensemble de cellules empêche la visibilité de cellules malades dans un stade précoce de 

développement d'une maladie. D'autre part, considérant les diverses manipulations et transferts 

manuels, la parallélisation des études et le criblage à haut débit deviennent inadaptés (durée, 

complexité ... ). 

L'isolement et l'analyse sur cellules uniques offrent la possibilité d'étudier ces phénomènes, 

ce qui n'est pas envisageable avec les méthodes conventionnelles, et qui plus est sur un grand 

nombre de cellules. Pour ce faire, la microfluidique dispose de nombreuses ressources pour la 

manipulation, l'isolement, et diverses opérations sur cellules. Le nombre de dispositifs 

permettant des opérations sur cellules isolées ne cesse de croître3
• La cytométrie en flux permet 

par exemple d'analyser les propriétés physiques ou chimiques de cellules uniques dans un flux 

avec un débit de quelques centaines de cellules à la seconde pour les dispositifs modernes. Alors 

que l'on constate une multiplication des techniques de manipulation de cellules uniques dans la 

littérature (techniques optiques, mécaniques, électriques ... ), isoler effectivement puis analyser 

une cellule unique n'est encore que rarement présenté4
• Actuellement il existe encore peu de 

microsystèmes fluidiques pour l'analyse chimique directe de cellules uniques isolées5
• 

Les techniques de manipulation de cellules uniques comprennent entre autres : les systèmes 

classiques de pompes et valves6
'
7 ou de microchambres8

, la vectorisation par l'écoulemenë, les 

pièges optiques10 ou optoelectroniques11
, les forces diélectrophorétiques12

• Les systèmes à base de 

PDMS sont particulièrement étudiés pour isoler des cellules uniques13
'
14

'
15

• Malgré la gamme 

étendue de ces techniques de manipulations de cellules uniques, dans la plupart de ces systèmes, 
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il y a communication par l'intermédiaire du milieu de culture. Ceci est illustré Figure 95 dans ce 

système de pièges à cellules uniques, basé sur un principe de vectorisation par 1' écoulement13
• 

Figure 95 Réseau de pièges de cellules uniques dans un écoulement microfluidique (A) 

Architecture en branches et chambres contenant les pièges (B) Schéma du système: 

pièges en PDMS sur verre (C) photographie du dispositif et agrandissement d'un piège 

contenant une cellule unique13
• 

Toutefois, depuis peu, la littérature recense quelques systèmes permettant l'isolement puis le 

déclenchement de la mise en contact de deux populations de cellules. C'est le cas par exemple 

dans les travaux de Hui et Bhatia où deux types cellulaires sont d'abord cultivés à proximité via 

deux armatures initialement séparées, puis mis en contact (Figure 96)16
• Ce système permet 

l'étude de la communication entre les deux types cellulaires utilisés. 

Figure 96 (gauche) Image montrant l'architecture de séparation hépatocyte-fibroblastes. 

(droite) Mise en contact localisée des hépatocytes et fibroblastes16
• 

Dans la plupart des techniques de manipulation et d'isolement de cellules précitées, l'analyse 

protéomique est étudiée mais reste encore problématique20
• 
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2.2. La culture de cellules en gouttes 

La culture de cellules en gouttes a déjà été introduite dans les études sur cellules uniques. li 

s'agit dans le premier cas pour He et aP 7 d'une observation par fluorescence d'un résidu de lysat 

encapsulé dans un écoulement di-phasique (goutte dans milieu imrniscible). Dans l'autre cas, il 

s'agit du projet 'Dropchip' du CEN 8 visant à réaliser une transfection directe puis une analyse 

par fluorescence de gouttes de cellules sur puce. Le CEA réalise en effet, sur des lames de 

microscope de 15cm2, des biopuces accueillant jusqu'à 1000 gouttes de culture cellulaire ne 

contenant chacune qu'une centaine de cellules (Figure 97) . 

• , • fJ1 \'ffo '1' ·'~ , 

,. " âf,' '~ • ff1 ,.,;;. 
'' 

Figure 97 'Dropchip' (Gauche) gouttes de 100 nL sur des spots de 500 IJm réalisés par spotteur 

piézoélectrique18 (Droite) ceUules HeLa concentrés sur les spots. 

Ces deux systèmes de culture de cellules ne permettent cependant pas d'étude protéomique. 

En effet, dans le cas du système de He et al, l'écoulement est diphasique. La cellule étant 

encapsulée dans une goutte entourée par une phase non miscible, une analyse protéomique est 

proscrite. Dans le cas du Dropchip, il s'agit d'une culture statique, c'est-à-dire qu'aucun 

actionnement des gouttes de culture cellulaire n'est réalisé. Cette technique permet donc 

l'observation de certains phénomènes cellulaires visibles par fluorescence, mais, pas encore une 

étude protéomique. 

2.3. Proposition de système de culture de cellules en goutte 

Le système proposé vise à cultiver des gouttes de cellules sur puce et ensuite à déplacer par 

ondes acoustiques de surface, les gouttes contenant les protéines sécrétées vers une zone sensible 

(analyse protéomique ou détection spécifique). L'analyse est associée à un micromélange pour 

améliorer l'interaction liquide/surface. Après le déplacement du milieu sécrété, les cellules 

cultivées restent sur leur plot initial et se lysent du fait de la disparition du liquide. 
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Capot avec détecteur 
/"' ou dble MALDI ou 

k'/ DIOS -.-.-
Couplage culture de 
cellules en gouttes 
sur LiNb03 
+ déplacement sur détecteur 
+ agitation sur détecteur 

Avec possibilité 
culture + détection sur capot 

Figure 98 Principe du système de culture de cellules en goutte et actionnement 

consécutif par ondes acoustiques de surface vers une zone sensible. 

Une goutte est un excellent bioréacteur ; en effet, son contenu subit une circonvolution 

perpétuelle du matériau tout en permettant un bon échange gazeux avec l'environnement. 

D'autre part, elle contient assez de réactif pour nourrir les cellules plusieurs jours, ce qui est 

amplement suffisant puisque nous allons observer les cellules après 20h de culture. 

2.4. Préparation du substrat (chimie) 

On réalise sur le substrat une surface d'OTS (octadecyltrichlorosilane) composée de motifs 

d'APTES (Aminopropytriethoxysilane). Une monocouche autoassemblée (SAMs) d'OTS est 

tout d'abord réalisée sur la surface du substrat, comme explicité dans le chapitre 2 (§2.3). Des 

ouvertures sont réalisées dans la monocouche d'OTS en utilisant une exposition à l'UV-Ozone 

pendant 45 minutes à travers un masque en quartz. Le masque utilisé est composé d'ouvertures 

circulaires de 140 11m espacés de 400 11m. 

~ Hydrophilic zone 
· Cell adhesion 

lilll!l Hydrophic zone 
Barrierto cell adhesion 

Figure 99 Principe de la zone hydrophile fonctionnalisée entourée d'OTS. 

Une SAMs d'APTES est ensuite réalisée en phase vapeur dans les ouvertures d'OTS 

fraîchement effectuées. La surface est donc hydroxylée. 
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2.5. Culture de cellules 

Les différents essais réalisés en culture de cellules sont effectués dans le cadre d'une 

collaboration avec Ikram El-Yazidi Belkoura et le Laboratoire de Biologie du Développement, 

SN3 de Lille. Les divers réactifs pour la culture de cellules ont été fournis par Bio-Whittaker 

(Belgique) ainsi que par Sigma (France). Les lignées de cellules cancéreuses utilisées (MCF-7 et 

MDA-MB-231) ont été fournies par l' 'American Type Culture Collection'. 

