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Introduction générale

Les sciences &oluent exponentiellement. Plus les connaissances augmentent sur un théme

et plus les découvertes qui s’en suivent sont nombreuses et riches.

Nous assistons notamment a 1’explosion des applications de 1’électronique portable, nos
téléphones portables n’ont jamais autant évolués : autonomie, ergonomie, fonctionnalité sont
sans cesse repoussées. Les technologies et I’ingénierie ceuvrent de concert pour suivre ce que
1’on nomme le more-moore’ : ¢c’est a dire la miniaturisation des circuits intéyré dectroniques
mais aussi, de fag@n complénentaire (perpendiculaire) le more-than-moore qui consiste en la
co-intégration des fonctionnalité&s cGe acde : les circuits radiofréuences, analogiques et
numeiques, les composants actifs et passifs, les fonctions basses-consommations et

hautes-tensions, les capteurs et actionneurs.

Plus récemment, 1’International Technologie Roadmap for Semiconductor (ITRS) a
projeté dans sa «roadmap » I’intégration de fonctionnalités microfluidiques sur les circuits

éectroniques pour des applications biomédicales.

Les domaines de la biologie et de la mélecine aspirent en effet adisposer de nouveaux
outils d’analyse et de diagnostic du vivant et les domaines qui se font les plus pressants sont
ceux des biologies cellulaire et moléulaire. Ces domaines requi€rent en effet des réolutions
nanométrique a micrométrique, ce qui n’est pas sans poser des problémes de sensibiliteé. 1l est
de plus né&essaire que les éudes faites sur des objets uniques soient menées en batterie et 1’on

pressent ainsi tout ce que peut apporter la micro@ectronique.

Ainsi les micro et nanotechnologies permettent de miniaturiser les systeémes d’analyse tout
en assurant des analyses jusqu’ici non accessibles par des techniques traditionnelles. Notre
premier chapitre illustre cette tendance de passer de systéemes d’analyse sur table aux systemes
sur puce. Nous préentons de plus, au-dela de I’aspect miniaturisation, les avantages
apportéss par certaines techniques telles que celle que nous proposons : 1’analyse par ondes

hyperfr&uences. Outre leurs avantages, et sans masquer leurs inconvénients, ces nouvelles

' Gordon Moore a prédit en 1965 que la densitédes circuits intégrés doublerait tous les 18 mois, loi

encore verifiee aujourd hui
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techniques permettent, en complé@nentarité€ avec les autres techniques existantes ou en

développement, d’apporter une nouvelle vision du vivant.

L’exploitation des ondes hyperfréquences est en effet judicieuse a bien des égards pour
I’analyse de milieux biologiques. Utiliser depuis longtemps pour chauffer des milieux aqueux
(chauffage micro-ondes et hyperthermie) ou mesurer le taux d’humidité de produits
alimentaire ou de sols, les ondes éectromagnéiques ont une interaction particuliée et forte
avec les molé&ules dans la gamme des hyperfréjuences. Ainsi nous deerivons au chapitre 2
nos développements sur I’analyse par ondes hyperfréquences de milieux aqueux int&res
gr&e aux microtechnologies. Les réponses en fréguence obtenues, qui sont significativement
diffé&entes pour des suspensions de cellules vivantes et mortes, pointent les potentialités des

techniques hyperfré&uences pour la biologie.

Ce ré&ultat est une reelle preuve de concept du bien-fondé de 1’emploi conjugué des
hyperfréquences et des microtechnologies pour de 1’analyse biologique. Toujours dans un
souci d’apporter de nouveaux moyens aux biologistes, nous avons ambitionné de prouver que
notre technique pouvait analyser une cellule unique. Analyser les méanismes biologiques a
I’échelle de la cellule est en effet devenu une part importante de la cancérologie. Les chapitres
3 et 4 ré&sument nos travaux qui aboutissent, pour la premiée fois anotre connaissance, ala
spectroscopie hyperfréuence d’une cellule unique ; montrant de plus des contrastes

significatifs entre cellules vivante et morte.

Nous avons, pour toutes nos éudes impliquant des milieux biologiques, collaboréavec
Mary Poupot et Jean-Jacques Fourniédu Centre de Recherche en Cancé&ologie de Toulouse.
Ces biologistes consacrent leurs travaux de recherche a 1’identification des mécanismes
immunologiques responsables de la destruction thé&apeutique de lymphomes (cellules
cancéeuses) et des modes preeis d'action d'anticorps thé&apeutiques. lls éudient de plus
comment le microenvironnement de lymphomes promeut des €hecs thé&apeutiques et des

rechutes.

Nous esp&ons que dans un futur proche, nos travaux sur la spectroscopie non-invasive de
cellule unique dans son microenvironnement, leur fourniront une technique complénentaire
aux techniques traditionnelles (ou méme en rupture) d’investiguer les cellules et leurs

meeanismes [1].



Ces développements devront de plus rapidement s’opérer en co-intération avec des
circuits intégré de traitement des signaux hyperfreguences (sur technologie CMOS ou
BiCMOS et avec lesquelles de nombreuses fonctions HF ont dores et dgaé&edéreloppées et
continuent de I’€tre pour des applications télécom [2]) pour aboutir a des systémes sur puce
miniatures, portables, autonomes, ... et pouvant analyser de fagn parall@isé& un grand

nombre de cellule individuelle pour du screening de meélicament par exemple [3].

Bibliographie
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Chapitre 1

Méthodes d’analyse
cellulaires en biologie
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1. Introduction

La discipline d’étude des cellules : ‘la biologie cellulaire’ est née apres 1’observation et la
description des microorganismes par Antoni van Leeuwenhoek en 1677, qui reussit aen
obtenir de forts grossissements (300 x) gr&e aun microscope simple composeéd'une seule
petite lentille quasi sphé&ique [1]. Une photographie du microscope utilisépar Antoni van

Leeuwenhoek pour observer les bact&ies et microorganismes est pré&senté ala figure 1.1.

Figure 1.1. Le microscope utilisépar Antoni van Leeuwenhoek permettant la premiére observation de bactéies et

microorganismes [1].

Il a fallu attendre les années 1830 pour que l'importance de I’analyse des cellules
s’établisse. En 1838, Matthias Schleiden, un Allemand avocat, devenu botaniste, a conclu que,
malgré les diffé&ences de structure des tissus, les plantes sont constitués de cellules et
I'embryon vé&éal est issu d'une seule cellule. En 1839, Theodor Schwann, un zoologiste
allemand et collegue de Schleiden, a publiéun rapport d&aillésur la base cellulaire de la vie

animale [2].

Aujourd’hui, la biologie cellulaire (anciennement cytologie) est devenue une discipline &
I’état de I’art: elle pré&ente une des plus fortes croissantes dans les sciences biologiques
contemporaines. Cette discipline éudie les cellules, leurs propriéé physiologiques, leur
structure, les organites qu'elles contiennent, les interactions avec leur environnement, leur
cycle de vie, la division et la mort, qui s’établissent ala fois aun niveau microscopique et
mol&ulaire. Des recherches en biologie cellulaire englobent ala fois la grande diversitédes

organismes unicellulaires, comme les bacté&ies et les protozoaires, ainsi que les nombreuses

! Méthodes d’analyse cellulaires en biologie
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cellules spexialisées dans les organismes pluricellulaires comme les humains [3]. Conna’ire
les constituants des cellules et le fonctionnement des cellules est fondamental pour toutes les
sciences biologiques. Appreeier les similitudes et les difféences entre les types de cellules est
particuliéement important dans les domaines de la biologie cellulaire et moléulaire, et des

domaines biomé&licaux tels que les recherches sur la cancé&ologie.

En raison de la tres petite taille des objets biologiques cellulaires et moleeulaires, la
biologie cellulaire est de plus en plus déendante des développements de nouveaux
instruments ainsi que des technologies associees. En consé&juence, il est impé&atif pour tout
biologiste cellulaire et molé&ulaire de connaire et maTriser les technologies neéessaires ala
collecte de données biologiques [4]. Aprés plus de 150 ans de développements, les techniques
(traditionnelles) et I’instrumentation associ¢e (et commercialisée) pour 1’étude des cellules

sont matures et trés bien éablies dans les laboratoires de biologie.

Mais les derniers développements de la biologie cellulaire, notamment dans le contexte de
la compréhension des meeanismes du cancer, ont amen€& depuis les dix dernieres années, le
déreloppement de nouvelles technologies pour éudier finement et extensivement les cellules :
via une approche nommée ‘lab-on-a-chip’. Les méthodes a 1’échelle « micromérique > sont
des technologies nouvellement déseloppées qui tirent profit des micro (et nano) technologies
(souvent nommé&s MEMS pour Micro Electro Mechanical System) servant aminiaturiser des
instruments traditionnels ou a développer de nouvelles méthodes d’analyse. Ces nouvelles
techniques, connues sous le nom de ‘bio-MEMS’, deviennent une tendance importante dans le
domaine de recherche cellulaire ; et I’exemple le plus frappant consiste a établir la carte
génétique de cellules a 1’aide d’un réseau de milliers de chambres ¢élémentaires de réaction

intégré sur une puce (d’ou la notion de lab-on-a-chip), comme illustréala figure 1.2.
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Figure 1.2: Puce aidentification de genes (Affymetrix)

Dans ce chapitre, nous allons introduire et discuter les mé&hodes et les instruments les plus
couramment utilisés dans le domaine de la biologie cellulaire ; puis nous présenterons de

nouvelles technologies d’analyse cellulaire miniaturisées.

2. Les méthodes optiques wusuelles d’analyse cellulaire :

«mé&hodes sur table »

Les méthodes d’analyse cellulaire usuelles utilisant des instrumentations commercialisées
peuvent &re diviseées en deux cateégories principales: (1) I’analyse de cellules fixés et (2) les

techniques de cytomérie en flux.

Pour I’analyse de cellules fixées, la technique reine reste la microscopie avec toutes ses
variantes. Les ehantillons de cellules sont fixés sur une lame ou boie de Péri et observes par
un microscope en acqué&ant des images ou en analysant quantitativement des paramétres
morphologiques de la cellule ou encore en &udiant leur contenu intracellulaire par marquage
via des composants biochimiques. Cela comprend le microscope optique, la microscopie par
fluorescence, la microscopie acontraste de phase, le microscope éectronique atransmission,

le microscope éectronique abalayage, etc.
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La cytomérie en flux (CMF) est une technique permettant de faire défiler des particules,
molé&eules ou cellules agrande vitesse dans le faisceau d'un laser, en les comptant et en les
caract&isant [5]. C'est la lumiee réamise (par diffusion ou par fluorescence) qui permet de
classer la population suivant plusieurs critées et de les trier. La cytomérie en flux est définie
comme I’étude précise de particules isolées ou de cellules, bactéries, etc. (vivantes ou mortes)
entrainées par un flux liquide ou gazeux. C’est une technique de caracté&isation individuelle,

quantitative et qualitative de particules en suspension dans un liquide [6-8].

2.1 La microscopie

Il 'y a trois branches connues de la microscopie : optique; &ectronique et la microscopie &
sonde de balayage. [9]. La microscopie optique et éectronique implique la diffraction, la
réflexion, la réfraction des rayonnements éectromagnétiques ou de faisceaux d'@ectrons en
interaction avec I'é&hantillon, et collecte ces rayonnements afin de crér une image. La
microscopie asonde locale forme des images de surface al'aide d'une sonde physique qui

balaye I'é&hantillon [10], un type connu est le microscope aforce atomique (AFM).

2.1.1Microscopie optique

Le microscope optique est muni d'un objectif et d'un oculaire qui permet de grossir I'image
d'un objet de petites dimensions et de séparer les détails de cette image (et son pouvoir de
résolution) afin qu'il soit observable par I'ceil humain [11]. Les microscopes optiques peuvent
ére tres simples. La figure 1.3 montre I’image et le schéma constitutif d’un microscope
optique simple, mais il existe beaucoup de conceptions complexes qui visent aam@iorer la
résolution et le contraste de I'é&hantillon. De plus, I'image d'un microscope optique peut &re
capturée par les camé&as qui sont sensibles ala lumiée pour produire une micrographie.
Initialement les images ont é&é&capturéss par film photographique, mais les développements
modernes dans le CMOS et Charge-Coupled Device (CCD) ont grandement am@ioré la
qualitédes appareils photo numé&iques permettant la capture d'images nume&iques avec une
résolution suffisante [12]. Des microscopes purement nume&iques sont maintenant disponibles
et utilisent une camé&a CCD qui permet d'examiner un &hantillon, montrant I'image obtenue

directement sur un &ran d'ordinateur sans avoir besoin d'oculaires.
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Source de lumiere

Figure 1.3. Le microscope optique et son schéna constitutif.

Parfois, les petits objets translucides, comme une cellule vivante, sont trés difficile &
observer avec un microscope optique normal (Figure 1.4 (A)). Le microscope acontraste de
phase permet de rendre les objets trés transparents visibles. Le principe de ce microscope est
d’exploiter les changements de phase d'une onde lumineuse traversant un échantillon [13-14].
On peut distinguer les difféentes parties d'un objet parce qu'elles affectent (réfractent) la
lumiere diffé&emment les unes des autres (Figure 1.4 (B)). Le contraste ainsi obtenu relate des
diffé&ences d'indice de réfraction. Les organites cellulaires sont en effet constitué de
diffé&entes proportions de moléules: ADN, ARN, proténes, lipides, glucides, des sels et de
I'eau qui sont susceptibles d'avoir des indices de réfraction difféents. Normalement, ces
diffé&ences ne peuvent pas &re déecté&s par nos yeux. Toutefois, le microscope acontraste
de phase convertit ces diffé&ences d'indice de réraction en intensiteé (luminositérelative a

'obscurité) visible a l'ceil [15].
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Figure 1.4. Une comparaison des cellules observé& avec diff&ents types de microscopes optiques. (A)
Microscope optique normal (champ clair). (B) Le microscope acontraste de phase. (Micrographes par M. 1.
Walker/Photo Researchers, INC)

Une autre variation de la microscopie optique est la microscopie en fluorescence, tirant
profit du phé&omene de fluorescence et de phosphorescence, au lieu de, ou en plus de
I'observation classique par réflexion (physique) ou absorption de la lumiée visible naturelle
ou artificielle [16-17]. La microscopie en fluorescence est un excellent outil pour I'éude des
maté&iaux qui peuvent &re amenéafluorescer, soit sous sa forme naturelle ou lorsqu'ils sont
traité&s avec des produits chimiques susceptibles d'entrer en fluorescence [18], soit par des
techniques d'é&iquetage par des tags fluorescents [16]. Dans I'une de ses applications les plus
courantes, un fluorochrome est lié de maniée covalente (conjugu@ &un anticorps pour
produire un anticorps fluorescent qui peut &re utilis€pour déerminer I'emplacement d'une

proténe speeifique al'int&ieur de la cellule. Les proténes ainsi marquées par fluorescence



peuvent ainsi &re utilisé&s pour éudier un processus dynamique comme il peut se produire
dans une cellule vivante. Par exemple, un fluorochrome speeifique peut &re liéaune proténe
cellulaire, telle que I'actine ou la tubuline, et la proté&ne marquée par fluorescence est injectee
dans une cellule vivante : on peut ainsi observer et suivre leurs emplacements par microscopie,
révéant les activités dynamiques dans lesquelles la proténe participe [19]. Deux images de
cellules sous microscope afluorescence sont illustrées ala figure 1.5. La microscopie en
fluorescence est un des plus importants moyens d’analyse utilisé dans le domaine de biologie
cellulaire, souvent employépar des instruments sur table mais aussi utilisédans les systémes

miniaturisés.

Figure 1.5. Image des cellules sous microscope afluorescence, &gauche : les cellules endothdiales ; adroite :
une cellule &ithdiale de rein de rat kangourou masculin (Photo par Nikon.Inc). Les diffé&entes parties des

cellules sont marquées par diffé&entes couleurs de fluorochrome.

Un des gros avantages des microscopes optiques est la possibilitéd'observer les cellules
vivantes. Il est possible d'observer un large éentail de I'activitébiologique. De plus, le faible
codt des microscopes optiques les rend utiles dans une large gamme de domaines diffé&ents.
Cependant, leurs résolutions sont ré&luites par une limite physique imposé par la longueur
d'onde de la lumiée. Et en biologie, il est ne&essaire, au pré&lable, de pré&conditionner
I’échantillon : soit il faut placer la coupe de tissu (ou le liquide contenant des organismes
vivants) entre deux lames par exemple, soit il faut au pré&lable marquer par un ou plusieurs

fluorochromes les objets que 1’on souhaite observer, soit les deux a la fois. Du fait de la
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préaration, la microscopie optique neeessite une importante quantité dappareils

complémentaires pour la seule destination de I'observation microscopique [20].

2.1.2 Microscope éectronique

Un microscope éectronique est un type de microscope qui utilise un faisceau de particules
d'éectrons pour illuminer un &hantillon et en crér une image trés agrandie. Les microscopes
éectroniques ont un plus grand pouvoir de résolution que les microscopes optiques qui
utilisent des rayonnements dectromagné&iques et peuvent obtenir des grossissements
beaucoup plus éeveés allant jusqu'a2 millions de fois, alors que les meilleurs microscopes
optiques sont limité& aun grossissement de 2000 fois [21]. On trouve deux types principaux
de microscope @ectronique : microscope @ectronique en transmission (MET) utilisant des
éectrons qui sont transmis atravers un &hantillon, tandis que les microscopes éectroniques &
balayage (MEB) utilisent des éectrons qui rebondissent sur la surface de I'é&hantillon [22-23].
Le MET a é&é&exploitéplus largement &l'examen de la structure interne des cellules. En
revanche, le MEB est utiliséprincipalement pour examiner les surfaces d'objets. Notons que
les é&hantillons biologiques observés dans les deux types de microscope éectronique
néessitent un traitement pr&lable afin d’aboutir a un échantillon approprie[20]. La figure
1.6(A) (B) pré&sente quelques images de cellules prises avec un MET et (C) (D) les images des

cellules humaines avec un MEB.

Malheureusement, les microscopes éectroniques préentent une s&ie de déavantages : ils
sont extr@nement colieux et les éhantillons doivent &re compléement secs, il est donc
impossible d'observer des spe&imens vivants ; la pré&aration des eéhantillons est souvent

complexe, etc...



(A) (B)

(C)

Figure 1.6. Images prises par des microscopes @ectroniques (A) Cette image montre une cellule morte par MET.
(B) du cytoplasme de cellules hépatiques par MET (Photos par Bjorn Afzelius). (C) La queue d’un
spermatozoide par MEB (D) Un caillot de sang sur les fibres d’un pansement de gaze par MEB. (Photos par
FEL.Inc)

2.1.3 Microscope aforce atomique

Le microscope aforce atomique (AFM pour Atomic Force Microscope) est un type de
microscope a sonde locale permettant de visualiser la topographie de la surface d'un
&hantillon. Inventé&en 1985, par G.Binning, F.Quate et C. Gerber, ce type de microscope est
essentiellement basésur I'analyse d'un objet point par point au moyen d'un balayage via une
sonde locale, assimilable aune pointe effilée. Ce mode d'observation permet alors, de réliser
la cartographie locale de grandeurs physiques caract&istiques de I'objet sondé (rigidité
capacité, résistivité, ...) mais également de travailler dans des environnements particuliers tels
que des milieux sous vide, liquides ou ambiants [24]. La microscopie aforce atomique (AFM)
est donc une technique qui constitue une plate-forme polyvalente pour I'imagerie (et méne la
manipulation) de cellules vivantes jusqu’a la molécule unique, ce qui permet de répondre a

des questions pertinentes dans les domaines clé de la biologie cellulaire, y compris I'adhésion

Méthodes d’analyse cellulaires en biologie

[
(6]



Méthodes d’analyse cellulaires en biologie

[
H

cellulaire et la signalisation, la division cellulaire, la pathogenése microbienne ... [25]. La
figure 1.7 présente la photographie d’une poutre AFM a gauche, et a droite 4 images de

I'organisation nanomérique de peptidoglycane dans des cellules vivantes de lactis (travail

effectuépar Guillaume Andre et al [26]).