Pour des études sur l'effet de facteurs de croissance, il est nécessaire d'utiliser un milieu de 

sevrage, car le milieu complet contient lui-même des facteurs de croissance (ainsi que de la 

fibronectine et de la transferrine qui risqueraient d'alourdir le milieu). Pour obtenir une 

population limitée de cellules par goutte, nous avons réalisé diverses dilutions, qui nous ont 

permis de déterminer la plus appropriée au système. Le protocole de culture utilisé est le suivant : 

Tableau 12: protocole de culture de cellules MCF-7 et MDA 231 en milieu de sevrage. 

Trypsiniser les cellules (lml de trypsine pour 5ml de milieu de culture) 

Remettre les cellules dans le milieu de culture complet : ce dernier comprend les éléments 

inhibiteurs de la trypsine, contrairement au milieu de sevrage. 

Centrifuger et aspirer le milieu de culture 

Ajout de lOml de milieu de sevrage au culot de cellules 

Réaliser une dilution au 1A, (lml de ce mélange dans 3 ml de milieu de sevrage) 

Les gouttes de cellules sont cultivées dans une étuve à vapeur saturante, comprenant 30% de 

co2. pendant 20h pour permettre une bonne adhérence et prévenir la division cellulaire (qui 

s'effectue au bout de 24h environ). Nous avons réalisé plusieurs cultures à partir de MDA-231 et 

de MCF7, afin de tester la plus appropriée. Les MCF7 se sont montrées plus sensibles à l'effet 

de confluence, mais s'étalent mieux que les MDA 231. 

Le système est constitué d'un microréseau de gouttes de cellules cultivées sur un substrat qui 

pourra être soit directement le LiNb03, soit un substrat de silicium, qui servira de substrat couplé 

à une utilisation de LiNb03 en capot. Le substrat de niobate de lithium situé en capot sert à 

1' actionnement des gouttes après la période de culture. Les gouttes sont réalisées manuellement 

dans un premier temps. Les zones fonctionnalisées sont visibles sur les substrats en verre par 

l'intermédiaire de repères déposés conformément au masque. 

Le système de culture que nous avons utilisé prévient l'évaporation des gouttes. li 

comprend (Figure 1 00): 
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- Une boîte de Pétri (lOOmm) et un capot de boite de Pétri (60mm) retourné dans la 

première boite de Pétri isolant le substrat du PBS 

- Un fond de PBS Isotonique 

- Le substrat déposé sur le couvercle de la boite de Pétri 60mm. 

Gouttes culture de cellules 

Gouttes de o.s.n à 20j.ll: 
maintien 20h ETUVE 

37" 5%002 

Fond PBS Iso 

Figure 100 Principe du système de culture de cellules en goutte utilisé. 

2.6. Tests préliminaires: culture en gouttes statiques 

Dans un premier temps, nous avons validé la culture de cellules en gouttes statiques, c'est-à­

dire que nous avons réalisé des gouttes de culture de tailles différentes, puis nous avons observé 

les cellules cultivées dans les gouttes, et validé la culture en goutte. 

Des gouttes allant de lOJ..!l à 500nl ont été réalisées pour appréhender la culture de cellule en 

gouttes suivant le volume utilisé. Après 20h d'incubation, on observe que le système de double 

boite de Pétri a bien empêché l'évaporation de toutes les gouttes. L'adhérence des cellules dans 

les gouttes est bien validée, même si l'on observe que dans les gouttes de volume inférieur à 5J.1l, 

les cellules s'étalent moins, on observe moins de clones (Figure 101). 

Figure 101 Observation de l'adhérence des cellules MCF-7 dans des gouttes de milieu 

de culture, pour une goutte de volume (gauche) supérieur et (droite) inférieur à 5J1l. 
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Le principe de la culture en microréacteur sous forme de goutte ainsi que le dispositif à 

double boîte de Pétri sont ainsi validés. Comme les gouttes sont amenées à être déplacées par un 

système d'ondes acoustiques de surface, par commodité et pour limiter l'évaporation pendant 

l'actionnement, nous travaillons sur des volumes de gouttes de quelques microlitres (2J1l, 5J1l). 

3. Actionnement des gouttes par SA W 

3.1. Opérations fluidiques en gouttes 

Pour rappel (chap.2 §3), lorsque les ondes acoustiques de surface se propagent à la surface du 

piézoélectrique et rencontrent une goutte d'eau sur la trajectoire, la composante transverse de 

l'onde de Rayleigh est absorbée et une onde longitudinale est rayonnée dans la goutte suivant 

1' angle de Rayleigh. Le gradient de pression impliqué crée un écoulement dans la goutte. La 

surface libre de la goutte est soumise à déformation, et suivant la puissance utilisée, plusieurs 

phénomènes sont obtenus, du micromélange à l'éjection totale de la goutte. Suivant certaines 

conditions, on peut également créer des gouttes filles, éjectées d'une goutte mère plus 

volumineuse. Nous allons voir dans ce paragraphe les différentes possibilités d'actionnement 

envisagées pour les cultures en goutte (Figure 1 02). 

Q ~ ~ 
EXPULSION 
DEGOUITE 

\\ 
ti v 

(a) (b) (c) 

Figure 102 Différentes configurations et opérations possibles avec les ondes acoustiques 

de surface: (a) sur un plan (b) entre deux plans (c) expulsion d'une goutte. 

Nous proposons un système basé sur une microfluidique digitale à base d'ondes acoustiques 

de surface pour permettre diverses opérations sur les cellules grâce à sa souplesse 

d'actionnement de microgouttes. Nous avons évalué l'hystérésis du milieu de sevrage dans 

lequel les cellules sont cultivées sur le niobate de lithium (Figure 103). L'hystérésis est 

d'environ 30°. Nous nous attendons à devoir appliquer de fortes puissances pour le déplacement. 
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Figure 103 Angle de contact en fonction du temps du milieu de sevrage sur LiNb03• 

On observe une hystérésis de 30° environ pour le milieu de sevrage sur LiNb03• 

3.2. Test préliminaire : effet des ondes 

L'action des ondes acoustiques de surface sur des cellules immobilisées sur le substrat de 

niobate de lithium a été évaluée. Une culture de cellules MCF-7 est réalisée sur la surface du 

LiNb03 dans les conditions précédemment évoquées. Puis, on observe l'effet de l'application 

des ondes acoustiques de surface sur les cellules. 

Figure 104 Séquence d'images de cellules cultivées sur LiNb03 et soumise 

à une excitation SA W (36dBm). Les cellules immobilisées restent viables 

et les cellules en suspension se dirigent dans la direction des ondes. 
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On remarque sur la Figure l 04 que les cellules immobilisées restent valides et que les 

cellules en suspension se dirigent dans la direction des ondes, sous l'action de la pression 

acoustique générée (36dBm, 20s). On peut donc conclure que l'application des ondes 

acoustiques de surface sur les cellules n'entraîne ni lyse ni déplacement. 

Le même test a été reproduit au sein de gouttes de 2f.ll. Des images des cellules immobilisées 

dans la goutte sont réalisées avant, puis après une excitation par ondes acoustiques de surface. La 

puissance utilisée est juste en dessous du seuil permettant le déplacement (36dBm). L'excitation 

est maintenue pendant 20 secondes. 

Figure 105 Cellules MCF7 dans une goutte de 2 1·11 ayant subi une 

excitation SA W à 20MHz (36dBm), pendant 20 secondes. 

D'après les tests réalisés, les cellules ne souffrent pas d'une excitation par ondes acoustiques 

de surface (20MHz, 36dBm, 20s). Elles adhèrent à la surface, et ne sont pas lysées. 

3.3. Culture et actionnement sur le substrat 

Les gouttes de cellules immobilisées sur le substrat de niobate de lithium X-LiNb03 comme 

expliqué précédemment au paragraphe 2.5 sont maintenant déplacées à la suite de la période 

d'incubation. Une excitation par ondes acoustiques de surface (20MHz, 40dBm) est menée. Les 

séquences du déplacement sont montrées Figure 106. 

Figure 106 Déplacement par SA W à 40dBm de gouttes : 5J1l de cellules 

cultivées 20h à l'étuve dans le milieu de sevrage (Gauche) avant l'excitation 

SA W (Droite) après le déplacement. 
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Comme attendu du fait de la forte hystérésis (§3.1), le déplacement des gouttes est alors 

difficile et engendre une forte adsorption sur le substrat et un étalement du matériau biologique. 

3.4. Culture sur le substrat et actionnement par le capot 

Le dispositif est légèrement modifiée afin d'essayer de remédier à l'adsorption engendrant 

une difficulté de déplacement : la culture est réalisée en capot, et le substrat de niobate de lithium 

n'est utilisé qu'après la culture pour déplacer les gouttes. Ainsi, il n'y a pas d'adsorption sur la 

surface du niobate de lithium pendant la culture, et l'hystérésis est réduite du côté de 

l'actionnement. La force de frottement étant au moins doublée dans une configuration à deux 

plans (Chap.2 §2.3.2), l'énergie transmise à la goutte n'a toutefois pas été suffisante pour 

permettre le déplacement. 

3.5. Expulsion de goutte 

Pour s'affranchir du problème d'hystérésis et d'adsorption pendant le déplacement, une autre 

méthode consiste à utiliser une configuration en 'un plan' permettant l'expulsion de gouttes 

filles. Pour permettre l'expulsion de gouttes filles, nous utilisons une excitation par pulse RF. 

Différentes largeurs de pulses T0 et de puissances d'entrée ont été testées pour permettre une 

expulsion depuis une goutte mère de 3fll de milieu de sevrage (Figure 107). 

Figure 107 Expulsion d'une goutte fille depuis une goutte mère de 31Jl de milieu 

de sevrage vers une deuxième goutte de milieu de sevrage située à lmrn, avec un 

pulse RF de 20ms générant un train d'ondes à 41dBm19
• 

L'expulsion d'une goutte fille de milieu de sevrage depuis une goutte mère de 3fll vers une 

deuxième goutte de milieu de sevrage située à 1mm, avec un pulse RF de 20ms générant un train 

d'ondes à 41dBm est donc possible. Cette manipulation de goutte permet la mise en 

communication du milieu exprimé par des cellules à d'autres cellules dans un rnicroréacteur 

-164-



Chapitre 5 - Culture de cellules en goutte et microfluidique discrète 

'goutte', de façon unidirectionnelle et ponctuelle. Une telle manipulation permet donc la maîtrise 

des évènements spatio-temporels. Toutefois, à cause de la complexité des paramètres en jeux, le 

manque de reproductibilité de l'expulsion ne permet pas de prédire de façon systématique le 

volume de la goutte fille, ce qui pose pour l'instant des problèmes de quantification du transfert. 

4. Perspectives 

4.1. La communication intercellulaire 

Depuis peu, l'étude sur la cellule unique est devenue une méthode très attractive pour 

comprendre les effets des communications entre groupes de cellules20
• La communication 

intercellulaire est un phénomène crucial pour le développement et la régulation des tissus et de 

l'organisme: la communication entre deux cellules voisines peut engendrer des changements 

majeurs dans leur morphologie, leur croissance, ou 1' expression des gènes21
• Une altération de 

cette communication peut ainsi conduire à diverses maladies, telles que le cancer2
'
23

'
24

• Même si 

la littérature est abondante sur les observations des mécanismes de communication, les processus 

exacts régulant la cancérisation n'ont pas encore été élucidés sur le plan moléculaire25
• 

Actuellement, le transfert de marqueurs fluorescents entre deux cellules (taggées et non taggées) 

en contact membranaire est la méthode la plus utilisée26
• Mais ces méthodes amènent une perte 

d'information importante :il est difficile, voire impossible, de contrôler spatio-temporellement le 

contact entre les deux cellules, et alors, la cinétique de transfert est perdue. On observe 

également récemment des dispositifs permettant la communication entre deux types cellulaires 

(cellules épithéliales adhérentes et globules rouges sanguins en circulation) par l'intermédiaire 

d'une membrane en polycarbonate27
• 

Mettre en place des outils complets d'étude des mécanismes de communication 

intercellulaire n'est pas aisé. Une période préalable de séparation et d'isolement des deux 

cellules, où les cellules ne communiquent pas entre elles par l'intermédiaire du milieu de culture 

est préférable pour permettre de réaliser une référence spatio-temporelle. La mise en 

communication par l'intermédiaire de voies biochimiques (les protéines exprimées par exemple) 

peut ensuite être réalisée. Alors que la rnicrofabrication apporte des solutions pertinentes pour le 

développement d'outils d'analyse de cellules sur puce28
, on remarque récemment la réalisation 

d'un dispositif microfluidique pour l'isolement de paires de cellules et leur caractérisation en vue 

du suivi de la communication intercellulaire29
• Le dispositif permet à deux cellules de 

populations différentes d'être mises en contact par 1' intermédiaire de canaux microfluidiques en 

3D. Cette architecture permet de vérifier qu'une cellule n'est en contact membranaire qu'avec 

une seule autre cellule, créant ainsi un contact sélectif entre deux populations de cellules. 
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Le système proposé, permettant la culture de cellules en gouttes avec la possibilité de les 

actionner par ondes acoustiques de surface, se positionne comme une solution simple pour 

étudier ces phénomènes. Elle permet le contrôle précis de l'environnement cellulaire (réelle 

isolement des cellules voisines, apport de supports biologiques par l'intermédiaire de la 

microfluidique discrète ... ) et aussi la mise en contact (unidirectionnelle ou bidirectionnelle) de 

milieux sécrétés permettant de déclencher une communication chimique entre les populations de 

cellules. 

4.2. Vers une analyse ou une détection intégrée en capot 

Dans la poursuite de cette recherche, un système intégré peut être envisagé en couplant une 

zone d'analyse fonctionnalisée ou un détecteur spécifique sur le capot du système. Notamment, 

un couplage entre la culture de cellules en gouttes et le suivi par plasmon de surface en goutte 

(DSPR) des évènements cellulaires (cf. profondeur de champ du plasmon chap.3 p.89) est une 

possibilité envisagée. 

D'autre part, étant donné la taille 'réduite' du NGF (environ 50kDa), il est possible 

d'analyser les surfaces spécifiques anticorps/NGF directement en MALDI, sans avoir besoin 

d'un prétraitement de type trypsinisation. Ainsi, le couplage entre la culture de cellules en goutte 

et l'analyse par MALDI du NGF sécrété peut être réalisé comme il est montré sur la Figure 108. 

La séquence comprend la culture de cellules, l'ajout d'une goutte de matrice (chap.l §3.1), puis 

le passage sur zone spécifique anti-NGF permettant ensuite l'analyse par spectrométrie de masse. 

Culture de cellule en Goutte 
-20h Capot fonctionnalisé 

anticorps Anti-NGF 

Interaction Ab Ag 

Figure 108 Principe du système proposé pour analyse MALDI du NGF 

sécrété par les cellules cultivées en gouttes. 
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1. Culture de cellules en goutte 

2. Apport de la matrice en goutte 

·-:· --: 3. Déplacement des protéines exprimées 

4. Mélange sur zone d'affinité 

Figure 109 Détail des différentes étapes. La même paire d'IDTs 

permet le déplacement des gouttes, et le mélange sur zone d'affinité. 

Cette étape simplifiera le déplacement, puisque l'ajout d'une goutte de matrice MALDI 

amènera à une hystérésis plus faible en élargissant la base de la goutte. 