Figure 1.7. A gauche : photographie d’une poutre AFM. A droite : Image AFM de I'organisation nanomérique de

peptidoglycane dans des cellules vivantes de lactis [26].

Par rapport au microscope éectronique a balayage, la microscopie & force atomique
pré&sente de nombreux avantages. Elle offre une véitable vision de surface en trois
dimensions. En mé&ne temps, I'AFM ne néeessite aucun traitement particulier des é&hantillons
(certaines techniques MEB utilisent des traitements abase de cuivre ou de carbone, qui
provoque des dommages irréversibles). De plus, alors que les analyse MEB doivent &re
exeutés dans des conditions de vide pouss€ le microscope aforce atomique peut opé&er
sous pression atmosphé&ique et mé&ne en environnement liquide, et ce sans compromis sur les
résultats. L’AFM peut de plus &re utilisé& pour éudier des cellules, des bact&ies ou
moléeules biologiques, ou méne de tissus biologiques. La figure 1.8 présente une image
optique (A) et de la rigidité (module d’Young) (B) d’une bactérie vivante [27]. Une telle
analyse permet de suivre I’état de rigidité d’objets biologiques au cours de processus et de les
relier avec des éats biologiques. Dans [27], par exemple, il est dénontréque des bactéies
vivantes et mortes ne présentent pas le méme état de rigidité, ce qui permet d’envisager

I’utilisation de cet outil pour la détection voir le criblage de la viabilité cellulaire.



Figure 1.8 : Image optique (A) et de la rigidité (B) d’une bactérie vivante [27].

Les inconvénients de I'AFM (conséguence de la forte résolution de cette technique) sont
qu’il fournit une image de faible dimension (quelques centaines de umz typiquement), qu’il
est assez lent pour effectuer cette acquisition et que beaucoup de phéoménes influencent la

réponse de la sonde (cela néessite une matrise parfaite de la technique).
2.1.4 Discussions

Les développements des microscopes sont incessants afin d’am@iorer leurs performances,
leur réolution, et d’ajouter de nouvelles fonctionnalité. Ils ont toujours un rde tres
important en biologie pour 1’étude de cellules, é&entuellement de la cellule unique, en

particulier pour 1’étude des cellules cancé&euses.

2.2 La cytomérie en flux

La cytomérie en flux (en abréggé FCM) est une technique de comptage et d'é@ude de
particules microscopiques, telles que les cellules et les chromosomes. Ces derniers sont
suspendus dans un flux de liquide et passé& devant un appareil de déection optique ou
dectronique. Il permet simultanément une analyse multiparamérique des caractéistiques
physiques ou chimiques de quelques milliers de particules par seconde. La technologie a des
applications dans un certain nombre de domaines, y compris la biologie mol&ulaire, la
pathologie, I'immunologie, la biologie vegéale et biologie marine. Elle est un outil
particuliéement puissant pour la biologie cellulaire. En effet, cette technique permet de

déerminer énormémnent de caracté&istiques d'une suspension de cellules : son éat d'activation,
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de maturation, de proliféation, ou de mort. Elle permet également de séarer des
informations concernant des cellules diffé&entes, préentes dans la mé&me suspension ; elle
permet mé&ne de trier ces cellules, de les séparer physiquement, pour pouvoir obtenir des

populations pures apartir d'un méange [28].

2.2.1 Principes

Il s'agit d'analyser les signaux optiques ou physiques @mis par une particule coupant le
faisceau lumineux d’un laser ou d’une lampe a arc. Les signaux mesures sont essentiellement
relatifs aux propriéés optiques intrinsegues des particules qui correspondent aux phéomenes
de diffusion lumineuse lié& aux dimensions de la particule, aleur structure interne ou a
I’auto-fluorescence de certaines cellules comme les vegé&aux, le phytoplancton, etc . Ils sont
relatifs aussi aux propriéés optiques induites de fluorescence obtenues par des marquages
speifiques de structures ou de fonctions cellulaires [29]. Le procelé d’analyse individuelle
(cellule par cellule) est multiparamétrique et peut s’effectuer a la vitesse de plusieurs milliers

d’événements par seconde.
Le cytométre en flux comprend trois parties :

- un ré&eau fluidique constitué d'une veine liquide s'éoulant avitesse constante qui

entrame et focalise un deuxiéne flux liquide contenant I'é&hantillon,

- un banc optique avec une ou plusieurs sources lumineuses et ses déecteurs de type
photodiode (pour la diffusion de la lumiere) et des photomultiplicateurs et filtres optiques qui

permettent de quantifier les diverses fluorescences énises par chaque objet,

- un microprocesseur qui convertit les signaux @ectriques en signaux numeigues,

coordonne les données, prépare les repréentations graphiques et les analyses statistiques.

Le schématique du principe de FCM est illustréala figure 1.9.
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Figure 1.9. Schéma du principe d’un FCM.

2.2.2 Une fonctionnalitéimportante : tri de cellule activépar fluorescence

Le tri de cellules activépar fluorescence est une option de la cytomérie en flux. 1l fournit
une mé&hode pour un méange hé&&ogene de cellules biologiques de trier les particules dans
des (2 ou plus) contenants, cellule par cellule, et basésur les réponses (signaux fluorescents)

de chaque éément [30].

Par rapport au FCM, on trouve un mé&anisme de vibration qui provoque des ruptures en
gouttelettes individuelles du flux de cellules. Le systa@me est r&yléde sorte que la probabilité
soit faible d’avoir plus d'une cellule par gouttelette. Juste avant que le flux ne se brise en
gouttelettes, il traverse la partie optique/@ectronique mesurant la fluorescence de chaque
cellule. En fonction des réponses, une charge éectrique est induite dans chaque gouttelette.
Les gouttelettes chargéss passent ensuite par un syst@me de délexion dectrostatique qui
déourne les gouttelettes dans des conteneurs en fonction de leur charge. [30-31]. La figure

1.10 dénontre le schématique de tri cellulaire activépar fluorescence [32].
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Figure 1.10 Schéma expliquant le tri cellulaire activépar fluorescence [32].

2.2.3 Discussions

En 1973, BD corporation, en coop&ation avec I'Universitéde Stanford, a déseloppéet
produit le premier cytomére de flux commercial : FACS |. Depuis les éjuipements de
cytomérie en flux sont entré dans une &e de rapide déseloppement. Le succeés du CMF est
basésur la disponibilitéde I'éuipement commercial qui est ala fois robuste et polyvalent. I
permet de plus I'acquisition de données biologiques «modernes >>et le logiciel d'interpré&ation
est trés puissant. Le CMF doit aussi son succes au développement des méhodes de marquage
qui offrent a I’heure actuelle une panoplie gigantesque de possibilités [33]. La figure 1.11
préente le nouveau produit de BD Corporation-* Influx™ cell sorter’, qui dispose d'une
architecture modulaire et d’une puissante combinaison de capacités de détection et des

performances @eveées pour permettre aux chercheurs de réondre aux exigences essentielles

d’efficacité et de précision d’analyse.




Figure 1.11 A gauche, vue d'ensemble de I’instrument BD influx, a droite, le syst¢éme de miroir dichroique et

photomultiplicateur. (Photos par BD.INC).

Les cytometres sont largement utilisé& dans les laboratoires et cliniques pour les analyses
et diagnostics cellulaires. Plusieurs applications de la cytomékrie en flux peuvent actuellement
ére appliquéss al'é@ude du cancer : la déection de I'ADN des cellules tumorales aneuplodie,
I'analyse de la prolifé&ation des cellules tumorales et I'immunophéotypage des leucémies
[34]. Cependant, leur encombrement et leur prix ainsi que le co des consommables pour le
marquage sont parmi les points faibles de cette techniques, ce qui laisse des degré de liberté

aux techniques alternatives.

2.3 Conclusions

Les méthodes d’analyse cellulaire sur table traditionnelles ont é&olué sur plusieurs
décennies et sont désormais la base d’instruments commerciaux <«populaires dans les
laboratoires de biologie » permettant 1’étude morphologique des cellules, leur caract&isation
biologique, la composition et le contenu de la composition cellulaire biochimique et la sorte
cellulaire gr&e ala capture et au traitement d'images et al'analyse des donnés. lls sont
largement utilisé dans les laboratoires et cliniques pour éudier et analyser des cellules telles
que les cellules cancé&euses et des cellules de diffé&entes pathologies. Face ala (grande)

puissance de ces techniques sur table, nous opposons un inconveénient majeur :

Toutes les techniques éolués optiques reposent sur une éape de marquage (par tag
fluorescent) prélable des cellules : cette &ape est longue, parfois coQteuse, interdite pour
certaines ¢tudes/configurations. L’on est de plus en droit de se questionner sur 1’interférence
que peut avoir le tag avec le processus que 1’on désire observer. Cette invasivitéest de plus
totale lors de I’utilisation du MEB (échantillons fixés et séchés puis mis dans un vide pour
analyse), et une solution innovante est apportée par 1’utilisation de I’AFM en milieu liquide
qui mobilise de plus en plus de recherches, mais encore non accessible en routine par les

biologistes et mé&lecins.

C’est pour apporter une réponse a cette déficience que de nombreuses techniques

alternatives sont ¢tudi¢ées. De plus afin d’obtenir des systémes faible cofit, largement
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diffusables dans le monde et aux grandes capacités d’analyse, ces nouvelles voies d’analyse
doivent &@re intégrés grae aux micro-(nano-) technologies. Ceci fait I’objet du paragraphe

suivant.

3. Méthodes d’analyse sur puce

Depuis la crétion des MEMS : Micro Electro Mechanical Systems dans les années 1970 et
leur large succes commercial consécutif, cette technologie s’est rapidement étendue aux
domaines de la biologie et médical. En plus des composants de base, tels que les microcanaux,
microvannes, micropompes, microméangeurs et microrécteurs pour la gestion des flux de
volumes microscopiques, divers nouveaux capteurs et plates-formes de déection ont &é
développés en conjonction de la microfluidique : les “BioMEMS” qui sont aussi connus sous
les noms de “biosensors”, “lab on chips” ou “u-TAS” (pour Micro-Total Analysis Systems)
[35-36]. Les bioMEMS regroupent maintenant un domaine en plein essor de recherche de
fortes potentialités dans une grande variété d’applications biomédicales [37]. Les domaines
«chauds > de recherche incluent le diagnostic de I'ADN, les micro-réseaux d’analyse de
proténes; le développement de nouveaux mat&iaux pour Bio-MEMS ; la microfluidique ;
I’ingénierie de surface des BioMEMS, les BioMEMS implantables; les systemes de
déivrance de mélicaments, etc. [38]. Un grand nombre de MEMS pour la biologie et
metecine a dgaéeépublié Le réent rapport de Yole Dé&eloppement prévoit quant alui une

augmentation du marchéde 1000 M$ en 2009 &a4500 M$ en 2015 (Figure 1.12) [39].
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Figure 1.12 Evolution et perspectives du marché mondial des BioMEMS depuis 1’année 2009 [39].

Avec les bioMEMS, les ehantillons biologiques peuvent &re traité&s sous trés faibles
volumes (du microlitre jusqu’au picolitre), et analysés dans une maniee rapide. lls ré&luisent
considéablement l'implication né&essaire de I'homme dans de nombreuses éapes de
manipulation des &hantillons et le traitement de données, et par cons&juent, diminuent les
problénes de contamination, de fiabilité et de risques seéeuritaires. lls permettent ainsi
d’améliorer la qualité des analyses, de ré&luire leur cot et leur duré tout en assurant une

parall&isation massive des exp&imentations [40].

Nous allons, dans les paragraphes suivants, discuter quelques exemples d’applications des

bioMEMS dans le domaine de la biologie cellulaire notamment.

3.1 Biocapteurs

Les biocapteurs sont des dispositifs d'analyse qui combinent un @ément biologiquement
sensible avec un transducteur physique ou chimique pour séectivement et quantitativement
déecter la pré&sence de composé& spe&ifiques dans un environnement externe [41]. Ces
biocapteurs peuvent &re utilisés pour déecter des cellules, des proténes, de I’ADN, ou de

petites moléeules.

Les concepts de base de fonctionnement d’un biocapteur peuvent étre illustrés a I'aide de la
figure 1.13. Un bio@&ément sp&ifique ou appelébioré&epteur, telle qu'une enzyme, identifie
un &hantillon spe&ifique et I'@énent transducteur transforme cette identification en un signal

dectrique [42].

Signal

Biorécepteur Transducteur électrique

Biocapteur

Figure 1.13. Représentation schématique de fonctionnement d’un biocapteur [42].
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Les biocapteurs peuvent &re classés soit par leurs types de bio-ré&epteurs soit par leur type
de transducteur (notre choix pour de ce chapitre). Certains types de capteurs couramment
utilisé sont pré&entés ci-dessous, notamment atransduction : méanique, optique, &ectrique,

etc.

3.2 Déection me&anique

La détection mécanique d’entités ou de réctions biochimiques a &é& ré&emment
miniaturisé par I'utilisation de poutres vibrantes micro- et nanomériques intégréss sur puce.
En statique, une structure de type poutre se plie lorsque la contrainte méanique n'est pas
uniforme sur sa longueur. La contrainte sur l'une des surfaces de la poutre peut &re modifiée
par adsorption physique ou liaison chimique des molécules analysées, par exemple I’ADN

[43], comme illustréala figure 1.14.

3 oligonucleotide s hybridization

Figure 1.14. Schéma de principe de la détection d’ADN en utilisant des poutres micromécanique [43].

En dynamique, lorsque la poutre vibre, le raisonnement est basésur la modification des
propriéé& de ré&onance de la poutre. Une modification de sa masse se traduira par une
variation de la fréjuence de réonance [44]. La déection des particules grosses comme des

cellules ou des micro-organismes a @&dénontree al'aide de cette mé&hode [45-46].

Dans tous les modes de déection, un tel biocapteur devra transformer (= transduction) sa
déformation meéeanique en un signal d&ectriqgue. Un certain nombre de principes de

transduction ont &éutilisé au cours des annees pour convertir les délacements meésaniques



en signaux éectriques, tels que ceux basés sur 1’optique (méme principal que celui de I’AFM),
la transduction capacitive, 1’effet piézorésistif, etc. De plus, afin d’augmenter la sensibilité et
la réolution des mesures, des ééments du traitement du signal peuvent &re inté&grés acGeédu
capteur me&sanique sur une technologie CMOS [44, 47]. La figure 1.15 préente une poutre

résonnante intégree en technologie CMOS.

Figure 1.15. Biocapteur méeanique intérésur technologie CMOS [47].

La déection méanique ne demande quant aelle, et acontrario des techniques optiques,
pas de marqueur, ce qui repréente une propriéeéinté&essante pour un biocapteur. Cependant il
exige une trés grande pre&ision de ré&lisation et une bio-fonctionnalisation. Le paragraphe
suivant préente un cas particulier (important) de la détection mécanique qui a I’avantage

d’utiliser un outil commercialement disponible.

3.3 Déection optique

Les techniques de déection optique tendent elles-aussi ase miniaturiser. T. Vo-Dinh et al
[48] pré&ente la déection optique sur puce CMOS (surface totale dans la gamme de la dizaine
de mm?) d’E.Coli en utilisant des anticorps marqués par fluorescence. Un autre exemple
exploite la bio-chimiluminescence (technique optique sans marquage) : géné&ation de la
lumiere par la lib&ation de I'éergie ala suite d'une ré&ction chimique. Dans [49], I'@nission
de lumiée d’un réseau de microchambres imprimées dans un polymére (dénommé ChemChip)

a ééobservee via un capteur CCD.
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Nous ne nous attarderons pas plus sur toutes ces voies possibles de ré&liser des biocapteurs
miniaturisés. Elles sont toutes pertinentes, chacune ayant ses points forts et ses points faibles.
Nous proposons de terminer notre tour d’horizon des techniques d’analyses biologiques par

celles qui exploitent les ondes &ectriques.

3.4 Déection éectronique

Les techniques de déection éectrique ou @ectrochimique ont &jalement &é utilisés
couramment dans les biocapteurs. lls peuvent &re dé&liné en plusieurs familles suivant les
techniques : amp&omérique, potentiomérique, conductimérique [38], mais aussi capacitive,
diélectrique, ...

Les biocapteurs éectriques sont utilisé classiquement pour déecter le glucose ou la valeur
du pH (il existe des instruments commerciaux de ce type depuis fort longtemps). Ils
permettent aussi d’analyser des cellules : en 1991 Erwin Neher et Bert Sakmann aGdingen
reqivent le prix Nobel de physiologie et mé&lecine pour le déseloppement (datant de1976) de
la technique dite de <«patch-clamp > (technique de mesure du potentiel transmembranaire
d’une cellule).

Des travaux récents, visent I’intégration de ces techniques sur puce, tirant ainsi profit des
capacités d’intégration de circuits actifs (transistors) pour faire cohabiter biocapteur et circuit
de traitement du signal. Par exemple, la respiration cellulaire et I'acidification due al'activité
des cellules ont &€émesurés avec un ISFET-CMOS (lons-Sensible Field Effect Transistor
intégré en technologie Complementary Metal Oxyde Semiductor) gr&e ala diffusion de
protons (H+) et des molécules d’oxygeéne (Lehmann et.al. [50]), comme illustréala figure

1.16.
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Figure 1.16. Schéma de principe du biocapteur ISFET pour déecter la respiration cellulaire et I'acidification due

al'activitédes cellules [50].



Mohamad Sawan et al pré&entent dans [51] un biocapteur capacitif qui integre, sur
technologie CMOS, le circuit de traitement des signaux (figure 1.17, schéma de gauche). Le
systéne de déection permet le suivi de la croissance de bacté&ies et est basé sur une
architecture de mesure capacitive difféentielle (figure 1.17, schéma de droite) : le canal de
ré&ence contient du milieu de culture pur (de type Luria-Bertani —LB dans la figure .14, &
droite-), I’autre canal contient des bactéries Escherichia Coli (E. Coli) suspendues dans du LB

et en prolifé&ation.

Figure 1.17: agauche : la vue sché@matique du systéme sur puce, adroite : le principe de mesure capacitive

difféentielle

Il y a un fort potentiel pour ces biocapteurs a fort degré d’intégrabilité sur technologie
CMOS. En effet leur fabrication collective permet de ré&liser des biocapteurs afaible cott qui
peuvent &re soit jetables, soit utilisables en batterie pour du criblage pharmaceutique par
exemple. De plus ils peuvent &re co-int&gré avec des circuits de communication sans fils et
des circuits de récupération d’énergie en vue d’aboutir a des systémes autonomes de
surveillance de la santé des personnes. C’est donc a notre avis une voie attractive de recherche
et, avant de présenter la famille «hautes fré&uences >>de ces biocapteurs, nous présentons un
type de déecteur dectrique reprenant le concept du cymometre en flux (instrument vu dans le

paragraphe «systames sur table >»et pour lequel la déection est optique).
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3.5 Micro-cytomérie et déection &ectrique

Les cytometres conventionnels («sur table > basés sur la focalisation hydrodynamique des
cellules et leur <«lecture > optique sont des instruments complexes et coGeux. Le
développement ré&ent des technologies micro-&ectromé&aniques (MEMS) fournit une
réponse & ces inconvénients, car en raison de leurs aptitudes a la miniaturisation, les
dispositifs MEMS peuvent manipuler efficacement les objets micromériques (tels que les
cellules biologiques), peuvent intégrer des systénes de déections — &ectriques notamment- et

peuvent &re fabriqués en grandes quantités et ades faibles coGs [52].