5. Conclusion 

Les travaux présentés dans ce chapitre montrent que la microfluidique discrète à base 

d'ondes acoustiques de surface se positionne comme une solution technologiquement simple et 

efficace pour les différentes opérations nécessaires à l'analyse sur cellules isolées dans les 

laboratoires sur puce. Elle permet en effet grâce à une culture de cellules en goutte, d'étudier la 

sécrétion de protéines de populations limitées de cellules, et offre un outil puissant pour la 

compréhension de la communication intercellulaire et des effets de groupe. 

La détection de très petites quantités de marqueurs provenant d'une population limitée de 

cellules est encore un défi en raison des limites de sensibilités des systèmes de détection 

fonctionnant sans adressage fluidique. Le système proposé ouvre une voie sur 1' amélioration de 

ces performances en utilisant un mélange acoustique du milieu sécrété et déplacé au niveau de la 

zone sensible. Le système présente aussi l'avantage d'une bonne adaptabilité, étant donné qu'un 

nettoyage soigneux de la plateforme de niobate de lithium est suffisant avant sa réutilisation, et 

que les capots comprenant les zones sensibles peuvent être changés à volonté. Cette culture de 

cellules isolées dans des gouttes ainsi que le déplacement consécutif des protéines sécrétées 

présente, de plus, de nombreuses possibilités dans l'étude de la communication intercellulaire. 

Nous avons validé dans une première phase la viabilité de la culture de cellules en gouttes. 

Nous avons réussi à maintenir en conditions de culture pendant la période d'incubation 

nécessaire (une vingtaine d'heures) des volumes de gouttes de 0,5J1l à quelques rnicrolitres, et à 

valider l'adhérence des cellules. 
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Ensuite, une excitation de ces gouttes de cellules cultivées a été menée dans l'optique de 

déplacer le milieu sécrété par les cellules vers une zone de détection intégrée. Même si le 

déplacement des gouttes a effectivement été obtenu, nous avons observé une forte adsorption du 

milieu sur le substrat avec une difficulté importante de déplacement. Les développements futurs 

de ce travail concernent l'intégration d'un système de détection en capot ou d'une zone 

d'affinité. Nous espérons que l'aboutissement du système, couplé à une biodétection classique 

ou émergente, apportera un outil novateur d'étude de cellules isolées, de compréhension des 

phénomènes intercellulaires et de découverte de marqueurs précoces. 
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Ce travail visait la conception, la réalisation et la caractérisation de briques élémentaires 

d'un laboratoire sur puce pour l'analyse sensible de protéines sécrétées par un nombre 

restreint de cellules. Il a nécessité la mise en place de collaborations en raison de son caractère 

interdisciplinaire. Le travail de thèse a consisté en : 

-l'étude des systèmes de détection puis la fabrication et caractérisation du système retenu 

-l'intégration dans un système microfluidique visant une exaltation de sa sensibilité 

-la culture de cellules in-situ en gouttes et l'adressage du milieu vers le biocapteur. 

Il a fallu appréhender les spécificités liées aux laboratoires sur puce dédiés à la détection 

de protéines et mettre à profit les grandeurs caractéristiques essentielles en microfluidique 

permettant la maîtrise des liquides biologiques. Dans une optique de travail sur concentration 

très faible, avec contrôle du transport de masse et adressage fluidique, nous avons décrit les 

atouts représentés par la microfluidique discrète. En particulier, les ondes acoustiques de 

surface (SA W) sont apparues comme présentant de nombreux avantages : 

- opérations fluidiques diverse et contrôlées sur petits volumes de liquide variés, 

- amélioration de 1' interaction liquide/solide, 

-possibilités d'intégration de systèmes de détection variés en capot fonctionnel. 

En définitive, l'utilisation du micro mélange SA W ouvre bien la voie à l'analyse de très 

petites quantités de fluide provenant des cellules isolées en faible nombre : isolement de 

cellules en gouttes, actionnement du milieu et adressage vers diverses zones actives. 

L'intégration de mélanges efficaces dans les laboratoires sur puce est un thème récurrent 

de la microfluidique. Les interactions sont difficiles du fait des flux laminaires. Les 

performances des nanodétecteurs atteignent ainsi des limites dues aux problèmes d'adressage 

fluidique. Nous avons étudié le micromélange par SAW et en particulier l'interaction 'ondes 

de surface/liquide/solide'. Nous avons mis au point différents moyens de caractérisation 

(fluorescence, dilution, suivi de particules). Malgré les difficultés reconnues pour la 

caractérisation et la simulation de ce phénomène, le travail a permis d'apporter une meilleure 

compréhension du mécanisme afin de mieux l'exploiter. Des effets bénéfiques sur les 

interactions biologiques en volume et en surface ont été mis en évidence. Les différentes 

caractérisations justifient l'utilisation des SAW comme méthode d'adressage fluidique. 

Plus spécifiquement, les caractérisations PlV sur goutte ont apporté des informations 

importantes sur les écoulements internes (recirculations d'analytes) et nous ont donné accès à 

une cartographie interne de vitesses, qui, à notre connaissance, n'est pas encore exposée dans 

la littérature. Ces éléments ont ensuite pu être introduits dans un modèle de simulation 
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microfluidique du mélange. Les simulations montrent que le micromélange régénère les 

analytes à proximité de la zone sensible. Elles permettent également d'optimiser les 

conditions expérimentales d'interaction 'liquide/biodétecteur' suivant les paramètres de 

mélange ainsi que les caractéristiques de l'interaction biologique étudiée. 

La technique de mélange SA W dans 1' adressage fluidique de détecteur au sein de gouttes 

présente les points forts suivants : 

- grande dynamique de temps de mélange dégagée, ce qui leur permet de couvrir une large 

variété d'interactions analytes-ligands, 

- recirculation homogène du matériau biologique contrairement au travail en flux qui 

demande la mise en place d'un système de recirculation, 

-quantité d'analytes restreinte, souplesse d'utilisation et accessibilité à la zone sensible. 

Ces différentes caractérisations ont apporté des informations précieuses sur 1' interaction 

liquide/surface, toutefois, pour remonter en temps réel aux effets du micromélange en goutte 

sur une interaction à la surface, nous nous sommes tournés vers la résonance de plasmon de 

surface (SPR). Nous avons mis en place un concept original de plasmon de surface en goutte 

(DSPR: 'droplet based SPR'). Plusieurs optimisations et adaptations ont été nécessaires pour 

le suivi d'interaction dans un système discret et pour le couplage de l'excitation SAW au suivi 

en temps réel grâce à un actionnement par capot. Nous avons pu valider le suivi d'interactions 

biologiques par DSPR sur interactions simples. Nous exposons également l'intégration à ce 

système d'un actionnement (déplacement et mélange) par SA W, qui ajoute au potentiel de la 

technique DSPR la souplesse d'utilisation d'une microfluidique discrète. Le développement 

de ce système a dépassé sa perspective initiale qui était de pouvoir accéder en temps réel aux 

interactions d'une goutte avec une surface. Elle s'est révélé être un outil à fort potentiel pour 

l'analyse des cinétiques et pour le dosage d'éléments biologiques. Les deux principaux 

intérêts de ce système sont : 

- Générer une nouvelle approche du dosage 

- Lutter contre le mauvais transport de masse présent dans les flux laminaires (cinétiques 

plus réalistes afin d'éviter les traitements de données subséquents complexes et limités) 

Nous avons réalisé un travail d'optimisation des conditions d'expérimentation et de 

comparaison à un système SPR en flux. Des premiers résultats d'interaction en goutte ont été 

obtenus. Nos résultats préliminaires nous permettent de valider un effet positif des ondes 

acoustiques dans l'amélioration du transport de masse lors de réactions simples. Nous 

optimisons actuellement la chimie pour réaliser une réelle étude comparative des deux 

configurations. En combinant l'ensemble des opérations fluidiques et de détection en temps 
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réel sur goutte (déplacement et mélanges de gouttes par SA W au sein du DSPR, prise en 

compte d'une goutte de référence), nous nous rapprochons, en termes de souplesse 

d'utilisation et de puissance d'analyse, des outils commerciaux en flux, avec un potentiel 

supplémentaire de précision de dosage et d'analyse de cinétique. 

Cet aspect du travail (banc DSPR) ouvre par ailleurs de nombreuses possibilités. Outres 

les nouvelles applications envisagées à court terme comme la suivi en temps réel de la 

polymérisation ainsi que l'étude du comportement cellulaire, un projet concernant la 

réalisation d'outils de détection optiques (optique dure, optique intégrée) adressés par 

microfluidique digitale est à l'étude. ll s'agit entre autres d'associer: 

des surfaces exaltant les propriétés plasmoniques, tant au niveau matériau (assemblage de 

nanoparticules) qu'au niveau géométrique (réseaux nanostructurés) 

des propriétés de surfaces en terme de biochimie qui permettent à la fois de limiter les 

forces de friction de la goutte et de favoriser le piégeage sélectif des protéines d'intérêt 

d'intégrer enfin des composants optiques ouvrant la voie à un système ultra sensible et 

rapide aux dimensions de la microfluidique. 

La volonté d'intégrer un système de détection in-situ dans la plateforme rnicrofluidique 

nous a de plus menés à nous intéresser à la réalisation d'un nanodispositif de détection. En 

effet, malgré les performances de notre système DSPR, il n'était pas envisageable, dans le 

simple cadre de cette thèse, d'effectuer une intégration du dispositif. Parmi la multiplicité des 

dispositifs de nanobiodétection, le choix s'est porté sur un dispositif de biodétection 

'piézoélectrique'. Nous avons présenté la réalisation de dispositifs sur AIN/Si permettant la 

génération de SA W à plusieurs GHz et leur utilisation comme nanobiodétecteur. Leur 

fonctionnement à ces fréquences pour notre application en fait des dispositifs innovants par 

rapport à 1' état de l'art : la montée en fréquence génère, grâce à un meilleur confinement de 

l'énergie de l'onde à la surface, une meilleure sensibilité aux biomolécules. Nous avons 

estimé la sensibilité du système à 400pmol sur une interaction Ab-Ag pour le mode de 

résonance en f/2, choisi pour son bon facteur de qualité. 

L'onde de Rayleigh, utilisée pour 1' actionnement des liquides, est peu appropriée pour un 

suivi en temps réel. Néanmoins, l'utilisation de tels nanodétecteur bénéficie de la facilité 

d'intégration avec un système rnicrofluidique digital 'tout SA W', permettant les déplacements 

d'analytes, les étapes de rinçages automatisées, et surtout l'adressage fluidique intégré du 

détecteur. Nous avons donc montré la faisabilité d'un nanodétecteur SAW, ainsi que son 

potentiel d'intégration. En couplant le système d'adressage fluidique développé au détecteur, 

un microlaboratoire sur puce intégré peut alors être envisagé, afin d'atteindre de nouvelles 
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performances en termes de sensibilité et de temps de réponse. Le transfert du procédé élaboré 

à un autre matériau de type Quartz (ondes transverses) pour le suivi en temps réel d'une 

interaction biologique est en cours. Il est également envisagé d'étudier le dépôt local de 

matériau piézoélectrique. 

L'étude protéomique de cellules isolées est encore un enjeu majeur. Pour permettre une 

isolement effective et un contrôle unidirectionnel des cellules, nous proposons de cultiver les 

cellules au sein de gouttes, alors considérées comme des micro-boîtes de Pétri. Le système 

comprend un actionnement microfluidique des gouttes vers une zone sensible permettant la 

détection des marqueurs sécrétés dans le milieu. Nous avons validé dans une première phase 

la viabilité de la culture en gouttes. Nous présentons ensuite les différents moyens possibles 

d'actionnement par ondes acoustiques de surface et démontrons les avantages de l'utilisation 

d'un tel système dans l'étude des mécanismes de communication intercellulaire. Nous avons 

réussi à déplacer le milieu sécrété, même si ce fût avec difficulté, dû à une forte adsorption, 

mais proposons d'autres opérations fluidiques moins limitantes. Les développements futurs de 

ce travail concernent l'intégration d'un système de détection en capot. A plus long terme, son 

intégration au sein d'un dispositif d'analyse de type SPR dans lequel la modulation de la 

longueur d'onde permettrait d'atteindre les modifications cellulaires. 

La détection de faibles quantités de marqueurs provenant d'une population limitée de 

cellules est encore un défi en raison des limites de sensibilité des systèmes de détection 

fonctionnant sans adressage fluidique. Les travaux présentés montrent que la microfluidique 

discrète à base d'ondes acoustiques de surface se positionne comme une solution 

technologiquement simple et efficace pour les différentes opérations nécessaires à l'analyse 

protéomique de faibles quantités d'analytes provenant de cellules. Il s'en suit que nous 

proposons un système complet comprenant la culture de cellules en goutte, l'actionnement 

microfluidique, ainsi qu'une zone de détection intégrée. Le système proposé amène la 

possibilité d'améliorer ces performances en utilisant un micromélange acoustique du milieu 

sécrété une fois déplacé au niveau de la zone sensible. 

Nous espérons que l'aboutissement d'un système d'adressage fluidique couplé à une 

biodétection, classique ou émergente, apportera un outil novateur d'étude de cellules isolées, 

de compréhension des phénomènes intercellulaires et de découverte de marqueurs précoces. 
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ANNEXE 1 

Partie 1- Protocole d'immobilisation 

Nous avons évoqué au chapitre 1 les types de chimie de surface les plus couramment 

utilisés, dans le cas de surfaces de type oxyde et dans le cas de surfaces métalliques. Les 

protocoles d'immobilisation dans ces deux cas sont exposés ci-dessous. 

Sur surface d'or 

Une solution très répandue pour la fonctionnalisation de l'or est l'utilisation de groupements 

thiols ( -SH) présentant une grande affinité avec les molécules Au: 

RSH +Au~ RS -Au+e- +H+ 

La direction cristalline Au ( 111) est préférable pour la préparation de monocouches 

autoassemblées (SAMs) de thiols 1
• Nous réalisons le dépôt d'une fine couche d'or par 

évaporation thermique. Le principe de 1' immobilisation est illustré Figure 11 O. 

"=/.-< -===..;7 Au (111) 

iffS if iS:J:::J:: 1 

J}J!r}7 ~v '-;"--v..:;' v} "''"'''"de Thlols 

Rr/111 ~i!~~:)OX} adsoo>lon 
s s s s s s 1 

1 1 1 1 1 1 + 
Au Au Au,Au Au Au d~IMonnumJ~ organisation 

Figure 110 Principe de l'adsorption d'une monocouche 

autoassemblée de thiols sur surface Au. 

Nous immobilisons la molécule 11-MUA (11-Mercapto-Undecanoic-Acid), dont la chaîne 

alkyl-thiol présente à l'autre extrémité un groupement fonctionnel acide (-COOH) (Figure 111). 

~
. (11-MUA) 

S(CH2)9-CH2COOH 

S(CH2)9-CH2COOH 

0 

EDC. NHS
0 
~ p 4b .. -S(CH2)s-CH2COO-
• -S(CH2)9-CH2COO-N 

( 0 .• 
Au 

Figure 111 Principe de l'immobilisation d'un anticorps sur 

Au par l'intermédiaire d'un couplage amine. 