Les efforts visant aminiaturiser un cymométre en flux peuvent se scinder en trois activités :
(1) la mise en place d'un systé@ne microfluidique pour la focalisation des particules, (2)

l'intégration d'un systéme de détection, et (3) le développement d’un trieur et d’un compteur

de cellules [52].

La focalisation de cellules par phéomene hydrodynamique est classiquement utilisée dans
plusieurs microcytometres. Dans la conception de Hodder et al [53], le flux de 1’échantillon
liquide est «pris en sandwich >»>entre deux flux laté&aux. Les canaux fluidiques sont ré&lisés
dans du polymére obtenu par moulage dans un réliqua de silicium graveéanisotropiquement,
comme il est montréala figure 1.18 [54]. Lorsque les trois canaux fluidiques fusionnent en un,
la focalisation hydrodynamique dans la direction laté&ale se produit. Une autre technique
importante de focalisation de cellules repose sur le principe de la diéectrophorese : la

concentration du flux se faisant par champs @ectriques [55-57].

Figure 1.18. Image MEB de moule en silicium servant de répliqué& aun focaliseur de cellules microfluidique [54].
Photographie du dispositif microfluidique de focalisation de cellules montrant que le resserrement du flux de

particules.



Pour la mé&hode de déection, malgréles défis de miniaturisation, le systéme de déection
optique est toujours utilisédans plusieurs modées de microcytométre. Ceci s’explique par la
trés bonne connaissance des propriéés optiques des particules biologiques. Par exemple, de
petites diodes laser ou des diodes @ectroluminescentes (LED) sont montées ou fabriquéss sur
le canal microfluidique pour servir de source d'excitation [55-57]. Les propriéés des cellules
peuvent @re &alement analysés al'aide d’un systéne de détection d’impédance intérésur
un cytométre en microflux. Dans cette approche, l'impé&lance d'un milieu est surveillé.
Lorsqu’un flux de particules traverse la zone de déection, I’impédance (en fait le signal
associé varie ce qui sert au comptage des cellules ainsi qu’a la mesure de leurs tailles. Cette
technique est beaucoup moins compliqué& que la mé&hode de déection optique, car elle ne
néessite pas de modification (marquage fluorescent) des cellules [58-60]. La figure 1.19
préente un dispositif cytométre en microflux mesurant le spectre d’impédance de particule

biologique et développé au sein de 1’équipe de Philippe Renaud [61].
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Figure 1.19. Vues de dessus (a) et de c@€é(b) du canal microfluidique et des électrodes de mesure de 1’impédance.

Les impélances des deux paires d'@ectrodes sont comparés lors du passage d'une particule dans la région
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Un trieur ou un compteur de particules peuvent &re ajoutés en aval du systé@me de
focalisation et de déection. Les auteurs de [62] ont utilis€la didectrophorése pour trier des
particules biologiques. Dans les travaux de [54] et [63], le tri est hydrodynamique : les canaux
horizontaux fluidiques sont utilisé& pour dévier I'é&oulement de particules, I'extrénité du
canal principal pouvant &re séparé€en deux ou en plusieurs trajets afin de collecter les

diffé&ents types de particules. Le systame de tri de cellule de [54] est pré&entéala figure 1.20.

Figure 1.20. Image MEB de moule en silicium de microcanal en PDMS de tri hydrodynamique [54].
Photographie d'un dispositif de tri hydrodynamique montrant que le flux de particules sans fluide de
commutation (photo de gauche), avec un fluide de commutation inject&agauche (photo du milieu), avec un

fluide de commutation injectéadroite (photo de droite).

3.6 Discussions

La plupart des meéhodes usuelles danalyse cellulaire utilise des instruments
commercialisé : microscopes optiques, microscopes afluorescence, cytométre en flux (ou
FACS), etc. lls sont couramment utilisés dans les laboratoires de biologie et les hépitaux, car
ils sont multifonctionnels et capables de fournir des réultats préeis et rapides. Cependant ces

instruments sont complexes, volumineux et cotieux.



Gr&e au développement rapide des technologies MEMS de ces derni&es deeennies, de
nouveaux instruments pour la biologie cellulaire, et notamment pour la cancé&ologie,
énergent : les puces acellules. Ces systames miniaturés d’analyse de cellules (et méme d’une
cellule) combinent des techniques microfluidiques, biochimiques, optiques, électriques, etc...
et integrent de nouveaux mateéiaux (pour la bio-fonctionnalisation). D’intenses travaux de
recherche sont donc en cours depuis une dizaine d’années afin de proposer des techniques
d’analyse compactes : intéyration de systé@mes optiques, développement de systames de
déection dectriqgues ou meeaniques. Chaque technique présente ses avantages et ses
inconvéients et notre conviction est qu’elles cohabiteront toutes, chacune ayant sa spécificité
et/ou toutes re&inies afin de fournir des analyses multiparamériques riches en potentiel de

diagnostic.

Nous allons préenter dans le paragraphe suivant un (4éme) compéiteur ala déection
biologique qui, outre la capacitéde fournir une vision nouvelle du vivant, rassemble bon
nombre d’atouts :

e sans marqueur ni alt&ation des €hantillons biologique,

e grande capacitéd'inté&ration,

e ... ade&ouvrir dans ce manuscrit ...

4. Les potentialités de la dé&ection @ectrique haute fré&juence pour

la biologie (cellulaire)

Les applications exploitant les ondes &ectromagnéiques (la figure 1.21) dans les domaines
de la biologie et de la mé&lecine sont nombreuses. Outre 1’optique (microscopes, microscopes
afluorescence, cytomérie en flux pour ne citer qu’eux), les rayons X (X-rays) sont largement
exploiter dans les instruments hospitaliers tels que le scanner (arayons X). Les ondes radio de
quelques dizaines de MHz sont aussi a la base de 1’Imagerie par Résonance Magnétique

(IRM).

Méthodes d’analyse cellulaires en biologie

w
s



Méthodes d’analyse cellulaires en biologie

w
'

Augmentationde la fréquence

10% 10% 10% 10" 10'¢ 10" 10" 10" 10% 10° 10 10° 10°  v(llz)
| | | | | | ) ) | |

¥ rays X rays uv IR Micro M

AM Ondes radio longue
onde

Ondesradio

| |
10 w™ w0 1w 0f 10 10+ 1077 10° 10° 10 10° 10 A(m)

Augmentationde longueur d'onde

Figure 1.21. Le spectre dectromagnéique.

De plus, les hyperfréuences (parfois nommeés Micro-ondes comme ala figure 1.18) et
allant typiquement du Gigahertz & la centaine de Gigahertz) ont ouvert la voie sur de
nouvelles méhodes thé&apeutiques et diagnostiques en meticine et biologie. Des applications
thérapeutiques dans la gamme de fréquence du Mégahertz jusqu’a la dizaine de Gigahertz
sont actuellement al'éude pour des domaines tels que la cardiologie, l'urologie, la chirurgie,
ophtalmologie, traitement du cancer et dautres. Cette gamme fre&guentielle est de plus
exploité par des applications de diagnostic pour la déection du cancer, I'imagerie d'organes,
I’imagerie corporelle pour la sécurité aéroportuaire et plus encore [64]. De nombreuses
recherches sont aussi focalisées sur 1’étude des effets thermiques des ondes
éectromagnéiques hyperfré&uences pour la thé&apie ainsi que sur I’imagerie d’organe

notamment [65-68].

L'utilisation des ondes dectromagnéiques pour caract&iser et éudier les propriéés
diéectriques de substances biologiques telles que des tissus ou des fluides biologiques (sang)
est bien éablie notamment gr&e au travail de Schwan et Stuchly [69-72]. L’essentiel des
éudes a @émenéaune €helle «macroscopique > c'est-adire aux &helles des organes (foie
par exemple) ou des tissus (échantillons centimétrique d’organe ou de peau) [73]. Diverses
autres techniques toujours volumineuses ont &e investiguées, utilisant diffé&ents types de
guides d'onde [74-76]. Ces éudes aexhelle centrimérique n'en sont pas moins tres preeieuses.
En effet, une trés large variééde tissus, d'os, de liquides biologiques variés ont &€émesurés et
pré&sentent tous des signatures @ectriques distinctes. Un autre fait marquant a éjalement &é
démontré dans [73], [74] et [77] notamment : il existe un contraste important entre les
parametres diéectriques de tissus sains et de tissus cancé&eux sur une large gamme de

fréguence au-deladu Gigahertz, comme illustréala Figure 1.22.



Figure 1.22. Paraméires dectriques de tissus mammaires sains et pathogénes (NT : Non-Tumorous Tissue and
TT : Tumorous Tissue) [77].

Nous deéerirons ci-aprés uniquement les techniques non-invasives (c'est-a&dire celles qui
maintiennent la viabilité des cellules lors de ’analyse). En effet, [82] et [83] opé&ent en milieu
biologique s&hé& ce qui, outre la modification apportée du vivant sous éude, tue le matériel
biologique. Ce caracté&e «non-invasif >»>est, anos yeux, une propriééché&e ala technique

hyperfréquence de détection, propriété qu’il est donc capital d’assurer.

Quelques réf&ences [79, 83] mettent en ceuvre des micro-réservoirs (au-dessus de circuits
hyperfré&uences) dans lesquels sont placés par seringue les maté&iaux biologiques aanalyser :
hémoglobine, ADN-A, E-coli [79], et cellules en suspension [83]. Les mesures effectuéss sont
de plus effectuees sur une large gamme de fréguence ce qui permet 1’acquisition de signatures

des milieux biologiques (cf. Figure 1.23 et Figure 1.24).
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Figure 1.23 Ligne coplanaire amicro-puit, testée avec de I'némoglobine [79].
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Figure 1.24 Ligne coplanaire amicroréservoir testéavec des cellules HEK-293 et 10% de DMSO [83].

La publication de Pavlidis et.al. [83] est particuliéement inté&essante car elle montre
&jalement la capacité de suivi en temps ré&l de processus biologique par la technique
hyperfr&uence. En effet, la mort induite de cellules en suspension a &€& suivi durant une
trentaine de minutes : les auteurs ont dénontrédes contrastes conseeutifs sur la permittivité

du fluide biologique comme I’illustre le graphique de droite sur la Figure 1.24.

La caracté&isation large-bande de population de cellules dans leur milieu de culture, donc
sans altéation de ces derniéres, est faite par Katia Grenier et al [78]. Un contraste significatif
sur la permittivitérelative du liquide a @émesuréentre les 2 solutions : avec et sans cellules,

ce qui montre la possibilitéde déecter des cellules par la techniqgue HF en milieu liquide



(Figure 1.25). D’autres mesures ont également permis de quantifier et méme d’identifier des

cellules suivant leur &at : vivante, morte al'aide d'un circuit résonant [84].
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Figure 1.25 Photographie de cellules en suspension dans le biocapteur RF et déection associés [78].

5. But de notre travail et conclusions

Dans ce chapitre nous avons introduit et discuté différentes méthodes d’analyse biologique :
des instruments commercialisé aux solutions abase de bio-MEMS. Les méthodes d’analyses
cellulaires usuelles sont capables d’analyser des matériaux, molécules biologiques, cellules,
tissus, organe, corps entier ; mais p&hent par certains aspects qui peuvent cacher certains
phénomeénes biologiques et empé&her leurs éudes. Parmi ces inconvénients, on trouve

notamment :

v’ La néeessite de marquage qui, bien que conduisant ade grande sensibilitéet sp&ificité
des analyses, impose des éapes «invasives >»assez fastidieuses avant toute analyse. Par
«invasive >3 nous entendons les faits suivants: (1) aprés analyse, les cellules sont
générales inutilisables et (2) pendant I’analyse, on peut se poser la question des

interfé&ences des marqueurs avec le processus que 1’on souhaite étudier.

v/ Certaines techniques (sauf le cytométrie en flux, mais qui lui souffre de 1’étape de

marquage et du fait qu’apres analyse les cellules ne sont « plus tout &fait en forme >»car

un laser les a €lairées) ne sont pas paralléisables.
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C’est donc pour compléter les approches existantes, apporter des solutions aux
inconvéients pre&e&emment cités, développer une nouvelle maniée de sonder le vivant que
nous nous sommes orienté&s vers le développement de circuits hyperfréjuences, intéré avec

les microtechnologies, pour I’analyse cellulaire.

Le but de notre travail de thése est le développement un biocapteur hyperfréguence
permettant la caracté&isation diéectrique large-bande (que nous nommerons par la suite

spectroscopie diéectrigue hyperfré&uence ou simplement spectroscopie) de cellules,

jusqu’a la cellule unique. Nous visons acombiner le micro dispositif hyperfréguence avec

des fonctionnalités microfluidigues assurant ainsi une compatibilité& avec la concept de

lab-on-a-chip au sein duquel notre biocapteur pourra cohabiter avec des fonctions
microfluidiques de manipulation, tri, mélange, chauffage, .... Nous devrons de plus assurer
des propriéés, remarquables pour un systéne de déection lorsque toutes reunies, d’opération

en milieu de culture, sans-contact et sans marquage : ceci assurant la bonne viabilitédes

cellules @udié&s (non-invasivit®, qui pourront par la suite étre réutilisées pour d’autres

analyses ou r@ntroduites dans d’autres expériences.

Enfin, I’intération par les microtechnologies de 1’approche hyperfréquence-fluidique

permet d’envisager une forte miniaturisation de la détection (miniaturisation jusqu’a

quelques micrometres de la zone d’analyse, ce qui correspond aux dimensions d’une cellule),

ainsi qu’une forte paralléisation des analyses de part la fabrication collective des

composants, ce qui ouvre des perspectives pour des applications de criblage pharmaceutique.

Le chapitre suivant présente le premier composant développé permettant d’effectuer une

spectroscopie_diéectrigue_hyperfréuence de milieu liquide sub-nanolitre (assurant une

forte miniaturisation des volumes d’analyse), incluant des suspensions cellulaires localiséss

microfluidiques.

Les chapitres suivants sont quant &eux degiés al’analyse jusqu’a la cellule unique dans

son milieu de culture et pour laquelle tant la technique hyperfréquence que I’intération par

les microtechnologies ont &&optimisees.
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Chapitre II

Spectroscopie diélectrique
HF : liquides biologiques et
suspensions de cellules
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1. Introduction

Une grande partie de notre travail de thése a consisté amettre au point de nouvelles
approches, basees sur la spectroscopie diéectrique hyperfré&uences (HF), de caracté&isation
de divers maté&iaux biologiques liquides ainsi que des cellules vivantes en suspension. La
spectroscopie diéectrique HF pré&ente des caracté&istiques en rupture par rapport aux
techniques existantes, pré&sentées au chapitre pré&élent, elle permet notamment une analyse :

e sans contact avec le mat&iau acaractéiser,

e en milieu liquide a contrario de certaines techniques qui requieent une fixation (i.e.
seehage) des ehantillons biologiques (comme des cellules). On peut donc éudier des
cellules vivantes en suspension dans leur milieu de culture,

e non-invasive (et non ionisante) du vivant (sous condition d’utiliser de trés faible niveau
de puissance, comme c’est le cas dans nos travaux), c'est adire que la technique
n’interfére pas avec le maté&iau biologique. On peut donc suivre, en temps re&l, un
processus biologique sans I’altérer ainsi que réutiliser 1’échantillon biologique aprés test
pour effectuer d’autre type d’analyse ou de traitement,

e sans marquage, ce qui rejoint le point pré&édent,

L’utilisation des ondes électromagnétiques permettant de caractériser et d'étudier les
propriéés didectriques de substances biologiques telles que les organes (d&imérique), les
tissus (centimérique) et méne le sang (millilitre) a é&é& é&ablie dans les années 1980
notamment gr&e aux travaux de Schwan et Stuchly [1]-[4]. Les travaux se sont n@nmoins
cantonnés aux fréquences basses du domaine hyperfréquences (jusqu’a quelques Gigahertz) et

sur des &hantillons centimériques.

Nous présentons dans ce ménoire nos travaux sur les potentialités, pour les domaines de la

biologie et du biomélical, apportées par la convergence entre :

e [’analyse spectroscopique hyperfréquence sur plusieurs (=3) décades (de 40MHz a
40GHz, tout afait extensible jusqu’a 100-200GHz) d’échantillons biologiques en milieu
liquide, donnant accés a une richesse d’informations,

¢ les microtechnologies permettant 1’observation d’objets biologiques micrométriques, et

notamment des cellules.
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Nous allons notamment démontrer que, allieé ala microfluidique [5], la technique HF
permet une analyse sous trés faible volume, dans la gamme du nano-litre comme c’est le cas
dans ce chapitre, et méme descendre jusqu’a I’échelle de la cellule (cf. chapitre III). Enfin, les
capacités de fabrication collective des microtechnologies permettent d’envisager une
parall&isation massive des déecteurs pour des applications de criblage biologique haut-débit.

Notre travail s’est tout d'abord concentré sur le développement d’un biocapteur miniature,
opé&ant dans la gamme du nanolitre et compatible entre autre avec une analyse de suspension
de cellules, analysant les propriétés diélectrique d’échantillons biologiques liquides sur une

large gamme de fréguences hyperfreéguences.

2. Interaction ondes HF et matieres biologiques/liquides

Un matériau est classé comme ‘diéectrique’ lorsqu’il a la capacitéde stocker de I'énergie
éectromagnéique quand un champ dectrique externe lui est appliqué Le vide, le verre,
certains plastiques et certains liquides (pas les liquides conducteurs) sont des diéectriques et
sont donc caract&isé par des propriéés didectriques. Ces propriéés rendent comptent de
I’interaction entre le champ électrique et la matiére (de sa capacité a stocker de I'éergie
éectromagné&ique par exemple). Ce sont bien é&idemment ces proprié&és qui nous inté&essent
(leurs spectres dans le domaine hyperfréguences plus préeisément) car elles constituent la
signature électrique du matériau (biologique) considéré et permettent d’en déduire ses

caractéristiques (biologiques).

Ce paragraphe deéerit donc la physique derriée les propriéé didectriques du maté&iau et

notamment les liquides.



2.1 Propriéé& didectriques de maté&iaux

La Figure 1.1 illustre I’interaction champ électrique-matiere (hors vide). Tout mat&iau (&
I’exception du vide) est constitué de molécules, d’atomes formant des dipdes ectrostatiques
qui interagissent avec un champ d&ectrique. On parle de polarisation, car ces dip&es
s’orientent (=se polarisent) suivant le champ qui leur est soumis. Cette polarisation vient donc
de diffé&ents phéomenes physiques :

e la polarisation dectronique, toujours présente, est induite par le déplacement et ala

déformation de chaque nuage éectronique des atomes,

¢ la polarisation atomique est due aux dénlacements des atomes au sein d’une molécule.