Une monocouche dense de 11-MUA est adsorbée sur la surface d'or. La réaction 

d'adsorption des thiols sur l'or est très rapide, cependant, afin d'obtenir une monocouche bien 
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organisée et sans défaut, il est nécessaire de laisser interagir le milieu au moins 16h. Etant donné 

que la formation de multicouches n'est pas possible (contrairement à certaines autres SAMs), il 

n'est pas exclu de laisser la réaction pendant deux à trois jours. On fait ensuite réagir les 

groupements carboxyles du Il-MUA avec une solution d'agents couplants comprenant EDC (1-

Ethyl-3-[3-dimethylaminopropyl]carbodiimide Hydrochloride) 1 NHS (N-hydroxysuccinimide ). 

L'ester qui en résulte réagit avec les résidus amines des molécules à immobiliser. Le tableau 

suivant rappelle le protocole d'immobilisation sur surface d'or. 

Tableau: Protocole d'immobilisation sur surface d'or 

Etape préalable avant suivi SPR : 11-MUA: 50mg dans 20ml éthanol - 16h minimum pour former 

greffage acide sur Au mon oc ouche - rinçage éthanol frais 

la 

Activation surface Injection 35J..1L NHS/EDC ?min. (EDC: 750mg/10mL et NHS: 

115mg/10mL dans l'EDI). Le mélange des deux réactifs est réalisé volume 

à volume au dernier moment. 

rinçage tampon de course (HBS) 2,5min 

Immobilisation du ligand Injection de l'anticorps à lOJ..1Limin ?min. 

(anticorps dilué dans tampon d'acétate de sodium !OmM pH=5 à 

concentration de 30Jlg/mL) 

rinçage tampon de course (HBS) 2min 

Désactivation de la surface 35J..1L d'éthanolamine lM ?min- rinçage tampon de course (HBS) 

Sur surface de verre 

La chimie la plus couramment associée à ce type de surface est à base de silanes2
• Une 

silanisation peut être réalisée sur toute surface disposant de groupements -OH en surface (mica, 

verre, oxydes de métaux ou de semiconducteurs). Elle est réalisée grâce à une liaison covalente 

entre une molécule silane (un chlorosilane ou un alkyloxysilane) et la surface ou un autre silane 

par l'intermédiaire d'un lien siloxane. Les silanes se déposent en monocouches auto-assemblées 

(SAMs - self assembled monolayers), qui sont un assemblage ordonné de molécules sur une 

surface, formé par l'adsorption de molécules amphiphiles de type surfactant. Une SAM peut être 

déposée en phase vapeur ou en bain. Le substrat est en général immergé dans une solution de ces 

molécules dans un solvant, et un film monomoléculaire se forme spontanément en un temps 

variant de quelques minutes à quelques heures, suivant la longueur de la chaîne. 

La propreté de la surface est primordiale. L'utilisation d'un nettoyage oxydant au piranha 

(H20 2/H2S04, 113 en volume) permet à la fois d'éliminer les contaminations organiques, mais 

aussi d'augmenter le nombre de liaisons -OH réactives en cassant les liaisons siloxanes. Dans le 
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cas particulier de l'oxyde de silicium, si cela est possible, on effectue une gravure de l'oxyde 

natif par acide fluorhydrique, puis on réalise une croissance thermique sèche de Si02• L'oxyde 

est alors de meilleure qualité et permet par ailleurs d'observer en fluorescence. Un nettoyage à 

l'UV Ozone est ensuite conseillé, permettant d'augmenter encore le nombre de liaisons -OH 

disponibles. 

Figure 112 Etapes pour l'immobilisation d'une biomolécule sur surface d'oxyde. 

Les différentes étapes d'une immobilisation covalente sur substrat de verre par 

l'intermédiaire d'un silane APTES (Aminopropytriethoxysilane) sont représentées sur la Figure 

111. Après hydroxylation de la surface (Etat 2), une monocouche d'APTES est autoassemblée 

sur la surface. L'APTES est lié de façon covalente à la surface et expose des terminaisons NH2 

(Etat 3) qui pourront réagir avec les molécules activées par NHS/EDC (Etat 4). 

Tableau : protocole d'immobilisation sur surface de verre. 

Hydroxylation surface UV -Ozone 30min 

Monocouche auto-assemblée APTES 1110 APTES/toluène 2h 

Rinçage Toluène frais 

Activation de la surface NHSIEDC (EDC 750mg/10mL- NHS 115mg/10mL dans 

l'EDI). Réactifs mis en suspension et mélangés volume à 

volume au dernier moment. 

Laisser agir dans 5 ml de solution 15min. 

Immobilisation Ab Ajouter lml d'une solution de 30JJg/ml d'anticorps. 

Laisser interagir 24h en remuant doucement 

Rinçage Rinçage abondant à l'EDI. 

Nous avons également utilisé dans certains cas un bis-aldehyde, le glutaraldehyde, qui 

pourra réagir d'un part avec les amines de la surface d'APTES et d'autre part avec les amines 

des molécules à immobiliser. 
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Partie 2 - Eléments de caractérisation des surfaces 

Lors des étapes d'immobilisation des biomolécules, nous testons différents paramètres qui 

permettent de valider les étapes successives et de confirmer le greffage. 

Surfaces Au 

Nous réalisons des mesures d'angles de contact statiques, par évaluation de l'énergie de 

surface, pour valider les étapes d'immobilisation réalisées (Figure 113). La couche d'or 

fraîchement déposée et nettoyée possède un angle de contact d'environ 8SO. Nos couches de 

thiols 11-MUA présentent un caractère hydrophile (8=37°): en effet, le groupement acide 

carboxylique est fortement polaire. Néanmoins, cette valeur est supérieure de quelques degrés à 

la valeur théorique de 1' angle statique. Ceci peut s'expliquer par une exposition des groupements 

methylènes (hydrophobes) de la chaîne alkyl (dû à des hétérogénéités de surface par exemple). 

Cet effet est d'autant plus marqué pour de longues chaînes comme le 11-MUA. 
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Figure 113 (gauche) Angles de contact après les étapes d'immobilisation: Au nu, 11-MUA, APTES, 

puis Streptavidine (droite) Photographie du 11-MUA sur Au montrant un caractère hydrophile. 

En utilisant ces surfaces en résonance de plasmon de surface (chap.3 §6.4.2), nous avons 

observé des faibles taux d'immobilisation. Les analyses par Spectroscopie Infrarouge à 

Transformée de Fourier (FTIR) confirment les faibles quantités immobilisées (Figure 114). En 

effet, on distingue les pics des liaisons =CO à 1740cm-1 et 1720cm-1 et un pic large pour le 

groupement OH vers 3300cm-I, qui confirment une immobilisation de l' acide3
• On peut 

également attribuer la bande à 2900cm-1 à la chaîne alkyl-thiol, ainsi que celle entre 600cm-1 et 

750cm-1 à la bande caractéristique de la liaison or/sulfure. 
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Figure 114 Spectres FTIR dans les bandes spectrales (gauche) 2400-4800 cm·• 

(droite) 550-2200 cm·• montrant un faible taux de fixation du UMUA. 

''' .... '\ ,,,, 

800 550 

Nous avons donc bien immobilisé les ligands sur la surface d'or, néanmoins, les quantités 

immobilisées sont faibles. Nous nous orientons actuellement vers l'utilisation d'une association 

de deux thiols: Il-MUA et 3-MPA, pour améliorer l'immobilisation. 

Surface de SiOx sur Au 

La Figure 114 montre le résultat de l'ajustement réalisé avec la mesure ellipsométrique d'une 

couche de lOnm de SiOx sur Au. 
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Figure 115 Résultat de l'ajustement des intensités réalisé avec logiciel deltapsi2 

pour la mesure en ellipsométrie d'une couche de lOnm de SiO, sur Au. 

La Figure 116 illustre les mesures d'angles de contact statique réalisées lors des étapes 

d'immobilisation sur ces surfaces. La surface de SiOx après hydroxylation de 30min par UV-Ozone 

présente un caractère très hydrophile, attestant de la formation de terminaisons -OH. Ceci est 

confirmé par les analyses FriR présentant un large pic à 3250 cm·1
• L'étape de silanisation par 

APTES permet ensuite d'obtenir un caractère faiblement hydrophile (autour de 50°) dû à l'exposition 
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de groupements -NH2• L'immobilisation de streptavidine par l'intermédiaire du glutaraldehyde 

montre un angle de contact de 52°. 
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Figure 116 Mesure des angles de contact après les 

différentes étapes d'immobilisation sur Au/SiO,. 

On distingue sur le spectre FTIR de la Figure 117, deux pics caractéristiques de NH à 

1234cm-1 et 1156cm-1 et deux pics plus faibles à 1630cm-1 et 1538cm-1 qui confirment une 

immobilisation d'APTES sur la surface du Siûx. 
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Figure 117 Spectres FTIR dans la bande spectrale 2000-580 cm·• 

d'une surface de SiOx avec immobilisation d'APTES 

CONCLUSION 

En associant des mesures d'énergie de surface, des mesures ellipsométriques ainsi que des 

éléments d'information sur les groupements greffés grâce à la spectroscopie infrarouge, nous 

pouvons suivre et valider les étapes successives dans le processus immobilisation sur nos 

surfaces actives. 
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Le FT-IR (Fourier Transformed InfraRed spectroscopy) 

La Spectroscopie Infrarouge à Transformée de Fourier (FTIR) permet via la détection des 

vibrations caractéristiques des liaisons chimiques, d'effectuer l'analyse des fonctions chimiques 

présentes sur une surface. Lorsque la longueur d'onde du faisceau est voisine de l'énergie de 

vibration des molécules, ces dernières absorbent le rayonnement et on enregistre une diminution 

de l'intensité réfléchie ou transmise. Le FTIR utilise un interféromètre de Michelson afin 

d'établir un interférogramme en modifiant la différence de marche. On travaille dans le domaine 

infrarouge 4000cm·1 et 400cm·1 (2,5- 25j.tm) correspondant au domaine d'énergie de vibration 

des molécules. L'ensemble des bandes d'absorption caractéristiques permet alors d'identifier les 

molécules à la surface, et de valider l'accroche de nos molécules fonctionnelles. Des tables 

permettent d'attribuer les absorptions aux différents groupes chimiques présents. Les mesures 

FTIR sont effectuées sur un ensemble de 1000 scans. Les mesures sont réalisées à température 

ambiante dans une chambre sous azote. On réalise tout d'abord une référence sur lame d'or nue, 

ou sur lame d' Au/SiOx. On réalise ensuite le spectre de l'échantillon. 

L'ellipsometrie (Spectroscopie ellipsometry) 

Des mesures ellipsométriques ont été utilisées afin de déterminer les épaisseurs des couches 

déposées. L 'ellipsométrie est une technique optique d'analyse de surface fondée sur la mesure du 

changement de l'état de polarisation de la lumière après réflexion sur une surface plane, et tire 

son nom de la polarisation elliptique acquise. Les paramètres de 1 'ellipse obtenue (rapport des 

deux axes, inclinaison du grand axe) permettent la caractérisation de l'épaisseur optique (produit 

de l'épaisseur par l'indice optique complexe) du matériau constitutif de l'échantillon. Les 

informations dont est porteur le faisceau réfléchi dépendent également du domaine spectral 

d'étude. Ainsi, dans le domaine visible-proche ultraviolet, qui correspond à l'absorption 

électronique, l'ellipsométrie permet de caractériser la composition, la structure et la morphologie 

des matériaux. L'appareil est un UVISEL Jobin Yvon équipé du logiciel DeltaPsi2. La gamme 

spectrale balayée est de 2 à 4,5 eV (300-750 nm) avec un pas de 0,05eV (7,5nm). L'angle 

d'incidence est fixé à 70°. Les données sont ajustées par régression sur des modèles prenant en 

considération les indices optiques complexes ainsi que les épaisseurs. Nous avons considéré que 

l'indice des monocouches organiques était de 1,45. 

1 A. Ulman, "Formation and Structure of Self-Assembled Monolayers", Chem Rev (1996), 96, pp. 1533-1554 
2 B.J. Ravoo, D.N. Reinhoudt, S. Onclin, "Review: Engineering Silicon Oxide Surfaces Using Self-Assembled 

Monolayers", Angew. Chem. Int. Ed. (2005), 44, pp. 6282-6304. 
3 B. Frey, R. Corn, "Covalent Attachment and Derivatization of Poly(L-lysine) Monolayers on Gold Surfaces 

As Characterized by Polarization-Modulation Fr-IR Spectroscopy", Anal. Chem. (1996), 68, pp. 3187-3193. 
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Dans les microsystèmes fluidiques étudiés, deux phénomènes acoustiques importants coexistent : 

-D'une part, la force de radiation acoustique positionne des particules en les attirant ou 

en les repoussant des nœuds de pression selon l'établissement d'un champ stationnaire'· 2• 

-D'autre part, le mélange acoustique induit un mouvement à l'ensemble du fluide3
. En 

PlV (Particle Image Velocimetry), on suppose que les traceurs utilisés suivent l'écoulement 

que l'on souhaite caractériser. Cependant, nous avons observé que deux phénomènes 

acoustiques importants pouvaient coexister (la force de radiation acoustique et le mélange 

acoustique). La taille et les propriétés des particules sont des paramètres déterminants dans la 

prédominance de l'un ou de l'autre des phénomènes. La direction de la force va dépendre de 

la compressibilité des traceurs. Par exemple, les lipides du lait possèdent une compressibilité 

plus grande que celle de l'EDI4
, elles sont donc piégées dans les puits de pression, alors que 

les particules de polystyrène possèdent une compressibilité plus faible et sont donc dirigées 

sous l'effet de la pression acoustique vers les nœuds de pression. Les parties 1 et 2 de l'annexe 

présentent les effets observés respectivement avec des particules en polystyrène de lJlm ou 

1 011m et avec des traceurs fluorescents. 

PARTIE 1 

Pour étudier les gouttes soumises aux ondes acoustiques de surface (SA W) par PlV (Parti cie 

Image Velocimetry), nous avons donc utilisé plusieurs configurations. Rappelons que la PlV 

consiste à enregistrer des images successives et rapprochées de l'écoulement d'un fluide marqué 

de particules (traceurs) à l'aide d'une caméra rapide. Des images instantanées de l'écoulement 

sont réalisées grâce à une caméra Imperx IPX-VGA210 (240 images par seconde, 500J.lS 

d'ouverture, 640x480 pixels). Nous avons vu dans le Chapitre 2 les observations relatives à la 

projection du matériau intra-goutte vers le haut de la calotte sphérique. D'autres configurations 

ont été utilisées, et ont mené à des observations inattendues sur la distribution surfacique et 

spatiale des nanoparticules. Nous les présentons ici. 

Nous avons donc réalisé des observations sur des gouttes de lOJ.ll en imposant à la goutte 

une interface supplémentaire en verre traité hydrophobe, afin de visualiser les écoulements sous 

différents angles d'attaque des ondes. On utilise une source lumineuse homogène pour éclairer la 

goutte en incidence rasante, la caméra suit l'évolution des particules (1 et lOJ.lm, dilution 115000) 

au sein de l'écoulement. 
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Figure 118 Banc expérimental pour la visualisation (gauche) d'une 

attaque de front (droite) d'une attaque parallèle de la goutte 

Pour une "attaque" de la goutte parallèle aux ondes, nous avons placé celle-ci entre deux 

lames de verre ayant subi un traitement de surface hydrophobe par OTS. Pour une "attaque" de la 

goutte perpendiculairement aux ondes, nous avons placé celle-ci devant la lame de verre. 