¢ la polarisation dipolaire (ou dite d'orientation) existe lorsque des mol&ules préentent

intrinséguement un moment dipolaire : le barycentre des charges positives ne comcidant
pas avec celui des charges néatives. On parle alors de molé&ulaire dipolaire : la

molécule d’eau  (H20) en est un exemple central.

Non polarisé

CRORCECATECAS
SRCEACICRCNG

Polarisé par un champ électrique appliqué

+ + + + + + + + + + + +

OO QO
00 00 6O

Figure 11.1 Polarisation de milieu diéectrique par un champ dectrique.

Le phé&omene de polarisation (qui est un phéomene microscopique) se quantifie

(macroscopiquement) par la polarisation du maté&iau (P) qui est une quantité vectorielle
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(orienté suivant les dipdes polarises), qui dépend lin&irement (sous champ modé&& comme

c’est le cas dans nos travaux) du champ électrique appliqué [7] :

—

FzsoxE Equation 2.1

Ou les constantes g et y sont nommées respectivement: permittivit€ du vide et
susceptibilité du matériau. g (= 8.854187x10"" F/m) est une constante absolue de physique
au mettre titre que la constante de Boltzmann ou la vitesse de la lumiée dans le vide. Par

contre y est fonction du matériau et surtout des dipdles qui le constitue.

Lors du phénomene de polarisation, les dipoles s’orientent : il y a déplacement circulaire
de charges (voir Figure 11.1). Qui dit délacement de charge dit densitéde courant qui

s’exprime par :

— dD .
Jp = at Equation 2.2

Jp quantifie la densité de courant de déolacement et D se nomme champ déplacement

éectrique qui vaut :

—

D=g E + P Equation 2.3

Ces deux expressions (2.2 et 2.3) montrent comment la polarisation d’un matériau
contribue au champ délacement dectrique induisant ainsi un courant dit de déplacement.
Au-dela de cette démonstration d’électromagnétisme, nous voulons pointer que ce
mesanisme : champ électrique — polarisation — champ déplacement électrique — densité

de courant de délacement identifie un matéiau.

En développant I’équation 2.3 avec 1’équation 2.1 il vient :
D=eo(1+ %) E Equation 2.4

Ce qui nous permet d’introduire une quantit¢ adimensionnelle caractérisant le matériau

interagissant avec le champ @ectrique : la permittivitérelative &, (relative au vide):

=0+ Equation 2.5



Le vide est choisi comme réf&ence, car il est défini de maniére absolue et indiscutable, il

est lin&ire, homogéne, isotropique, et avec réonse instantanée.

C’est donc la permittivité relative qui résume (macroscopiquement) a elle seule la réponse
(microscopique) du maté&iau au champ @ectrique. Nous allons voir dans les paragraphes
suivants que cette quantité est complexe (c’est un nombre complexe) et fonction de la
fréuence : c’est la signature électrique qui nous intéresse d’obtenir pour les matériaux

biologiques aanalyser.
2.2 Permittivitécomplexe et comportement fréjuentiel

Par rapport ala réponse du vide, la réction de tous maté&iaux soumis ades champs
éectromagnéiques dépend de la fré&uence de ce dernier. Cette dépendance de la fré&juence
s'explique par le fait que la polarisation d'un maté&iel ne réond pas instantanénent aun

champ appliqué et si le champ varie trop rapidement la polarisation peut ne pas se produire,

ce qui reviendrait aavoir P= 0. Suivant le type de polarisation (&ectronique, atomique ou

dipolaire) ce «deérochement >»se produit ades fréuences diffé&entes, comme illustréala

Figure 11.2 (courbe €’).
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Figure 11.2 Laréponse en fréguence de la permittivitéet lien avec les trois méanismes de polarisation [6].

Cette figure illustre de plus I’intérét d’opérer en gamme hyperfréquence (micro-onde) pour
laquelle les signatures mesurés rendront compte de la dynamique du phéomene de
polarisation dipolaire. Cette dynamique se nomme relaxation diéectrique : elle modé&ise la
perte de polarisation, donc la perte d’énergie stockée, ainsi que I’augmentation de 1’énergie

absorbée par le milieu, dont I’image correspond a la courbe €’ de la Figure 11.2.

Le paragraphe suivant deerit plus en dé&ail le phéomeéne de relaxation didectrique et
introduit le concept de permittivité complexe, rendant compte de I’énergie absorbée par le

maté&iau.



2.3 La relaxation diéectrique

Dans le domaine temporel et d’une maniére générale, le phéomeéne de relaxation d’un
systame identifie I'existence d'un retard de réonse de ce systame lorsqu’il est soumis aune
excitation exté&ieure. Dans le cas de la relaxation didectrique qui nous inté&esse, lorsqu'on
applique brusquement un champ @éectrique a un matériau, sa polarisation s’établit avec un
certain temps dit temps de relaxation tr. Inversement, lorsque le champ est annulé un temps
de relaxation tr est neésessaire pour que le maté&iau retourne dans son éat de désordre
molé&ulaire initial [9]. Le temps de relaxation tg est défini comme le temps né&essaire pour
que la polarisation croisse (ou deeroisse) all/e par rapport &sa valeur finale (initiale). Lors de
cette phase de relaxation, les moléules (on se limite ici ala polarisation dipolaire de
molécules) s’orientent donc, ce qui provoque des frictions internes. C’est le principe des fours
micro-ondes, pour lesquels le champ électromagnétique agite les molécules d’eau : leurs
frictions sur leurs environnements provoquent le chauffage de maté&iau pour que les
molé&ules tournent lentement et approcher exponentiellement. Le phénoméne de relaxation

s’accompagne donc d’une déperdition d’énergie.

Transposé dans le domaine fréguentiel, ce phé&omene de relaxation est de type
«passe-bas >»: au-dessous d’une fréquence limite (dite fréquence de relaxation =fg qui dépend
du temps de relaxation suivant I’équation 2.6) la polarisation dipolaire s’établit nominalement;

en dessus de fg, la polarisation dipolaire ne s’établit plus.

1 1

T=—=

wWR o 27TfR

Equation 2.6

Ou f est la fréquence de relaxation.

Ce phéomene de relaxation se mod@&ise par une dépendance en fré&uence de la
permittivité relative du matériau. Pour tenir compte du phénoméne de perte d’énergie, est

introduite la notion de permittivité relative complexe décrit par 1’équation 2.7.

e(f)=¢&(f) —ie"(f) Equation 2.7
Avec £'(f) la partie ré&lle de la permittivité relative complexe qui correspond a &,

introduit par 1’équation 2.5; " (f) la partie imaginaire (oppos€e acause du signe négatif) de
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(9,
N

la permittivité relative complexe qui traduit les dissipations (diélectriques) d’énergie du

maté&iau [8].

Il existe plusieurs modées de relaxation, la plus ancienne est introduite par P. Debye [10]

(on parle de relaxation de Debye) et est déerite par:

e'(f) = €'feeo + % Equation 2.8
()
(£’f=0_£’f=°°)'(f/fR)

e"(f) =

> Equation 2.9

1+(£)
fR

Ou g—,, et g, correspondent ala permittivit€ aux fréguences extr@nement hautes et

extr@nement basses, respectivement.

Le tableau Il.1 présente les valeurs du modeéle de Debye pour de 1’eau déionisée (DI) a
30<C tandis que la Figure 11.3 préente les parties reéelle et imaginaire de la permittivité
relative ainsi moddisé&. Nous constatons que g'est constant au-dessus et au-dessous de la
relaxation avec une transition se produisant aproximitéde la fré&uence de relaxation. En
outre, £'est faible au-dessus et au-dessous la relaxation avec un maximum qui apparaT dans

la zone de transition ala fr&uence de relaxation.
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Figure 1.3 La relaxation de Debye de I’eau a 30 °C [6].

TABLEAU I1.1

-

Eau 30C 4,9 76,47 22,10GHz

Obtenir des informations sur la relaxation didectrique associé& au phéomene de
réorientation des molécules dipolaires n’est pas anecdotique : nous pensons qu’il permet de
signer le contenu moléculaire d’une solution et d’un objet biologique. En milieu hé&&ogene
(suspension de cellules par exemple), le phénomeéne de relaxation diéectrique HF
correspondra a une observation globale de 1’échantillon [11-12], rendant plus complexe

I’interprétation mais ne remettant pas en cause les capacités d’analyse qui en découlent.

Les figures 11.2 et 11.3 démontrent que la gamme de fréjuence de ce phéomene se situe,
pour les milieux aqueux (c'est-adire tous les maté&iaux biologiques que nous sommes
susceptible de rencontrer) dans les hyperfréuences (1-40GHz). C’est donc dans ce contexte
gue nous avons déreloppé des systénes de caract&isation en gamme HF de maté&iau

biologique.

3. Conception d’un microsystéme de spectroscopie HF de

maté&riaux biologiques
Nous sommes imposés plusieurs objectifs principaux pour notre systéme d’analyse :

e railiser une spectroscopie dans la gamme des hyperfré&uences de paramétres dectriques
rendant compte de la relaxation dipolaire. Est ainsi attendue une signature riche et
spécifique a 1I’objet observe,

e @re capable d’analyser des objets biologiques
< en milieu aqueux (contrairement acertains travaux/techniques opé&ant avec des

objets biologiques fixé/secs). Nous souhaitons éviter tout préconditionnement de
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I’échantillon spécifique a la technique (passage en milieu de sucrose, éape de
marquage, ...),

<~ dans la gamme des dimensions micromériques / des volumes du nanolitre, ceci
permettant (1) de se rapprocher des dimensions des cellules et (2) d’envisager une

paralléisation des déecteurs.

Ce dernier point impose de développer conjointement le biocapteur HF avec des circuits
microfluidiques en charge du convoyage des &hantillons biologiques dans la zone active du

déecteur.

3.1 Principe de mesure des propriéé& HF d’un matériau

Le mé&anisme général de mesure des propriétés HF d’un matériau est le suivant :

e une source @net un champ (une éergie) dectromagné&ique,
e une partie du champ traverse le matériau a analyser, il s’en suit une interaction
champ-matiere qui impacte le champ &ectromagné&ique,

e un ré&epteur capte ce changement de champ.

Par conseguent, il s'agit d’une séquence : source-interaction-réepteur, illustrépar Figure
11.4.

Les lois physiques déerivant la théorie des champs éectromagnéiques d&linent plusieurs
conséquences sur les ondes de I’interaction champ-matiere : comme la réflexion, la diffraction,

la dispersion, les interfé&ences, ... [13].

Matériaux biologique

|
ar

Figure I1.4 La méeanisme fondamental de mesure micro-onde de champ proche

Deux situations doivent &re distinguées :



e les ondes se propagent depuis la source vers le réepteur. Dans ce cas, la ré&olution
spatiale est de I’ordre de grandeur de la longueur d’onde. Dans notre cas, la longueur
d’onde est centimétrique (lcm a 30GHz dans le vide) et compte tenu que nous
souhaitons analyser des objets micromériques, nous ne retiendrons pas cette situation.

e l’interaction champ-mati€re se fait en champs proche (proche voulant exprimer que les
distances (source-objet-ré&epteur) sont tres inféricures a la longueur d’onde). C’est dans

cette configuration que nous avons focalisénos travaux.

3.2 Mé@hodes de mesures des propriéé& HF d’un matériau

Les mé&hodes @ectriques HF de caract&isation des matéiaux se catéjorisent généalement
en: mé&hodes non ré&onantes et mé&hodes ré&onantes. Les mé&hodes non réonantes sont
utilisées si I’on souhaite obtenir une connaissance genéale des propriéés éectromagnétiques
sur une large gamme de fréguences (spectromérie : c’est la voie qui nous intéresse), tandis
que les méhodes réonantes sont utilisées pour déerminer les proprié&é de maté&iau pour

une fréguence unique ou plusieurs fré&uences discreées [13].

Pour les mé&hodes non ré&onantes, i.e. large bande, les propriéé des maté&iaux sont
fondamentalement déluites de la réflexion des ondes sur I’objet ainsi que de leur transmission
au travers de ce dernier (cf. Figure 11.5). Tres grossieement, les amplitudes des ondes
permettent de déterminer I’atténuation dans le matériau tandis que les phases donnent des

indications sur la permittivitérelative de ce dernier [14].

LUonde incidente L, ,
_~ L échantillon

'onde
transmise

L'onde réfléchie

Spectroscopie diélectrique HF : liquides biologiques et suspensions de cellules

(6]
(]



Spectroscopie diélectrique HF : liquides biologiques et suspensions de cellules

(0]
(o))

Figure 11.5. Caracté&isation du maté&iel utilisant la mé&hode non ré&onante

3.3 Choix de I’architecture du biocapteur

Considé&ant la co-intération des circuits HF et microfluidiques, nous avons choisi la
configuration coplanaire pour le capteur éectromagnéique. Ce choix dimine de plus le
besoin des trous traversants indispensables en technologie non-coplanaire (microstrip
notamment) [11]. La déection sera capacitive : schénatiquement le maté&iau sera placéentre
2 dectrodes, la caracté&isation dectrique permettant la déermination de la capacité(image de
la permittivitérelative) et de la conductance (image des pertes du matéiau). La Figure 11.6
illustre ce concept en montrant sa transposabilitéen technologie coplanaire : les 2 éectrodes
sont cGe-acd@e sur le mé&ne plan: le champ @ectrique baignant, par effet dit de bord

(fringing field), dans le maté&iau aanalyser (en gris).

(a) (b) + (c)

Figure 11.6 Déection capacitive : (a) capacité a plaques paralléles (parallel plantes) que ’on peut, par

transformations successives (b) convertir en technologie coplanaire (c) CPW [15].

Cette configuration est parmi les solutions les plus largement utilisés pour les applications
de déection de produits chimiques en raison de nombreux avantages tels que la simplicitéde
mise en ceuvre. Ce principe de détection constitue donc un moyen simple et intérable de

raliser la spectroscopie diéectrique du maté&iel sous investigations [15].

3.4 Conception du biocapteur

Notre biocapteur est constituéde deux parties principales :



e le circuit biocapteur hyperfréuence constitu€ de lignes coplanaires (CPW pour
CoPlanar Waveguide) d’accés avec, au centre : la capacitéde déection qui est une
capacitéinterdigitée (nous verrons plus loin I’intérét de cette configuration interdigitée),

¢ le canal microfluidique qui localise le fluide aanalyse au-dessous de la zone active qui

n’est autre que la capacitéinterdigites.

La figure 11.7 montre I’architecture du biocapteur : le choix de la configuration coplanaire

de la déection capacitive facilite la co-intégration avec le canal microfluidique.
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Figure 11.7 Architecture du biocapteur muni de son micro-canal

3.4.1 Conception HF du biocapteur

Pour concevoir notre circuit &ectromagnéique, nous avons utiliséle logiciel commercial
HFSS qui est un simulateur 3D de champs éectromagnéiques hyperfré&uences par dements
finis. Il permet de pré&lire les réonses ectriques des circuits HF ainsi que de simuler les
champs &ectromagnéiques dans les structures, ce qui est capital pour notre application de

biocapteur HF.
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La figure 11.8. (A) illustre la distribution du champ @ectrique 220GHz, qui est fortement
concentrédans la zone de la capacitéinterdigité. Cette forte intensitédu champ éectrique
déinit la zone active (i.e. sensible) du dispositif c'est-adire la zone dans laquelle I'interaction
liquide-champ est maximale. Cette simulation montre de plus I’intérét de la configuration
multi-doigts (interdigitée) : le champ est uniforménent intense sur une surface de 150pm x
150pm définissant ainsi la zone sensible au dessus de laquelle le micro-canal doit convoyer

I’échantillon liquide a mesurer.

La figure 11.8. (B) présente I’intensité du champ électrique en coupe transverse (transverse
par rapport aux acces coplanaires). Le champ est fortement concentréjusqu’a 10um environ
au-dessus de la capacité(la zone rouge identifie un champ compris entre 80% et 100% de la
valeur maximale), il reste intense jusqu’a 20um (les zones verte et jaune identifient un champ
compris entre 50% et 80% de la valeur maximale), et dévient né&ligeable au-delade 40pm.
Pour la suite nous considéerons une hauteur de zone sensible &20m (critére des 50%

correspondant &-3dB), ce qui donne un volume d’analyse de 450x10% pm?® &uivalent &0.45

nanolitre.

Figure 11.8. (A) la distribution du champ &ectrique du dispositif CID en vue de dessus, (B) le champ &ectrique

en vue en coupe.

Nos objectifs sont donc atteints: un dispositif large bande analysant les propriéé&

didectriques de liquide et opé&ant dans la gamme du nanolitre.

La Figure 11.9 et Tableau. I1.2 dé&aillent le dimensionnement du biocapteur.



Figure 11.9 Schéma du biocapteur HF avec un zoom pour la zone déection.

TABLEAU 11.2

DIMENSIONS DU BIOCAPTEUR HF

Dimensions Valeurs |Dispersions

Electrodes L1 1450um +0.5um
L2 140um +0.5um

L3 10pm +0.5um

W1 300pum +0.5um

W2 150pum +0.5um

W3 15um +0.5um

W4, W5 | 10pm +0.5um
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3.4.2 Conception de la partie microfluidique

La fonction du canal microfluidique est le guidage de I’échantillon fluidique au niveau de
la zone active du biocapteur. Les avantages d’opérer en microfluidique sont la faible
consommation de réactif (nanolitre), le contr@e et la répéitivitédes volumes mis en jeu, la
paralléisation des opéations fluidiques ainsi que la possible production de masse afaible
cox de dispositifs identiques [16]. La figure 11.10 présente les vues de dessus et en coupe du
micro-canal. Ce dernier est constitué de deux accés pour le liquide, la largeur de 1mm
facilitant I’injection et la mobilité du liquide, et d’une constriction de 150um large localisant
le liquide au-dessus de la zone de déection. Nous avons fixéla hauteur du canal a40pm.
L’extension des champs électromagnétiques de 40um au-dessus des dispositifs HF maximise

son interaction avec le liquide.

Substrat

Figure 11.10 Schématique du micro-canal en vue dessus et vue en coupe.

Le biocapteur HF congl, nous l'avons ensuite fabriqué La filiée technologique

correspondante est deéerite dans le prochain paragraphe.



4. Fabrication du biocapteur

La fabrication du biocapteur comporte plusieurs éapes:

e 1’¢laboration des circuit HF sur un substrat quartz,

e [’¢élaboration du micro-canal r&lisédans I'éastomere Polydimethylsiloxane (PDMS),

o et finalement I'assemblage des deux parties.

La fabrication du capteur HF/fluidique s'appuie sur des procé&lé& de microfabrication
traditionnels (photolithographie, gravure, croissance et dépdt de films, assemblage...) bien
éablis au LAAS.

Afin de reéliser notre biocapteur, la principale technique mise en ceuvre est la
photolithographie, correspondant al'ensemble des opé&ations permettant de transféer une
image (géé&alement préente sur un masque) vers un substrat. Cette technique est tres
utilisée dans l'industrie du semi-conducteur. Les motifs de limage ainsi transf&é
deviendront par la suite les diffé&entes zones des composants éectroniques [17].

Aprés avoir dessinéles diffé&ents niveaux des structures sur le logiciel Clévin 4, le jeu de
masques est fabriquéau LAAS-CNRS avec le systéne d'&riture laser DWL 200 Heidelberg
Instruments. Ce type d'éjuipement permet d'obtenir des masques de ré&olution infé&ieure au
micrométre. Chaque niveau correspond aune éape technologique particuliee. Dans le cas de
ce biocapteur HF, seuls 2 niveaux sont requis: un pour la déimitation des circuits HF et un

second pour la fabrication des canaux fluidiques.

4.1 Elaboration du circuit HF

Afin de s'affranchir des pertes induites par I'effet de peau, il est normalement pré&oniseé
d'utiliser une &aisseur de méallisation sup€&ieure ou €ale atrois fois I'éaisseur de peau, ce
qui ejuivaut dans la gamme 1-40GHz &aune éaisseur minimale de 2,5 pm. Or pour assurer
une bonne adh&ion du canal fluidique sur les circuits HF et minimiser toute fuite, il est
préférable d'utiliser une métallisation de faible épaisseur, choisie de 0,3 pum dans notre cas.
Nous avons donc optépour une méallisation obtenue par la technique de "lift-off" plut&

qu'un déa @ectrolytique plus appropriéade fortes &aisseurs méalliques.

Le proceléelift-off est indiquésur la Figure 11.11.
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Figure 11.11. Schématique de la fabrication des circuits hyperfréguence: (A) Nettoyage du substrat; (B) Dé& de
la résine photosensible; (C) Photolithographie par UV;(D) Développement de la ré&ine; (E) Evaporation du méal;

(F) Suppression de la ré&ine; (G) Les éectrodes sont pré&es.

Une fois les masques pré&s, nous commengns par le nettoyage d'une plaquette de quartz,
de 500 pum d'épaisseur, dans un mélange sulfochromique, appel€RT2, suivi d'un rinage a
I'eau De-lonisé& (DI) et d'une déshydratation (cf. &ape A de la Figure 11.11). Ensuite, une
résine néyative NLof de 2,5 pm d'&aisseur est déposée sur le substrat (cf. éape B de la
Figure 11.11). Il s'agit d'une ré&sine dont les flancs aprés développement sont rentrants, ce qui
favorise I'@imination finale de la ré&ine (é&ape F de la Figure 11.11). La résine est ensuite
exposée aux UV au travers du masque correspondant aux circuits HF, puis développé dans le
dérveloppeur MF-CD-26. Les solvants speeifiques contenus dans le développeur vont
permettre d'@iminer la résine non exposée et ainsi structurer la couche de ré&ine déposée sur
le substrat [17] (&ape D de la Figure 11.11). La couche méallique en titane (500A) et en or
(300nm) est ensuite évaporée sur toute la plaquette al'aide d'un canon aéectrons. La résine et
les zones méalliques non dé&iré&s sont @iminées gr&e aun bain d'acéone qui attaque la
résine (proc&deLiff-off [18]), suivi d'un rin@ge al'eau DI. Le méal directement en contact
avec le substrat reste quant alui intacte. Le circuit HF sont alors pré&es. La Figure 11.12

illustre par quelques images les @ectrodes fabriquees.



Figure 11.12. Le circuit hyperfré&uences : Photographie d'une ligne coplanaire avec une capacitéinterdigitée; et

zoom de la zone de dé&ection sur la photographie de droite.

L'é&ape suivante consiste afabriquer les canaux microfluidiques.

4.2 Elaboration des micro-canaux en PDMS

Notre choix du maté&iau pour fabriquer les canaux microfluidiques s'est portésur le
Polydimethylsiloxane (PDMS). 1l présente en effet I’avantage d’étre particulié&ement bon
marché facile areépliquer en utilisant des techniques de micro-moulage, biocompatible,

transparent, et bien d'autres atouts encore [19].

Les canaux microfluidiques sont obtenus par moulage. Le principe généal du procé&léest

déerit sur la Figure 11.13. 1l comprend les éapes suivantes :

¢ lafabrication du moule qui correspond aune version en negatif des canaux,
¢ le moulage du PDMS liquide et sa ré&iculation

e suivi par son démoulage, puis pergage pour ré&liser les acces et connexions fluidiques.
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Figure 11.13 : Le proc&léde coulage du PDMS.

(B)

4.2.1 Fabrication du moule

Le moule est fabriguéal'aide d'une plaquette en silicium. Le proc&é&commence par un
nettoyage du substrat. Une réine positive photosensible est ensuite déposeée, recuite, insolé
et enfin développé (cf. Fig. 11.13 (A)-(C)). Cette résine sert de masque durant I'éape suivante
de gravure profonde du silicium par Deep Reactive lon Etching (DRIE). L'éaisseur gravee
correspond a40 pm, soit la hauteur souhaité& du micro-canal. Enfin, la résine ré&iduelle est

retirée dans un bain d’acétone, comme indiqué sur la Fig. I1.13 (D).

Afin de faciliter le dénoulage des puces en PDMS, nous avons ré&liséun traitement de la
surface du moule en silicium avec un silane OTS (Octadecyltrichlorosilane) avec une
concentration de 1% dans du xyléne. Cette éape permet de rendre la surface du silicium
hydrophobe (avec un angle de contact proche de 1109. A cet &ard, il est inté&essant de noter
que le PDMS non ré&iculé mouille les surfaces traitées a 1’OTS, ce qui rend possible

I’enduction ala tournette. En revanche, le PDMS réticulé n’adhére pas sur ces surfaces.

4.2.2 Moulage, dénoulage et percge des canaux en PDMS

Le moule en silicium est rincé avec de I’isopropanol, puis s&héavec de I’azote avant de
faire le moulage. Puis, comme indiquésur la Fig. 11.13 (E), on verse 8 g de PDMS (de type

Sylgard 184, avec un rapport base : agent ré&iculant de 10:1, qui aura pré&lablement d&jazé



dans une cloche avide pendant 30 minutes) sur le moule de silicium de 4 pouces de diamétre.
Une fois la surface du PDMS bien homogene, on place le moule dans un four spe&ifique pour
polymee a75<C pendant 1 heure. Les composants ré&iculé en dastom&e PDMS peuvent
alors &re dexollé&s du moule (cf. Fig. 11.13 (F)). La Figure 11.14 montre I’image MEB du
micro-canal en PDMS ainsi obtenu. La hauteur des parois mesurée est ~39 pum et la largeur du

passage réréei est ici de 148um. Les canaux sont enfin percés et dé&oupés.

Micro canal

CNRS-LAAS 10.0kV 12.1mm x170 ESED 40Pa

Figure 11.14 L’image MEB du micro-canal en PDMS.

Le percage des trous dans les puces est dédié a l'injection de liquide dans les

micro-canaux.

4.2.3 Hydrophylicitédu PDMS par traitement de surface

L'un des défauts du PDMS réide dans son hydrophobicité ce qui rend difficile I’injection
de liquides dans le micro-canal. La solution la plus couramment utilisé& pour rendre le PDMS
hydrophile consiste afaire un traitement de surface par plasma oxygeéne. Cependant, il est
bien connu que la surface de PDMS oxydé reprend rapidement son hydrophobicité apres
I’oxydation [20]. Par consé&juence, un autre traitement de surface publiépar Yu and Han [21]
a éémis en place afin d'assurer une plus longue pé&iode d'hydrophylicitéde I'@astomére. Il
s'agit de faire interagir un PEG (Poly -é&hylene glycol) avec le PDMS en utilisant un procé&lé
de gonflement-déonflement du PDMS.
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Le protocole de traitement est le suivant. Tout d'abord, un plasma oxygene est appliquésur
le PDMS. Il est effectu€dans un systéne plasma (PVA de Tepla 300, Allemagne) aune
fréguence de 2,45 GHz. Un débit constant d'oxygéne (1000 mTorr) et 200 W de puissance RF
est utilisé pendant 30 sec. Le PDMS est ensuite immergé dans 0,17 ml de 2-[méhoxy
(polyéhyleneoxy) propyl] trimé&hoxysilane 90% (de ABCR GmbH& Co, Allemagne), qui a
éépralablement mé&angéas0 ml de toluéne (apartir de Sigma-Aldrich, USA) pendant 1 h
pour préparer un PDMS trait€éau PEG avec sa propriéé&de surface contrdé[22]. Puis, le
PDMS est plongédans de l'isopropanol avec application d'ultrasons appliqués &35 kHz
pendant 1 min pour &iminer les restes de solvant du traitement. Les micro-canaux en PDMS
traité sont alors pré&s apres deux éapes finales: rinage et sé&hage dans une cloche avide

pendant 2 h.

Afin de mettre en &idence la longé&itéde I'nydrophylicitédu PDMS gré&e au traitement
PEG, les angles de contact pour des €hantillons de PDMS non trait& de PDMS traité&par
plasma O, et de PEG-PDMS ont &€& mesuré en utilisant la technique de la goutte, et en
I'occurrence avec des gouttelettes d'eau dé€ionisee. Les résultats sont pré&enté sur la figure
I1.15. Le PDMS non traité pré&ente un angle de contact de l'ordre de 110° et est donc
hydrophobe en permanence. Le PDMS trait€uniquement par plasma oxygene retrouve un
caractere hydrophobe avec un angle de contact sup&ieur a90“aprés une durée de 100 min.
Enfin, le PDMS traitépar la mé&hode du PEG pré&ente une bonne stabilitéd'angle de contact
restant faible pendant une dizaine de jours, ce qui est suffisant pour nos mesures. De plus, la
couche PEG est résistant a 1’adsorption de protéines [23], ce qui confeére un attrait

supplémentaire ala technique de traitement pour nos tests de maté&iaux biologiques.
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Figure 11.15. L’angle de contact de PDMS non traité, de PDMS traité par plasma O, et de PEG-PDMS.

4.3 L’assemblage de circuit HF et des micro-canaux

La derniee éape de fabrication des puces est 1’assemblage. On a choisi d’abord la
meéhode classique : coller la partie PDMS sur la plaquette métallisée a I’aide d'un traitement
au plasma O,. L’alignement des deux parties est fait sous un microscope d’assemblage. La

figure 11.16 montre I’image d’un biocapteur ainsi obtenu.

Figure 11.16 Image d’un biocapteur coplanaire HF avec capacité interdigitée au niveau de la zone de détection
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Cependant, il peut parfois subsister des problemes de fuites en raison de I'&aisseur de
circuit HF qui impliquent de fait un relief non négligeable pour le collage. Ceci est
particulieeement dommageable durant la caract&isation des composants et peut endommager
les pointes de mesure. Ceci est illustrésur la figure 11.17 avec le schéma du composant vu en
coupe et son image MEB, sur lesquels on peut observer une zone non scellé. Afin
d'optimiser le collage des canaux PDMS sur les éectrodes, nous avons testé l'ajout d'une
couche intermédiaire de ré&sine SU8 entre le PDMS et le substrat pour favoriser I'adhé&ence et
I'éanchétédes deux parties. Le protocole est pré&isésur la figure 11.18. Tout d'abord, une
couche d’environ 10um de résine SUS est déposés sur une plaquette vierge et non recuite. Le
canal PDMS est alors transfé&ésur cette plaquette et mis en contact avec la ré&ine SU8 en
utilisant la méhode dite de ‘soft lithographie’ (stamping). Aprés déollement, le bas des murs
des canaux sont estampé& d’une couche SU-8. Les canaux avec SU8 sont ensuite placés sur le

circuit HF et fixé& via un recuit et donc le durcissement de la couche SUS8.
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Figure 11.17 (a) Schéma d'une zone non &anche entre une paroi de PDMS et le substrat (b) Image MEB d'un
canal en PDMS dont l'accroche n'est pas compléte sur les méallisations inféieures apreés collage par traitement

au plasma O,.

Aprés optimisation du collage par SU8, nous avons observé I'éat du collage entre le
PDMS et le substrat méalliséal'aide d'un MEB. La figure 11.19 montre que les €arts ont &é&
remplis par la couche SU8. Cette mé&hode permet donc de ré&oudre les possibles fuites des

composants et fournit de plus une force collage suffisante (de I'ordre de 25-35 psi).
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Figure 11.18 Le proc&léde collage de canaux en PDMS sur des éectrodes al'aide d'une couche intermédiaire
SuU8.
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Figure 11.19 Image du collage d'un canal en PDMS sur le circuit HF via une couche SU8.



5. Exp&imentations

5.1 Maté&riels et mé&hodes

Les mesures sont effectuées directement sur plagquettes gr&e adeux sondes coplanaires
‘masse-signal-masse’ connectées aun analyseur de réseau en charge des mesures éectriques
larges bandes. Le banc de test prend également en charge I’injection des eéhantillons
fluidiques et biologiques via un pousse seringue de preé&eision. De plus, 1’observation des
fluides est effectueé a 1’aide d'un microscope muni d’une caméra CCD connectée a un
ordinateur. Le dispositif est placésur une semelle dont la tempé&ature est régulée a20 <C.

L’architecture du banc expérimental est présentée a la figure 11.20.

Microscope

Sortie

!.(

——y

Pousse

seringue L'analyseur de

réseau

Figure 11.20. L’architecture du test micro-onde et microfluidique

Les parametres S (parametres de réflexion et de transmission de puissance) sont mesurés
de 40 MHz &40 GHz. Un calibrage ‘Short-Open-Load-Through’ (SOLT) raméne les plans de
mesure au niveau du bout des pointes des sondes coplanaires, c'est-adire aux extrénités des

lignes d’acces [24].
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5.2 Procédure d’extraction de parametres du liquide et validation

\

Nos mesures sont donc associées a I’ensemble ‘ligne d’accés + mur du micro-canal +
capacité de déection + mur du micro-canal + ligne d’accés’, mais c’est uniquement les
caracté&istiques (admittance) de la capacitéde déection qui nous intéesse. Pour extraire cette

admittance complexe, nous avons déelopp€la méhode suivante :

e la structure vide (avec de I’air) a été mesurée et nous en avons déduit le modée des
deux lignes d'acces coplanaires, les deux capacité parasites correspondant al'impact
des parois du micro-canal et le capteur didectrique (IDC). La figure 11.21 présente les

parametres de réflexion et transmission mesurés et ainsi modédisés.

10
] 0
0 5 /'\/
ot S11
10—
: 521 /
-20—
i Ligne accés Cair Ligne acces
] | |
| | |
-30— - \odéle
| Cmur Cmur
A Mesure
-40 l|||I||||IlllllllllIlllllllllllllllllll
0 5 10 15 20 25 30 35 40

Figure 11.21. Paraméres de réflexion et transmission mesurés et mod@isé (insert : modée dectrique
du dispositif avide).

e la structure est ensuite mesurée avec un liquide chargéet une proc&lure d’épluchage

(‘de-embedding’ en anglais) est appliqué pour supprimer les effets des lignes d'acces



de Cruret Cqir pour finalement extraire Cryige €t Gige iNdiqués sur le modéle dectrique

du dispositif chargéde la Figure 11.22.

Gfluide
Ligne accés Cfluide Ligne acces
-CO | C G-
| |

Cmur Cmur

Figure 11.22. Modée dectrique du dispositif chargé

e D’extraction de Cryige €t Gruige requiert une derniée éape de post-traitement car 1’étape
pr&élente permet de calculer la matrice admittance de ces 2 ééments. Le modée

dectrique éjuivalent associeau fluide et les conventions utilisées sont pré&ent&s ala

figure 11.23 :
) 15
— C—
A N
Cfluide V
V . 2

1 Gfluide

Figure 11.23. Modde dectrique &uivalent associ€au fluide et conventions utilisées

La matrice admittance est définie de la fagn suivante:
Iy = Y1,V1 + Y3, 1
12 = Y22V2 + Y21V1 Equation 210
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C'est I'admittance de transfert inverse qui nous int&esse, elle est définie lorsque I'entré& du

quadripde est en court-circuit (V1=0).
I, = Y,,V, lorsque V1 =0

Or d’apreés le schéma électrique de la figure 11.21, admittance Y; vaut 1’opposé de

I’admittance constituée par la mise en parallele de la capacité et la conductance :
=151 =Y = Gruige + J0Criyige Equation 2.11
Donc,
Griuige = —Re(Y21)
Crivigze = —Im(Yy,)/21f Equation 2.12

Ce qui finalise notre post-traitement et nous donne accés aCryige €t Gruige €n fonction de la
fréguence (de 40MHz &40GHe dans notre cas). La figure 11.24 présente les 2 situations

servant au processus d’extraction de Cryige €t Grisige, QUi €n représente in fine le contraste.

Air o — Fluide S

Quartz i Quartz

Figure 11.24. Schématiques de capteur chargé par I’air ou fluide.

Nous pouvons dé&luire que :

!
Efluid -1
Criuide = €05 —K

A
Gfluide =& %K X w Equation 2.13

OuK est un paramétre qui ne dgend que de la géamérie de la capacitéinterdigites.



Afin de vérifier la fonctionnalité du capteur et la justesse de la procédure d’extraction des
paramétres du fluide pré&entee ci-dessus, nous avons extrait Cryige €t Gruige pour de 1’cau dé
ionisée a20<C en fonction de la fréuence. Nous avons comparéles réultats issus de mesures
avec ceux provenant de simulations realisees par le logiciel HFSS. Les simulations ont
consid&éun modele de Debye pour 1’eau conformément aux équations 2.6 et 2.7 et dont les
parametres ont été extraits a I’aide d’une technique pré&é&lemment déeloppé dans I'&uipe

[24].

La figure 11.25 nous démontre qu’un bon accord entre mesures et simulations est atteint, ce
qui valide la fabrication de notre biocapteur, son fonctionnement correcte et valide la

procédure d’extraction de Cryide €t Griide-
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300 —

0.03 —

200 —
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Conductance(S)
)

o
5]
|

100 — 001 —
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0 10 20 30 40 0 10 20 30 40
Frequency(GHz) Frequency(GHz)

Figure 11.25. Valeurs de la capacitéet de conductance (Cyige €t Griuige) €n fonction de la fréquence pour de 1’eau

DI, comparaison simulations/mesures.

NOTE : On peut &re géépar le fait que Cruige Ne soit pas linéirement liéa ef;,,;4, Mais

dépende de &0, — 1, le fameux “-17 provenant du fait que ’on consideére le contraste par

rapport a [’eau. Nous verrons cependant par la suite que chaque fluide sera référence par un
autre fluide (de référence) et [’'on exprimera toujours des contrastes : Cruidge - Criuide, ref €1 Giluide
- Gruuige, ref- La figure 11.26 illustre ceci : les &hantillons B et C sont ré&é&encés par rapport au

fluide A.
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Figure 11.26. Les paraméires éectriques extraits sont toujours réf&encé (notion de contrastes) par rapport aune

fluide (de ré&é&ence). Ici, les &hantillons B et C sont réf&encés par rapport dau fluide A.

On adonc:

!

£4—1
AZ Koxeg —1

CA=80

!

Cg =& 832_11{ «<ep—1 Equation 2.14

Qui donnent, en contraste 1’un (B) par rapport a ’autre (A) :

o

ACBA = CB_CA = &

K «< e —¢,  Equation 2.15

De méne pour la conductance :

AGgy X e — &) Equation 2.16

Ainsi les contrastes de Cruige €t Gruige SONt bien proportionnels aux contrastes des parties
reelle et imaginaire des permittivité&s des fluides considéés. Ainsi, cette partie théorique
démontre bien que, si ’on s’intéresse aux spectres de la permittivité dans le domaine des HF
(et I’'on a démontré tout I’intérét de ceci au paragraphe 2 de ce chapitre), extraire les
comportements fré&uentiels de Cruige €t Gruige €St pertinent. Nos raisonnements futurs se
porteront donc sur ces derniers parametres et plus presisément sur leurs contrastes vis-avis
d’un milieu de référence. Cette notion de contraste est capitale car, méme s'il est important de
connaitre les propriétés absolues d’un échantillon, il est souvent indispensable en biologie de

comparer 2 états biologiques, I’un pris comme référence. Les paragraphes suivants exploitent



ces développements pour la caracté&isation de milieu binaire, biologique et de suspensions de

cellules.