Figure 119 Photographies instantanées des gouttes sous excitation SA W à 20MHz 

(a) alignement vertical de particules del011m (actionnement parallèle) à 26 dBm 

(b) alignement horizontal de particules de t011m (actionnement de front) à 38 dBm 

(c) alignement vertical de particules de l11m (actionnement parallèle) à 41 dBm. 
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Des photographies instantanées de gouttes de 10111 excitées par des ondes acoustiques de 

surface à 20,5MHz (LiNb03 coupe X direction Z ou Y), et contenant des particules de 1 ÜJ.Ull ont 

été réalisées. La Figure 2 illustre des alignements significatifs des particules. On remarque 

notamment un alignement vertical de particules pour un actionnement parallèle à 26 dBm et un 

alignement horizontal de particules pour un actionnement de front à 38 dBm. 

Matériau Vitesse Â 

LiNb03 3400 rnls 178 !lill 

H20 1435 rnls 75 flill 

L'espacement des lignes de particules correspond approximativement à la longueur d'onde 

dans l'EDI, soit 70!lm pour une excitation à 20,5MHz, ou 75,36 pour une excitation à 

19,04MHz. Ceci s'explique par l'établissement d'ondes stationnaires dans le système 

substrat/goutte/capot dû aux réflexions sur le capot et sur la surface de la goutte. 

PARTIE 2 

L'expérience a été reproduite avec un milieu fluorescent par 11PIV (Micro-Particle Image 

Velocimetry). La goutte contient cette fois des particules fluorescentes (type STABILO, densité 

et taille des particules non connues mais de taille plus réduite que les particules précédemment 

utilisées). Elle est placée entre le substrat de niobate de lithium et le capot (pour une distance 

'capot-substrat' de 300!lm). On observe par le dessus et sur la tranche la concentration des 

particules au microscope à fluorescence (objectif x5, sans intensificateur). Le diamètre de la 

goutte ainsi que son angle de contact varient au cours du temps, du fait de l'évaporation. 

Principe de la mesure : 

La goutte est piégée entre deux surfaces hydrophobes. 

Lamelle de verre 
/ 

LiNb03 (substrat piézo) 

Ondes 
Acoustiques de 
surface 
/ 

Figure 120 Schéma expérimental 
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Des visualisations sont d'abord réalisées depuis le haut de la goutte (Figure 121). Les 

particules fluorescentes se concentrent au niveau des motifs de répartition de pression (puits ou 

nœuds). Les structures apparaissent pour une taille de goutte relativement grande 

(diamètre>2mm) de manière dissymétrique du côté où les ondes de surface arrivent. Les 

structures sont toujours apparentes, cependant le motif observé change. Les structures pour des 

diamètres de goutte de 77711m et 485J1m sont présentées Figure 4. Quand les structures 

disparaissent, elles laissent place à l'effet typique de mélange acoustique (apparition de vortex 

dans la goutte). 

Figure 121 Structures observées par observation depuis le dessus de la goutte 

(Capot verre). Fréquence de fonctionnement: 20,5 MHz. (Gauche) Pour un 

diamètre de goutte de 7771Jm (Droite) Pour un diamètre de goutte de 4851Jm. 

Nous observons ensuite les structures dans les gouttes depuis la tranche à l'aide d'un 

système de miroir à 45° (Figure 5). Cette configuration est possible grâce à la grande distance 

focale du microscope Olympus BX51 utilisé en objectif x5. Les conditions (puissance, etc ... ) 

sont identiques à la configuration précédente. 

microscope 

Ondes 
Lamelle de verre 

Figure 122 Principe de l'observation au microscope à fluorescence 

d'une tranche de goutte grâce à l'utilisation d'un miroir à 45°. 
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Diamètre au centre : 653f.Jm 

Diamètres haut et bas : 838f.Jm 

ANNEXE2 

Diamètre au centre : 336f.Jm 

Diamètres haut et bas : 465f.Jm 

Figure 123 Structures observées par observation depuis le dessus de 

la goutte (Capot verre). Fréquence de fonctionnement: 20,5 MHz. 

CONCLUSION 

Les présentes observations, basées sur l'établissement d'ondes stationnaires dans le système 

substrat/goutte/capot dû aux réflexions sur le capot et sur la surface de la goutte, ont conduit à la 

mise en place d'un travail en collaboration avec O. Boumatar (IEMN-DOAE) pour la simulation 

de ces effets par éléments finis sous Comsol5
, ainsi qu'avec A. Merlen (LML) pour la mise en 

place d'un modèle analytique. La compréhension des phénomènes, dus à l'une ou l'autre des 

forces, est un atout pour les applications de laboratoire sur puce : l'utilisation de ces forces 

acoustiques permet diverses opérations sur fluides biologiques : piégeage de micro-organismes6
, 

séparation et nettoyage sanguin7
, mélanges8

• 
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Résumé 

Ce travail porte sur la conception d'éléments d'un laboratoire sur puce pour la détection sensible de protéines. Pour 

travailler sur de petits volumes d'échantillons et à concentrations faibles, la microfluidique discrète et en particulier, les 

ondes acoustiques de surface (SA W) ont été choisies. Nous mettons en évidence les effets bénéfiques d'un mélange 

SA W sur les interactions biologiques: diminution des constantes d'interactions avec des surfaces actives, et 

l'amélioration d'un facteur 300 des temps de mélange en goutte. Les caractérisations et les simulations réalisées 

justifient l'utilisation des SAW comme méthode d'adressage fluidique pour améliorer l'interaction entre le liquide à 

analyser et les surfaces actives de détection. Des simulations par éléments finis (FEM) permettent d'évaluer les facteurs 

d'amélioration du mélange SAW pour une gamme d'interactions. Nous avons également mis en place un concept 

original de plasmon de surface en goutte couplé à la plateforme microfluidique digitale. Ceci permet d'allier une 

détection temps réel et sans marquage à 1' adressage fluidique par SA W. La volonté d'intégrer un système de détection au 

sein de la plateforme microfluidique a aussi mené à la réalisation de dispositifs SA W fonctionnant jusqu'à 5GHz. Leur 

utilisation comme nanobiodétecteur est validée pour des sensibilités picomolaires. Un système complet comprenant une 

culture de cellules en goutte, l'actionnement microfluidique, ainsi qu'une zone de détection intégrée est enfin proposé. 

Mots clés : Ondes Acoustiques de Surface, Biocapteurs, Résonance de Plasmon de Surface, Laboratoire sur puce, 

Microfluidique, Adressage fluidique, Goutte, Culture de cellules 

Abstract 

This work reports on the conception of lab-on-chip elements aiming at protein sensitive sensing. To work on small 

volumes of samples and low concentrations, digital microfluidics and in particular, surface acoustic wave (SA W) are 

chosen. W e highlight the beneficiai effects of SA W microstreaming on biological interactions: increase in the reaction 

rates during interaction with active surfaces, and improvement by a factor 300 of characteristic mixing times in droplets. 

We justify by characterizations and simulations the use of SA W as a fluidic addressing method to improve the 

interaction between the biologicalliquid and the active surfaces. Finite element simulations (FEM) can be used to assess 

the improvement factor for a variety of interactions. We have also established an original concept of surface plasmon 

resonance coupled with digital microfluidics platform for detection of biological interactions in a drop. This combines a 

real-time and non labelled monitoring of interactions to the microfluidic addressing by SAW. The desire to integrate an 

in-situ detection to the microfluidic platform also resulted in the achievement of SA W deviees running up to 5GHz and 

their use as nanobiosensors displaying picomolaires sensitivities. A complete system including a cell culture in droplet, 

consecutive microfluidic actuation, as weil as an integrated sensing area is eventually proposed. 

Keywords : Surface Acoustic Waves, Biosensors, Surface Plasmon Resonance, Lab on a Chip, Microfluidics, Fluidic 

Addressing, Droplet, Cell Culture 