5.2 Mé@ange binaire &hanol/eau

Des mélanges binaires éthanol/eau de différentes concentrations ont tout d’abord été
caract&isés. Ces deux composé éant bien connus, cette &ude permet d'évaluer les réponses
du capteur fluidique dans le cas ou I’eau est prise comme référence. Différents fluides sont

genée apartir de cette eau de ré&ence, et caractgises.

Nous avons précisément dilué 1%, 5%, 10% et 20% d’éthanol pur dans de 1’eau déionisée.
Nous avons chronologiquement mesuré 1’eau pure (c’est notre fluide de référence) puis les 4
m@&anges binaires &hanol/eau. Les contrastes AC sont pré&senté& ala figure 11.27 en fonction
de la fréquence et pour les 4 concentrations. Remarquons que le zéro correspond a 1’eau
déionisée pure, pris comme référence. Le contraste de permittivité entre 1’eau et I’éthanol se
retrouve dans le contraste de capacité: I’éthanol posséde, quel que soit la fré&uence une
permittivité plus faible que 1’eau. Ainsi plus la proportion d’éthanol dans I’eau est importante
plus le contraste est fort. Nous constatons que de trés faibles traces d’éthanol (1%) sont
mesurables : un contraste maximal de 7 fF est atteint &12GHz. Aux faibles valeurs de
concentration d’éthanol (1%, 5% et 10%), le contraste capacitif est linéaire avec la proportion

d’éthanol : pour 5% d’éthanol, 35fF est atteint toujours a 12GHz.
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Figure 11.27. Contraste capacitif (AC) en fonction de la fréquence : &hanol en solution aqueuse adiffé&entes

concentrations par rapport de 1’eau désionisée pure.

Les contrastes de conductance AG sont pré&sent&s a la figure 11.28. Le maximum
d’absorption se situe aux alentours de 5 a 10GHz pour I’éthanol et 20GHz pour ’eau. 1l est
donc normal que 1’éthanol (et méme des mélanges d’éthanol/eau) présente plus de pertes aux
voisinages de 5-10GHz que I’eau pure, rendant ainsi le contraste de conductance positif. Par
contre, autour de 20GHz, ici de 10 a 40GHz, c’est I’eau pure qui absorbe le plus I’énergie
dectromagnéique : le contraste devient alors negatif et croissant. Les contrastes les plus forts
sont atteint 240GHz : 1 mS de AG pour 1% éhanol et 5 mS pour 5% éhanol. On constate
encore une dépendance lin&ire de AG avec la fraction d’éthanol, au moins pour les faibles

concentrations.
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Figure 11.28. Contraste de conductance (AG) en fonction de la fréquence : éhanol en solution aqueuse &

différentes concentrations par rapport de I’eau désionisée pure.

La figure 11.29 pré&ente AC et AG, respectivement & 12GHz et 40GHz, en fonction de la
concentration de I'éhanol en solution aqueuse. On remarque ainsi que, pour des proportions
d’éthanol inférieures a 10%, les contrastes varient linéairement avec la fraction d’éthanol.
Cependant, cette linéarité n’est plus parfaite au-delade 10%, a20% dans notre cas, deux
hypotheses peuvent expliquer ceci : (1) lorsque la proportion d’éthanol est forte, les duréss
des opérations d’injection du milieu et de mesure sont trop longue et 1’éthanol s’évapore (ce
qui ne se produit pas sous faible concentration d’éthanol) et/ou (2) théoriquement, cette

relation linéaire n’est vraie qu’aux faibles fractions volumiques.
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Figure 11.29. AC et AG, respectivement & 12GHz et 40GHz, en fonction de la concentration de I'éthanol en

solution aqueuse.

Cette &ude montre que le raisonnement proposeé sur les contrastes de capacité et
conductance est efficient. Ces derniers permettent de retrouver les comportements
caractéistiques (qui nous inté&essent) de la permittivité de liquide dans la gamme des
hyperfréquences. Nous constatons de plus d’excellente sensibilité de la technique : une trace
de 1% d’éthanol se traduit par 7fF de contraste et, considérant une résolution de 0,1 fF (c’est
notre bruit de mesure a 12GHz), de trés faibles traces d’éthanol, voisines de 100 ppm,

pourraient &re déecté&s gr&e acette technique.

Quelle est la situation avec des milieux biologigues ?



5.3 Milieu biologique : sérum de veau feetal en milieu aqueux

Afin d’étudier les performances de notre (bio) capteur avec des milieux biologiques, nous
avons caract&iséet analysédes solutions aqueuses du sérum de veau feetal (SVF). Le SVF est
un sé&um issu de feetus de vache, qui est largement utilis€en culture cellulaire. Les proténes
globulaires, nommees albumine de sé&um bovin (ASB et BSA en anglais), en sont le
composant majeur et permettent ainsi de maintenir la croissance et la multiplication (i.e. la

culture) des cellules [25].

En utilisant le méme protocole de dilution que pour 1’éthanol, nous avons préparé 5% et 10%

de SVF en solution aqueuse (I’eau déionisée est la encore prise comme réf&ence), qui sont les

concentrations habituellement utilisés pour la culture cellulaire. La figure 11.30 présente les

contrastes AC et AG en fonction de la fré&juence pour les deux concentrations de SVF. Pour 5%

SVF, il a environ 5fF &5GHz de contraste par rapport de I’eau pure, ce qui est beaucoup plus
faible que pour 1’éthanol a méme concentration. Ceci démontre que le contraste de
permittivitéé&hanol/eau est beaucoup plus important (7 fois plus important) que celui entre le
SVF et I’eau. Malgrétout, nous estimons que 0,1%=1000ppm de SVF peut &re déecté&en
solution aqueuse. Les allures sont les mé@mes que pour le paragraphe pré&é&lent mais les
caracté&istiques difféent : niveaux de contrastes, fréquences d’apparition des extremums,

rendant ainsi la signature (c'est-&dire : AC et AG en fonction de la fré&uence) :

e proportionnelle a la concentration du milieu additif (que I’on veut analyser) dans la
solution de réfé&ence, sous réserve de faibles concentrations ajoutées (ici aussi cette
lin&ritése confirme),

e unique et associ€au type de milieu mis en solution aqueuse.
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Figure 11.30. Les contrastes AC et AG en fonction de la fréquence pour 5% et 10% SVF dans 1’eau désionisée.

Cette unicitéde signature est un postulat, qui sera adémontrer exp&imentalement pour
chaque composéet dont il faudra &ablir les limites (car il y en aura, comme par exemple :
qu’en est-il si deux composés sont ajoutés dans de 1’eau pure, est-on capables de les identifier
tous les deux ?), permettra d’identifier le composé dont la concentration varie entre 2

&hantillons (notion de séectivité.

Quelle est la situation avec des milieux biologiques vivants ?

5.4 Cellules en suspension dans leur milieu de culture

Afin d’explorer les capacités de notre dispositif pour la détection et 1’analyse de cellules
vivantes en suspension dans leur microenvironnement de culture, nous avons éudié les
réponses de notre biocapteur lorsque chargépar des suspensions de lymphomes B, cultives
dans 1’équipe de Jean-Jacques Fournié et avec 1’aide précieuse de Mary Poupot, tous deux
chercheurs a ’'INSERM (Centre de Recherche en Cancé&ologie de Toulouse -UMR 1037). Un
lymphome B est une cellule cancé&euse du systéme lymphatique qui se développe aux dépens
des lymphocytes B. Elle est caract&isé par une prolifé&ation maligne (ou cancé&euse) dans
les organes lympho'des secondaires. Les cellules de lymphome B constitue un modée de

ré&ence dans le monde entier de cellules tumorales pour les biologistes.



Les cellules sont obtenues apartir d’une culture cellulaire ré&lisée dans un incubateur, qui

fournit des conditions appropriées pour la croissance cellulaire (37C, 5% CO,

environnement trés humide) (Centre de Recherche en Cancé&ologie de Toulouse -UMR 1037).

Apres centrifugation, le surnageant est retiréet remplacépar un milieu de culture «neuf >>et
connu. La suspension de cellules est ensuite injecté& dans le micro-canal de notre biocapteur
via une micropipette. Ce processus est deerit ala figure 11.32. Notons que le milieu de culture
cellulaire utiliséest ici du RPMI (abréviation de Roswell Park Memorial Institute medium)
auquel on adjoint 10% de SVF (on nommera ce milieu du «RPMI+10%SVF >»par la suite).
Ce milieu est traditionnellement utilisépour la croissance des cellules lympho'des humaines

et contient de nombreux composés avec notamment une grande quantitéde phosphate.
Retrait surnageant

Suspension cellulaire

Culture cellulaire g‘
Centrifugation
= s \/

- ™S
Injection dans le dispositif ; %

; V

Figure 11.31. Protocole de préparation et d’injection de suspension de cellules.

Ajouter milieu culture
cellulaire

Difféentes concentrations de cellules vivantes ont &é& mesurees et les ré&ultats sont
pré&senté& ala figure 11.32. Un comptage optique de cellules en interaction avec les champs
¢lectromagnétiques (c’est a dire dans la zone active du déecteur) a é&é&effectué Le milieu de
référence pour ces courbes est le RPMI+10%SVF, qui n’est autre que le milieu de suspension

des cellules.
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Figure 11.32. AC (A) et AG (B) pour différentes concentrations de cellules lymphomes B dans

RPMI+10%SVF pris comme milieu de réé&ence.

Ces courbes ameénent plusieurs remarques :

du



e plus la concentration de cellules augmente et plus les contrastes se prononcent. La
encore, on retrouve le fait que les AC et AG sont des fonctions croissantes du contraste
de permittivitécellule/RPMI+10%SVF ainsi que la fraction cellule/RPMI+10%SVF,

e des contrastes significatifs sont : environs 5fF &a5GHz pour 20 cellules dans la zone
active du biocapteur, 14fF pour 70 cellules et 24fF pour 150 cellules. La méne
remarque vaut pour les contrastes sur la conductance,

e les réonses ne sont pas lin&irement dépendantes avec le nombre de cellule. Nous
faisons 1’hypothése que théoriquement, cette relation linéaire n’est vraie qu’aux faibles
concentrations cellulaires (c'est-adire au moins infé&ieure a70 cellules dans la zone
active de détection) (hypothése déja formulée lors de 1’é¢tude de milieu binaire
éhanol/eau).

e Pour 20 cellules dans la zone active, nous obtenons un contraste capacitif de 5fF a
5GHz. Compte tenu de la résolution &0.1fF, nous pouvons avec confiance tenter la

caractérisation d’une seule cellule, ce qui fait I’objet du chapitre suivant.

Ce ré&ultat est capital pour nos travaux de recherche car il démontre que nous sommes
capables, gr&e aux dispositifs développés et a la technique d’extraction des contrastes
capacitif et conductif, de caracté&iser (spectrographier dans le domaine HF) des cellules

vivantes_dans leur _milieu de culture. Soulignons aussi que les é&hantillons analysé&s

occupent un volume dans la gamme du nanolitre et que la technique est non-invasive, les

cellules pouvant étre réutilisées pour d’autres études.

Ce type de capteur pourrait par exemple &re utilis€pour le suivi non-invasif et en temps

reel de la prolifé&ation cellulaire.

Quelle est la situation avec des situations biologigues (un peu) plus complexes ?
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5.5 Diff&entiation de cellules vivantes/mortes en suspension dans leur

milieu de culture

Pour aller encore plus loin, nous avons comparéles réponses de cellules vivantes avec
celles de cellules mortes, toujours de lymphomes B de type RL. Un lot de cellules vivantes a
éédiviséen deux sous-lots, un replacé dans I’incubateur : les cellules continueront &vivre et
se multipliées (=lot #1); ’autre sous-lot a &éplacédans un frigo &a4<C pendant 7 jours :

conduisant ala mort des cellules (=lot #2).

Aprés 7 jours, un test de viabilitécellulaire utilisant du bleu trypan, classiquement utilisée
par les biologistes, a ééeffectuésur les 2 sous-lots. La figure 11.33 pré&ente les réultats du
test. A gauche le bleu trypan n’a pas pénétré dans les cellules du lot #1, ce qui d@montre leur
viabilitétandis que, adroite, les cellules du lot #2 apparaissent bleu démontrant ainsi leur

mort.
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Figure 11.33. Test de viabilitédes cellules des 2 sous-lots. A gauche le bleu trypan n’a pas pénétré dans les
cellules du lot #1 ce qui démontre leur viabilitétandis que, adroite, les cellules du lot #2 apparaissent bleu

démontrant ainsi leur mort.

Ont éépréaréss des cellules vivantes et mortes avec la mé&ne concentration (a ééutilisé

une trés forte concentration cellulaire amenant ala confluence des cellules dans la zone active
du dispositif), et suivant le protocole dgaéabli. Les contrastes sont extraits par rapport au

méne milieu de ré&ence : le RPMI+10%SVF et sont pré&entes ala figure 11.34.
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Figure 11.34. Les contrastes de capacitéet conductance de cellules vivante et mortes vé&ifié par la technique de

marquage au bleu trypan.

Les cellules mortes préentent des contrastes plus faibles que les vivantes : de 6fF sur AC a
5GHz et de 1 mS sur AG a 40GHz. Ces différences ne peuvent pas s’expliquer par une
difféence de concentration et sont donc la conséquence de la différence d’état des cellules :
vivantes/mortes. Ce résultat est logique, car les membranes des cellules mortes devenant
perméables au milieu de suspension (comme le démontre ’entrée du bleu trypan), le
RPMI+10%SVF pénére donc dans la cellule: le contraste celluless RPMI+10%SVF

s’affaiblit donc.

6. Conclusions et perspectives

Dans ce chapitre, nous avons pré&enté& une technique innovante de spectroscopie

hyperfréquence d’échantillons biologiques. Innovante car :

e large bande. Nous opérons de 40MHz a 40GHz, mais rien n’interdit d’explorer des
gammes de fr&uence allant de quelques dizaines de kHz aquelques centaines de GHz

avec le méme dispositif (seul va changer I’appareillage),
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e opé&ant en milieu liquide et de fagn non-invasive, sans préparation lourde au pré&lable
ni marquage. Ceci permet d’opérer en milieu de culture (certaines techniques requierent
des milieux d’analyse spécifiques) et 1’on peut envisager de réutiliser les cellules apres
analyse (des travaux dans I’équipe ont montré qu’apres tests électriques, sous certaines
conditions, une reprise de prolifé&ation est possible [26]),

e opéant en faible volume : dans la gamme du nanolitre. Ceci assure la compatibilité
avec le concept de lab-on-a-chip dans lequel la microfluidique permet un traitement
preeis et massif des €&hantillons biologiques et sans consommer trop de réctifs

(analyse du sang a partir d’'une microgoutte par exemple).

Les ré&ultats ont montréque de tres faibles traces d’éthanol et de SVF sont détectables et
quantifiables grace a nos dispositifs et qu’il est de plus possible de suivre une prolifération
cellulaire dans son milieu de culture. Nous avons de plus démontré que 1’on pouvait
discriminer des éats pathologiques cellulaires difféents (difféents et trés tranchés:

vivant/mort).

Des travaux conséguents doivent &re mené& afin (1) de tirer profit de la richesse des
signatures obtenues, (2) d’explorer les capacités d’indentification de milieux complexes (a 3
composants par exemple ou suspensions hé&é&ogenes de cellules vivantes et mortes) et enfin
(3) d’évaluer la capacité discriminatoire d’états pathologiques cellulaires différents (et moins

tranchés que vivant/mort).

Dans le cadre de nos travaux de these, nous nous sommes focalisés sur 1I’exploration de la

possibilité&(évoquer plus haut) de spectrographie dans le domaine HF d'une cellule unique :

» le chapitre suivant (chapitre I11l) pré&ente le dispositif associéala spectrographie HF
d’une cellule unique.
» le chapitre IV présente les développements technologiques permettant d’augmenter

encore la pré&ision de mesure.
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1. Introduction

Dans le chapitre pré&é&lent, nous avons présenté notre biocapteur abase de capacité
interdigitée et dénontréses capacités pour la caracté&isation, dans le domaine micro-onde, de
substances chimiques (composé binaires eau-&hanol) et biochimiques (abase de s&um de
veau feetal par exemple). Nous avons de plus montré que les parametres électriques de sortie
de cette technique, les spectres dans le domaine hyperfréguence (40MHz-40GHz) des
contrastes capacitifs et conductifs, permettaient la quantification et méme 1’identification de
population de cellules cancé&euses vivantes et mortes dans leur milieu de culture. Les
potentialités sont riches dans les domaines de la biologie en général ainsi qu’en cancérologie
pour lesquelles discriminer 1’état pathologique des cellules de maniére simple (sans aucune
préaration pré&lable), en temps réel et de maniée non-invasive est une reelle rupture par
rapport a I’existant, permettant d’envisager de nouvelles méthodologies d’analyses

biologiques complémentaires aux moyens traditionnels.

En revanche, dans le cas du composant propos€au chapitre Il, ’analyse porte sur une
population de cellules dans laquelle chaque cellule (pourtant du méme type) a sa propre
caracté&istique biologique et peut se diffé&encier qualitativement de 1’ensemble. Ces
difféences individuelles entre cellules sont deerites dans la litté&ature comme l'individualité
cellulaire : dans une population de cellules, ou mé&ne au sein d'un organisme multicellulaire,
chaque cellule suit une vie unique, et pas une seule cellule n’est compléement identique aune
autre [1]. Ainsi, pour certaine éude, il peut &re indispensable d’avoir la vision
moyenne/collective d’une population (par exemple si 1’on a des cellules non-synchrones dans
le cycle de division cellulaire et que I’on veut avoir la vision globale de 1’effet d’une drogue),
par contre d’autres familles d’études requierent d’étudier les réonses de quelques cellules
seulement, voir méme d’une cellule unique. En consé&juence, nous avons développéun autre
biocapteur spécifique a 1’analyse et 1’étude d’une cellule unique, et utilisant la méme
technique mentionné au chapitre prée&lent. La partie fluidique, déerite dans le prochaine
paragraphe, aura pour role non seulement I’acheminement des cellules dans la zone d’analyse,
mais aussi la capture d’une cellule et sa localisation précise dans la zone d’étude tandis que la
partie de déection hyperfréuence (troisiéne partie de ce chapitre) devra restreindre

I’interaction champs électromagnétique-mat€&iel biologique ala cellule unique ainsi capturée.
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La derniee partie du chapitre présente la partie exp&imentale basée sur les composants

proposes.
2. Dispositif de piggeage de cellule unique

2.1 Manipulation des cellules

Notre objectif, rappelons-le, est d’obtenir le piégeage d’une seule cellule dans une zone
d’analyse définie, la cellule doit rester dans son milieu de culture et sera analyseée par la
technique hyperfréguence. Evidemment, une éape cruciale du déseloppement du capteur est
la ré&lisation du blocage d’une seule cellule, qui de plus, devra &re compatible avec la
méhode de mesure. Nous allons présenter plusieurs mé&hodes existantes pour manipuler

individuellement des cellules.
2.1.1 Micromanipulation optique

C’est Johannes Kepler (1571-1630) qui remarqua les premiers effets de la lumiee sur des
particules. Il observa en fait le phé&omene de pression radiative, conséjuence du
bombardement des photons sur un objet. C’est cette force de radiation que les ingeénieurs
essayent aujourd’hui d’utiliser, pour propulser les sondes dans 1’espace a 1’aide de voile
solaire. Sur terre, employer cette force s’annonce bien difficile aux vues des forces de
frottement, de gravit€ etc. D’autant plus qu’il faut disposer d’une source de photons
considé&able. Tous ces problames peuvent &re contourné& grae aux fortes puissances des
LASER (Light Amplification by Stimulated Emission of Radiation). De plus, en se mettant &
I’échelle microscopique, les surfaces consid@ees sont faibles et la pression radiative
résultante est importante (ceci sous-entend la focalisation de la puissance sur ces petites
surfaces). Des sources lumineuses extr@nement collimaté&s sont donc néeessaires afin
d’exercer une pression de rayonnement ciblé suffisante pour manipuler des particules
micromériques ou sub-micromériques, comme les cellules microbiennes par exemple [2-3].
En conseguence, les forces optiques peuvent &re utilisées pour déplacer, déformer ou pieger
des cellules a I’échelle individuelle. C’est ce que 1’on appelle une pince optique. Umehara et
al. [4] ont employédes pinces optiques pour isoler et positionner des bacté&ies dans une

microchambre (voir la figure 111.1).
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Figure 111.1. Les bacté&ies sont positionnés dans des microchambres fabriquées sur une lame de verre par la

pince optique [4].

Né&nmoins, cette technique néeessite un €juipement complexe, encombrant et couteux,

limitant pour I’instant leur utilisation aux laboratoires de recherche.
2.1.2 Micromanipulation mé&anique

L application principale de la manipulation mé&anique de cellule sur puce est la séparation
de cellules cibles dans des structures microfluidiques afin de les cultiver et tester [5]. Ceci
peut @re relisé par des constrictions : microfiltres, micropuits, "microgrippers”, ou par
I’ingénierie de la surface inté&ieure de micro-canaux avec des revétements réactifs d’anticorps
ou d’enzymes [6-15]. Kohl et al [16] ont développ€une pince méeanique dont le méanisme
repose sur deux actionneurs permettant de commander 1’ouverture et la fermeture de la pince
(figure 111.2). Les deux actionneurs sont abase d’alliage & mémoire de forme. A partir d’un
certain seuil en température, ici de ordre de 40°, le matériau reprend la forme qu’il a

«{mémorisee>
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Figure 111.2. Schéna de la pince de Kohl en modes ouvert et fermé (& gauche). Image au microscope

dectronique de la pince de Kohl (&droite) [16].

Né&nmoins, la complexitédes dispositifs mé&aniques rend leur intégration difficile dans

notre capteur.

2.1.3 Manipulation dectrique

Le phé&omene de la didectrophorése (DEP) trouve son origine dans les propriéé&
diéectriques des maté&iaux qui se polarisent sous champ @&ectrique [17]. Si le champ
dectrique appliquéest spatialement non-uniforme a I’échelle d’une particule diélectrique (une
cellule dans notre cas), celle-ci va subir des forces qui vont I’entrainer soit du c6té de la zone
oule champ dectrique est plus intense (diéectrophorese positive) soit du cGéoutile champ est
plus faible (diéectrophorese négative). On trouve aujourd’hui de nombreuses applications,
parmi lesquelles le pi€geage de particule, le tri cellulaire, I'@ectrofusion, la caracté&isation
diéectrique de maté&iaux et de cellules, etc. Voldman et al. [18] ont développéun cytoméire
microfluidique dans lequel la force DEP a é&é utilisé& pour confiner des cellules et les
maintenir contre la perturbation des flux de fluide. Le réseau cellulaire est composé
d’¢lectrodes extrudées a géométrie asymétrique quadripolaire et €électriquement adressable
(Figure 111.3 (B) (C)). Il s'agit d'une technique compliqué amettre en place, mais tres efficace,
permettant de former un champ intense pour piéger une seule cellule en son centre. Il est
&jalement possible de libé&er la cellule pré&lablement piéggé en commutant la tension de

I'@ectrode de commande de + V a-V (Figure 111.3 (A)).



Controlling
electrode\

Figure 111.3 Ré&eau de pieges de cellules composé de quadripolaires extrudé& asymériques et adressables

éectriquement [18].

Né&nmoins la plupart des démonstrations de piégeage diéectrophoré&ique de cellules sont
basés sur 1’exploitation de forces DEP négatives [19-21]: la cellule est capturé dans une zone
de faible champ électrique. Afin d’obtenir ce mode diélectrophorétique, il est indispensable de
modifier le milieu de suspension des cellules et d’opter pour un milieu présentant une
permittivit€et/ou conductivitéplus faibles que celles des cellules [22]. Ceci exclut donc le
milieu de culture des cellules, trop riche en ions et donc présentant une forte conductivité Est
classiquement utilis€un milieu aqueux de sucrose avec lequel la survie des cellules n’est pas
aussi bien assurée qu’avec le milieu de culture. Certaines démonstrations sont néanmoins
faites a I’aide d’une DEP positive [23-24], avec donc une possibilité d’utilisation de milieu de
culture. Ces systames sont malheureusement complexes et difficilement co-intégrables avec

nos biocapteurs HF.

Afin de ne pas rendre notre technique (intrinséguement non-invasive) invasive par un
choix inappropriédu moyen de piéeage, nous nous sommes orienté& vers une manipulation

hydrodynamique (voir ci-dessous) plus simple et non-invasive.

2.1.4 Manipulation hydrodynamique

Afin de conserver un milieu h&e de culture de cellules, d’autres études plus réeentes se
sont focalisées sur l’utilisation du flux pour piéger les cellules. Un exemple de la

manipulation hydrodynamique est rélisépar Wei-Heong Tan et al. , qui ont déelopp&une
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sé&ie de pieges pour capturer les cellules a 1’aide de la force hydrodynamique [25]. La figure

I11.4 présente le schéma de principe et la photographie de ce dispositif.

Trapping
Bypassing

Figure 111.4 Exemple de capture de cellules a I’aide de la force hydrodynamique [25].

Le principe consiste & bloquer une cellule en la <«coin@nt>» gr&e a la force
hydrodynamique tout en laissant passer les autres cellules par une autre voie. Cette technique
a ’avantage d’étre rapide et fortement parall@isable [25]. C’est une technique de piégeage
d’une cellule particuliérement adaptée a notre cas de part sa comptabilité d’intégration avec
notre capteur HF et sa capacitéde pi€ger des cellules uniques. Le prochain paragraphe dé&saille

le dimensionnement que nous avons réalisé¢ d’un tel piégeage.

2.2 Piégeage hydrodynamique d’une cellule unique

2.2.1 Conception du dispositif de piégeage

Notre dispositif de piégeage d’une cellule unique par la force hydrodynamique est inspiré
de celui développépar de Dino Di Carlo [26]. 1l est constitué d’un pilier solide, localis€au
centre du micro canal, et comportant une face concave (ou les 2 faces opposérs) transversale
au sens de 1'écoulement du fluide. La forme de cette (ces) face(s) est congue pour s’adapter a

celle de I’objet a recevoir, donc a bloquer (forme sphé&ique dans notre cas pour le piéeage



des cellules de lymphome B de diamére 10pm environ). Une vue schématique 3D du

dispositif est présentée en figure 111.5.

Piege
Microcanal
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30°
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z
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Figure

111.5. Une vue schématique 3D du dispositif de pi&eage.

Entre le substrat et le fond du pi€ge, un gap d’air permet le passage d’une fraction de fluide.

Les microspheres (les cellules) en suspension dans un fluide h&@e (milieu de culture), sont
injectées dans le micro-canal. Un &oulement laminaire du liquide (cellules comprises) est
géné&épar un systame seringue/pousse seringue externe. Grae ala fraction de fluide passant
sous le piege, des lignes de courant fluidique conduisent une sphe&e vers le piege. Une fois la
sphe&re pigee dans la forme concave, elle obstrue le gap sous le piege, ce qui limite les lignes
de courant vers le pi€ge : les autres cellules en suspension sont déviées de part et d’autre,

comme le pré&ente la figure 111.6.
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Figure 111.6. Le schématique du principe du mé&anisme du piége hydrodynamique.

Pour vé&ifier la fonction de pi€ge, nous avons éudi€les lignes de courant (= véocité du
fluide. Les simulations ont &é& effectuées avec le logiciel COMSOL Multiphysics 4. Le
micro-canal considé&épré&ente une hauteur de 40pm, une largeur de 150m, la hauteur du
blogqueur est fixée a37pm laissant un gap d’air de 3pum. Le maté&iau de liquide utilisépour les
simulations aura les propriétés de 1’eau (densité et viscosité) et le débit de fluide est fixéa0.5
mm/s. L'ensemble du dispositif maillépar COMSOL (a I’exception du picge) est présenté a la

figure I11.7.
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Figure 111.7. Maillage du dispositif de pi€geage hydrostatique par COMSOL.

Les réultats de simulation sont pré&enté& ala figure 111.8, qui montre I’intensité du champ
de vitesse du fluide (figure 111.8 (A)) et les lignes de courant du fluide. 1l appara® clairement
que la vitesse du fluide dans le gap de 3pum sous le bloqueur, est beaucoup plus faible que
celle de part et d’autre. Cependant, il y a toujours une (petite) fraction du fluide passant dans
le gap : la figure 111.8 (B) montre en effet qu’une ligne de courant suit ce chemin et permet

ainsi de supposer qu’une cellule empruntera ce chemin conduisant a son blocage.
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(B) Streamline: Velocity field

Figure 111.8. (A) Intensitédu champ de vitesse du fluide. (B) Les lignes de courant hydrodynamiques : une fléhe

indique qu’une ligne de courant passe sous le gap du bloqueur.

Ces simulations ont &éreprises avec une sphére piéé par le bloqueur et les résultats sont
préenté sur la figure 111.9. Nous pouvons observer qu’il n’existe plus de ligne de courant
passant sous le gap. Ainsi les autres microparticules pré&entes dans le milieu vont contourner

I’obstacle médian et sortir du micro-canal.



Streamline: Velocity field

\

Figure 111.9. Lignes de courant hydrodynamiques lorsqu’une microsphére est déja piégée: il n’y a plus de ligne

de courant passant sous le gap du bloqueur.

Les intensités de la vé&ocitédu fluide suivant un axe y passant sous le gap du bloqueur

dans les cas ou une bille est ou non pi&é sont pré&entés ala figure 111.10:

e La courbe agauche, sans microsphé&e pi&é, montre que la vitesse du fluide sous le
gap représente 10% de celle du flux maximum.

e La courbe de droite, lorsqu’une microsphere est piegés, montre que la vitesse du fluide
sous le gap diminue de moitiépar rapport ala situation sans particule piéyés. La vitesse
ne s’annule donc pas car le forme sphé&ique indé&ormable considéé lors des

simulations n’obstrue pas a 100% le gap.

En pratique, on peut s’attendre a ce que les cellules épousent mieux les formes du bloqueur
par pression hydrostatique et obstruent ainsi mieux le gap. Conjuguéau fait que le blogueur
n’est congu que pour accueillir une seule particule, nos prédictions nous permettent

d’anticiper que le piégeage d’une particule unique est envisageable.
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Figure 111.10. Les vélocités de fluide dans 1’écart sans microsphére et avec une microsphére.

2.3 La fabrication des composants

Nous allons, dans ce paragraphe, dé&rire les diffé&ences de rélisation technologique par

rapport aux descriptions faites au chapitre I1.

Le proc&léde fabrication du moule de PDMS a @éémodifiéafin de ré&liser le micro-canal
muni du bloqueur en son centre et dont la hauteur doit étre telle qu’apres assemblage, un gap
d’air existe entre le bas du bloqueur et le substrat recevant le PDMS. Le proc&léest deerit ala
figure 111.11. Une premi&e gravure du moule (D) est effectué aprés la photolithographie
associé au micro-canal (A => C). L'&aisseur gravee correspond acelle du gap d'air souhaité
soit de I'ordre de 3 m maximum. Puis une deuxiéme photolithographie (E => G), suivie d’une
seconde gravure DRIE (H) est mise en ceuvre. La profondeur de cette seconde gravure est de
l'ordre de 40 m, soit I'épaisseur du canal désirée. Ce procédé permet apres
moulage/dénoulage du PDMS (I => J) d'assurer que I'&aisseur du bloqueur soit 3 pm

infé&ieure acelle des murs du micro-canal.
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Figure 111.11. Etapes de fabrication du micro-canal avec bloqueur en PDMS.

Les images MEB du micro-canal, muni en son centre du bloqueur, sont pré&ent& ala

figure 111.12.
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Figure 111.12. Images MEB du micro-canal avec bloqueur en PDMS.
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Le micro-canal en PDMS est ensuite nettoy€ dans un bain d’isopropanol additionné
d’ultrasons, traité par plasma O2 puis assemblé avec le substrat comportant les circuits HF

dont nous allons déerire la conception dans le paragraphe suivant.

3. Conception de circuits HF compatible I'analyse d'une cellule

unique

Partant de la structure HF &base d'une capacitéinterdigité& préenté au chapitre pré&&lent,
nous avons cherchéaminiaturiser la zone de déection capacitive. Nous avons conservela
méne configuration : des lignes de transmission coplanaires véniculent les signaux HF des
deux pointes coplanaires HF vers la capacit& dont la zone de déection est réluite pour &re
compatible avec la taille d’une cellule unique (10pm de diamétre pour une cellule de
lymphome B). Une structure simple avec un conducteur central progressivement rérei

(«taper >>en anglais) a ééchoisie. La figure 111.13 pré&ente la structure retenue.

|

Capacité

Figure 111.13.Structure HF pour analyser une cellule unique.

Le microcanal est ensuite assemblé&au substrat comportant ce circuit HF avec le circuit, le
piege devant &re localisécorrectement afin que la particule piéé soit situé au dessus de la

capacitéde déection. La figure 111.14 présente une vue 3D du dispositif final.



Microcanal

Figure 111.14.Vue 3D du dispositif d’analyse HF d’une cellule unique.

3.1 Simulations éectromagné&iques

Des simulations éectromagnetiques ont &éeffectuées par le logiciel HFSS, dgadutilisé

pour la prédiction des performances des CID du chapitre II.

Notre objectif est de visualiser la distribution des champs éectromagnéiques (et donc de
voir I’interaction ondes-fluide) ainsi que de pré&lire les paramétres S de la structure lorsque le

canal est rempli d’air, d’eau DI, et d’eau DI avec une bille en polystréne pi€gée.

La figure 111.15 nous pré&ente le modee 3D de la structure dessiné sur HFSS. Les
paramétres du modéle diélectrique de Debye de 1’eau ont été définis a partir de mesures faites
précédemment dans 1’équipe [27]. Un balayage discret de la fré&uence a ééeffectuéde 1GHz

a40GHz.
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Figure 111.15. Modée 3D du dispositif dessinésur HFSS.

La figure 111.16 présente des simulations effectuées lorsque le micro-canal est rempli d’eau
DI. Le champ @éectrique est fortement concentrédans les gaps coplanaires ainsi que dans le
gap de la capacitéde déection avec une extension au-dessus du substrat d’environ 20um. Ces
simulations démontrent que I’interaction microsphée-champ éectromagnéique est optimale
tant que le diamétre de la particule aanalyser reste infé&ieur 220 jum (ce qui est le cas avec

nos cellules de lymphomes RL).




Figure 111.16.Intensitédu champ dectromagnéique du biocapteur HF de cellule unique.

Nous avons de plus simulé I’impact du décentrage de la position de microbille vis-avis du
centre de la zone de détection, qui n’est autre que le centre la capacité formée par les 2
conducteurs réreé&eis. Nous avons simulédes billes localisées sur des cercles concentriques de

rayons de 5,7pm, 11,3pm, 14,1pm et 28,2um, comme pré&entéala figure 111.17 (A).

La figure 111.17 (B), montre que les contrastes AC et AG diminuent, ce qui est normal
puisque ’on écarte la bille, cause du contraste, de la zone de déection. Par exemple, un
décalage de 14.1 um de la bille (position D) conduit a une diminution de moitié de AC et AG

par rapport aune bille parfaitement centrée (position A).

(A)

| ! | ' |
20 30 40 0 10
Frequence(GHz)

Figure 111.17. (A) Diffé&ents positions de bille simulées (B) les contrastes AC et AG simulés en fonction de la

fréuence pour les diffé&entes positions de bille.

Spectroscopie diélectrique HF : jusqu’a la cellule unique

109



Nous avons de plus pré&lit un positionnement vertical non-parfait (positionnement bas) de
la bille. Diffé&entes positions verticales de bille au-dessus de la zone de déection ont &é&
simulées conformément ala figure 111.18 (A). La position A correspond au cas id&l car il y a
interaction bille/champ &ectromagné&ique maximale. Nous avons deealé successivement la
bille de 5pum en 5m au-dessus du substrat et les résultats des simulations ont &éregroupé&s

sur la figure 111.18 (B).
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Figure 111.18. (A) Diffé&ents positions de bille simulés (B) les contrastes AC et AG simulés en fonction de la

fréuence pour les diffé&entes positions de bille.

Les résultats nous démontrent que les contrastes AC et AG diminuent drastiquement si la
microbille piégée n’est pas « plagueés >»sur la zone de déection. Par exemple, pour la position
B, pour laquelle la distance entre le centre de la microbille et le substrat vaut 5 pm, le
contraste capacitif (AC) a SGHz est divisé sur 6 par rapport a la situation idéale A. De plus, si
la bille s’écarte encore plus du substrat, les contrastes AC et AG deviennent négligeables. Ces
résultats expliquent la neéeessitédu gap entre le bloqueur et le substrat dont résulte la force

hydrodynamique qui plaque la bille (ou cellule) sur la zone de déection.

De plus, cet inconveénient liéala grande sensibilitéde la position verticale de la particule
sur les contrastes éectriques se traduit en avantage. Dans le cas ouiplusieurs particules se
positionnent les unes sur les autres dans le bloqueur : seule sera analysée la particule proche
de la zone de détection, les autres étant trop loin pour provoquer une influence sur les AC et

AG.

3.2 Fabrication finale des dispositifs.

La figure 111.19 présente les images du masque et des éectrodes en or ré&lisés. L’épaisseur
de méallisation vaut 300nm et la largueur du gap capacitif de la capacitéde déection est
del0pm. Notons que cette largeur a éécorrigée de 0,5 pm sur le masque pour tenir compte

du comportement de la résine lors de 1’élaboration des électrodes.

Meétaux Métaux

Figure 111.19. Images du masque et des éectrodes fabriqués du biocapteur HF de cellule unique.
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La figure 111.20 nous préente une image du biocapteur HF de cellule unique aprés assemblage du

micro-canal en PDMS et du circuit de déection HF.

Paroi PDMS

Figure 111.20. Image au microscope 3D du biocapteur HF de cellule unique.

4. Expé&imentations

4.1 Validation avec des microbilles polystyrenes

Nous avons tout d’abord validé les performances de notre capteur, en le mesurant, chargé
d’eau DI. Aprés nous avons extrait la capacité et la conductance (en fonction de la fréquence
de 40MHz a40GHz), que nous avons comparées avec les simulations faites avec HFSS. La
figure 111.21 nous montre un bon accord entre les mesures et les simulations et valide la
fabrication et le bon fonctionnement du biocapteur, ainsi que les simulations prélictives

effectuées.
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Figure 111.21. Capacité et conductance mesurées et simulées du biocapteur chargé d’eau DI.

Aprés cette validation «HF > de notre dispositif, nous avons évalué ses capacité&s de
pi€geage de particule unique. Avant les manipulations avec des cellules humaines, nous avons
opté pour I’emploi de microbilles de polystyréne simulant le comportement (méanique mais
non éectrique) des cellules dans le milieu. Les microspheres (Polyscience Inc, cf. figure

[11.22.) ont un diamére de 10pm (comme les cellules de lymphome B RL), et sont en

suspension aqueuse avec une concentration de 4.55 x 10° particules/ml.

Figure 111.22. Image au microscope des microbilles en polystyréne.
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Les microbilles ont été suspendues dans de 1’eau DI avec différentes concentrations (nous
avons utilisé le méne protocole mentionné au chapitre pré&elent) : 0.1 million/ml,
Imillion/ml et 10 millions/ml. Pour chaque concentration nous avons testédiffé&entes vitesses
de fluide: 0,5 mm/s ,5mm/s et 20mm/s. Nous avons trouvé que si la concentration ou la
vitesse du fluide sont trop faibles, il est difficile de pi&er une microbille. Cependant, si la
concentration ou la vitesse sont trop devees, plusieurs billes sont piéées. Le tableau 111.1

pré&sente les résultats des tests effectués.

TABLEAUIII.1
NOMBRE DE MICROSPHERE(S) PIEGEE(S)

0.5million/ml 1 million/ml 10 million/ml
0 0 1
0 1 2-3
0 1-2 3-4

Forts de ces tests, nous avons choisi d’utiliser des concentrations de particules de 1 million

de particules/ml et une vitesse de flux pour le piégeage de 5Smm/s.

La seconde partie de la validation de nos composants a [’aide de microsphére de
polystyrene doit ré@ondre ala question : est-il possible de caract&iser @ectriquement une
microsphé&e unique ? Pour réondre a cette question, nous avons réliqué le protocole
d’extraction de AC et AG (contrastes capacitif et conductif avec et sans microsphere)
mentionn€au chapitre pr&élent. Nous avons pour cela mesuréles paramétres S (40MHz a
40GHz) du composant avant et apres piégeage d’une bille suspendue dans de 1’eau DI. La
figure 111.23 montre les images du dispositif avant et aprés le piégeage d’une microbille de

polystyréne.



.

Figure 111.22. Images du dispositif avant et aprés le piége d’une microbille de polystyréne.

Les extractions de AC et AG a partir des mesures sont comparées avec celles issues des
simulations sur HFSS. Malgré 1’optimisation de la concentration de billes et de la vitesse de
flux pour ne piéger qu'une microsphere, il est parfois arrivé d’en piéger deux (le PDMS
éant dastique donc déformable : deux billes peuvent se «serrer >»>dans le piege), comme le
montre la figure 111.23. Nous avons donc, non-seulement simuléle cas du piéyeage avec une
seule microbille, mais aussi celui avec deux microbilles capturées (la position des billes lors
de cette simulation a &é&calquée sur celle de la figure 111.23 qui correspond ala mesure
associe). Les ré&ultats de ces simulations et leur confortation avec les mesures sont illustrés a

la figure 111.24.
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Figure 111.23. Les images de piége avec 2 microbilles.

La figure 111.24 illustre une bonne concordance simulations/mesures a 1’exception des
courbes de contraste de conductance qui «déerochent >»au-delade 10-20GHz selon les cas,
sans toutefois indiquer que les modées ou les mesures ne sont pas valident. Par contre
I’adéquation mesures/simulations sur AC est saisissante. Pour une bille piggee, le AC mesuré
vaut 1,2 fF &5GHz acomparer avec les 1,4 fF issus des simulations. Pour 2 billes pi&és, les
AC a 5GHz sont identiques et valent: 2,1fF. Rappelons que, pour ce dernier cas, le
positionnement des billes a été calqué sur celui des mesures d’ou la correspondance
simulations/mesures. Dans le cas d’une bille unique, les simulations ont été faites avec une
bille localisé parfaitement au centre du dispositif, alors que dans la réalité le piége n’est pas
exactement localisé au centre de la zone de détection a cause de la précision d’alignement
manuel lors de I’assemblage « PMDS sur wafer de quartz >»comme le montre la figure 111.25
(dans ce cas le décalage est d’environ 8um vers le haut et 8um vers la gauche). Ceci peut
expliquer la difféence de contraste simulations/mesures pour la bille unique comme

I’indiquent les simulations présentées dans le paragraphe 2 de ce chapitre.
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Figure 111.24. Contrastes capacitifs et conductifs mesurés et simulé pour une et deux billes de polystyréne

pi€gées.

Figure 111.25. Images d’un cas ou une bille unique est piégée, mais le décalage piege/ zone de détection se traduit

in fine par un déealage bille/ zone de déection.

Des essais de rééitivitéavec plusieurs composants ont enfin é&ée effectués. La figure
I11.26 regroupe les ré&sultats de mesures obtenus (noirs, gris foncé et gris clair). Les
diffé&ences observeées proviennent du deésentrage non-reproductif bille / zone de déection

induit par 1’alignement manuel non reproductif lors de I’assemblage « PMDS sur wafer de
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quartz ». Cette origine est confirmée si 1’on compare les résultats expérimentaux avec les

simulations présentéss au paragraphe 3 de ce chapitre et rendant compte de ce dé&entrage.

Aprés analyse, nous avons estimé un décalage d’environ 6pum, 10um, et 12pm pour les 3
mesures effectuées. Ces décalages ont été de plus corroborés par 1’analyse des photographies

prises lors des mesures.
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Figure 111.26. Contrastes capacitifs AC de 3 dispositifs différents et simulations prédisant ’effet d’un bille / zone

de dé&ection.

4.2 Lien contrastes capacitif/conductif et contraste diéectrique

Ce paragraphe va désrire comment, a partir des contrastes AC et AG, nous pouvons
extraire les contrastes de permittivité(complexes) entre la particule piegee (billes ou cellules)
et son milieu environnant. Le schéna du dispositif sans (gauche) et avec (droite) particule

pieger est pré&sentéala figure 111.27.



Milieu Milieu

Particule

Figure 111.27. Schéma du dispositif sans (gauche) et avec (droite) particule pi€gée.

Lorsque le capteur est chargéavec le milieu h&e (=médium) seul (sans cellule), la capacité

et conductance du capteur sont :

_ E'mediumtE€ quartz .
Cinedium = €o * 2 * Kceom Equation 3.1
G _ % Elmedium « K * E ion 3.2
medium — €0 > Geom * W quation 3.

Ici, le Kgeom €St un coefficient qui ne déend que de la distribution des champs

¢lectromagnétiques du capteur. Nous avons de plus simplifié I’équation 3.2 en négligeant

anuartz devant 8”medium-
Lorsqu’ une particule (=part.) est piégée dans le dispositif, nous avons :

— ! ! 12
Cmedium+part. = €0 * (€' medium * Kgeom * (0.5 — A) + € part. * Kgeom * A + € quartz * 0.5]

Equation 3.3

Gmedium+part. =&y * [‘S”medium * KGeom * (0-5 - A) + gupart. * KGeom * A] *w
Equation 3.4

Le coefficient A correspond ala proportion des lignes de champs éectrique dans la
particule, et donc (1-A) correspond & la proportion des lignes dans la medium. En

cons€&juence, les contrastes «medium + part. »- «medium >3 noté& AC et AG valent :
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— — / ’
AC = Cmedium+part. - Cmedium =& * (8 part. — € medium) * KGeom * A

Equation 3.5

AG = Gmedium+part. — Gmedium = €0 * (g”part. - gumedium) * Kgeom * A * w
Equation 3.6
Les deux relations I11. 5 et 11l. 6 démontrent que :

e AC est fonction du contraste de partie rélle de la permittivitérelative entre la cellule et
son milieu hGe,
e AG est fonction du contraste de partie imaginaire de la permittivitérelative entre la

cellule et son milieu hGe.

A 5GHz, le contraste AC vaut -1,2fF, tandis que la partie reelle de la permittivitédu
medium est &ale & €'0qium=79,1 (valeur issue de [27]). Sachant que la permittivitérelative
de la bille de polystyréne vaut &',4,+=2,6, nous pouvons calculer d'aprés 1’Equation IIL 5 le
coefficient de proportionnalité Kg.om * A ~1,77*10° m. Connaissant ce paramétre, la valeur
de AG=-9,89*10°S a5GHz et néjligeant les pertes du polystyréne, nous pouvons estimer
d'aprés I’Equation III. 6 que €"peqium Vaut 20,1, ce qui est 5% infé&ieur ala valeur (=21,21)
issue de [27]. Ceci montre qu'il est possible d'&ablir un lien entre les contrastes AC et AG et

les valeurs de permittivitédes maté&iaux mis en jeu.

Cette partie a ainsi dénontréles capacité& de piéeage et de mesures HF du dispositif
propose sur microbilles de polystyrene. Nous avons de plus une bonne adeéjuation
mesures/simulations, ce qui valide notre approche prédlictive par simulation
éectromagnéique et donc la comprénension de la physique de notre dispositif. Cette partie
indique enfin qu’une faiblesse réside dans 1’assemblage manuel rendant non-nul et
non-reproductible ’alignement bille/zone de détection. Nous avons donc (1) pris un soin
particulier d’assemblage (rejetant les structures non-satisfaisantes) pour les mesures
effectuees sur cellules vivantes et pré&entees ci-apres et (2) pris comme action de réoudre ce

probléme, ce qui fait I’objet du chapitre V.



4.3 Spectroscopie hyperfréquence d’une cellule de type Lymphome B

Comme pré&ent& au chapitre pré&élent, nos objectifs sont (1) la spectroscopie
hyperfr&uence de parametres @ectriques (ici AC et AG) de cellules vivantes dans leur milieu
de culture ainsi que (2) la discrimination d’état biologique par ces parameétres électriques. Une
premige partie démontre que la mérologie que nous avons développeés (le dispositif et le
traitement des résultats associés) permet la spectroscopie de 40MHz a 40GHz d’une cellule
unique vivante et dans son milieu de culture. Une seconde partie démontre qu’il est possible
de discriminer une cellule vivante d’une cellule morte (mort par lyse) ouvrant ainsi la voie &

une discrimination d’état cellulaire en temps réel et de maniére non-invasive.
4.3.1 Piégeage et caractérisation d’une cellule de type Lymphome B

Les cellules de type lymphome B vivantes sont suspendues dans du milieu de culture
(RPMI+10%SVF) avec une concentration de 1 million de cellules /ml. Nous injectons puis

mesurons les paramétres S du dispositif :

e le milieu de culture seul,
o lasuspension de cellules avec une vitesse de flux de Smm/s (piégeage optimal) jusqu’a

obtenir le piégeage d’une cellule.

Un post-traitement des mesures permet I’extraction de la capacité C et la conductance G en
fonction de la fréguence (méme protocole d’extraction que celui de chapitre Il). La figure
I11.28 (A) présente une image d’une cellule piégée au centre du capteur. La partie gauche de
la figure 111.28 (B) présente les paramékres C et G de milieu culture seul et de cellule unique
dans le milieu de culture. La partie droite de la figure 111.28 (B) présente les contrastes
«cellule unique dans le milieu de culture >»- «milieu culture seul »sur C et G : AC et AG
respectivement.

Les contrastes obtenus sont nets et indiquent que notre dispositif permet la spectroscopie
hyperfréquence d’une cellule unique, vivante, dans son milieu de culture. Un contraste
capacitif AC maximal atteint autour de SGHz et vaut : 0,56 fF, tandis que AG est maximum a

40GHz et atteint : 0,05mS (le pic autour 35GHz a &érejetd.
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Figure 111.28. (A) Image vue par un microscope invers&d'une cellule bloquée dans le biocapteur HF et (B)

réultat associé pour une cellule vivante pi&ée.

4.3.2 Lien contrastes capacitif et conductif et contraste didectrique

Reprenant les calculs effectués dans le cas de suspension de billes de polystyrene, nous
allons dans ce paragraphe estiméles proprié&és diéectriques d'une cellule de lymphome B a5
GHz. La technique [27] nous permet de connaiire la permittivité complexe du milieu de

culture (RPMI+10%SVF) a 5 GHz : gmegium = 77,15 + j 25,95. Supposant que la géamérie
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toujours 1,77*10°° m, nous pouvons en déluire que la permittivit&éexp&imentale d'une cellule

vaut en moyenne cejiyle = 39 + j 13.

Dans cette partie, nous avons montré que nous obtenons des spectres HF nets d’une cellule
unique : un contraste capacitif de 0.56fF a5GHz est obtenu, bien plus grand que notre
résolution de mesure estimé& a0,01 fF. Fort de cette dynamique (voisine de 50), nous
pouvons infé&er que notre technique est capable de discriminer des variations biologiques

dans une cellule.

4.3.3 Discrimination par spectroscopie hyperfréjuence de cellules vivante et morte

Nous avons reproduit les expé&iences pré&élentes sur le méne type cellulaire que
pre&é&emment, mais avec des cellules mortes. Afin de tuer les cellules, nous avons utilis€une
substance toxique dite ‘Lyse’ (provenant d’un kit fourni avec le FACS et constitué
essentiellement de méthanol) que I'on a dilu¢ dans du milieu de culture pour éviter
I’éclatement quasi immeiat des cellules. La figure 111.29 présente les images de cellules sans
lyse, avec 50% en volume de lyse et 2% de lyse. Avec de trop fortes concentrations de lyse,
les cellules ont pour la plupart éclatées. Une incubation d’une minute dans une solution de
milieu de culture avec 2% de lyse, permet (1) de ne pas faire &later les cellules
(indispensable pour notre analyse en cellule unique) et (2) de tuer les cellules, ce que nous
avons vé&ifiépar la technique du «bleu trypan >(les cellules mises dans une solution de bleu

trypan apparaissent en bleu uniquement si elles sont mortes).
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Cellules Vivants 50%Lyse (Cellules plupart éclaté)

Figure 111.29. Les cellules lymphome B dans leur milieu de culture (RPMI+10%SVF) sans lyse, avec 50% puis 2%
de lyse.

Nous avons suivis le processus exp&imental suivant :

¢ sans cellule, mesure du milieu de culture (RPMI+10%SVF)

e sans cellule, mesure du milieu toxique (RPMI+10%SVF+2%Lyse), puis rin@ge avec
du milieu de culture pur,

e piégeage et mesure d’une cellule lymphome B vivantes suspendues dans leur milieu de
culture

avec la cellule bloqué& dans son piége, injection du milieu toxique et attente de

quelgques minutes puis mesures HF.

Les contrastes AC et AG ont été extraits pour les 5 manipulations et sont présentés sur la

figure 111.30. Nous pouvons observer un €eart significatif des contrastes entre cellule vivante
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et cellule morte. Dans le cas des cellules mortes, la membrane de la cellule &ant perméble, le
contraste milieu intracellulaire / milieu extracellulaire est plus faible que pour le cas des
cellules vivantes. Il est donc normal que les contrastes des cellules mortes soient plus faibles
que celui des cellules vivantes : un €art de AC (AG) a5GHz (40GHz) entre cellules vivantes
et mortes 0,25 fF  (0,03mS) est atteint (on rappelle que notre réolution est voisine de 0,01fF

(0,001mS)).

¢ cellule vivante

0 10 20 30 40
Frequence(GHz)

Figure 111.30. Spectre HF des contrastes de cellules lymphome B vivantes et mortes.
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Nous avons de plus suivi en temps résl la mort d’une cellule Lymphome B.  Nous avons
suivi le protocole suivant: (1) piégeage d’une cellule de lymphome B vivante suspendue dans
son milieu de culture et mesure, (2) ajout du milieu toxique (RPMI+10%SVF+2% Lyse), (3)
enregistrement des mesures toutes les 2 minutes. Pour chaque mesure, nous avons extrait les
contrastes. La figure 111.31 présente les résultats correspondants pour le contraste capacitif.
Nous pouvons tout d'abord constater une diffé&ence de contraste lors du changement du
medium. Ceci s'explique par les éjuations I11.5 et I11.6. Plus inté&essant, nous observons une
dé&ive du contraste au cours du temps, montrant ainsi l'aptitude de la technique au suivi
longitudinal de réctions biochimiques. Nous retrouvons de plus la diminution du contraste

capacitif lorsque I'on passe d'un éat cellulaire vivant aun éat de mort.

————=—15mins
(" W "}" W™
o ] mins

3mins
Imins

5] .

3 Vivante

C —4q

=

2

E

= 04 —

o

S

T _

=

jon

[%2]

.2 _0 s

e ‘ ! [ : [ ' [ ) I
- 0 10 20 30 40
= Frequence(GHz)

o Figure 111.31. Spectre HF des contrastes capacitif de cellules lymphome B vivantes et les contrastes lorsque la
S . . .

o cellule subit le milieu toxique.

)

(&}

w

o

B

&)

[«5]

Q.

w

126



5. Conclusions

Dans ce chapitre, nous avons démontré qu’il est possible de faire de la spectroscopie
diélectrique (1) d’une cellule unique (2) vivante et suspendue dans son milieu de culture. Ces

deux points repré&sentaient chacun de reéels challenges :

e capacitéde sortir des paramétres @ectriques associ€s aun objet de taille 10 pm de ceux,
parasites, associés d’un dispositif de taille millimétrique,
e capacité d’opérer en milieu liquide « défavorable >»> pour une analyse @ectrique.

«Dé¢avorable » car chargé d’ions pouvant écranter les champs électromagnétiques,

Nous avons de plus dénontré que la technologie déseloppee et la technique de traitement
des données exp&imentales permettait la discrimination nette entre cellules vivantes et mortes.

Ceci indiquant notre :

e capacitéde rééer des exp&iences sur du maté&iel biologique identique, les variations
sur les paraméres @ectriques éant expliquées par les variabilités biologiques entre
cellules,

e capacitéde discriminer entre des &ats biologiques diffé&ents,

e capacité de suivre en temps réel le changement d’états biologiques (dans notre cas, a
I’échelle de la minute, mais pouvant étre optimisé pour descendre jusqu’a la

microseconde ou augmenter sur plusieurs heures).

Nous avons de plus pointéles limitations de la technologie déerite dans ce chapitre : le
placement manuel et donc non-reproductible du canal en PDMS et donc du bloqueur sur les
circuits HF améne une dispersion systématique pour un méme composant et aléatoire d’un
composant a 1’autre. Combiné au désir de répondre a la question : <«est-il possible de
discriminer des éats biologiques plus fin de vivant/mort ? >»» nous avons consacréla derniee
partie de nos travaux de thése au développement d’une technologie supprimant 1’assemblage

manuel et assurant un positionnement du bloqueur sur nos circuits HF au micromére pré.
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Chapitre IV:

Optimisation et amélioration
du systeme de spectroscopie
diélectrique HF de cellule
unique
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1. Introduction

Dans le chapitre 1l et Ill, nous avons présenténos travaux sur les biocapteurs pour la
spectroscopie diéectrique hyperfréuences en milieu liquide de solutions aqueuses, de
suspensions de cellules et jusqu’a la cellule unique. Dans ce dernier cas, le capteur focalise le
champ éectromagnéique sonde dans une cellule pré&lablement bloquée mé&anigquement. Ces
développements nous ont permis, pour la premi&e fois anotre connaissance, d’effectuer la

spectroscopie dié¢lectrique d’une cellule unique vivante dans son milieu de culture.

Né&nmoins, plusieurs insuffisances subsistent et sont inhé&entes aux faibles dimensions

atteintes de I’objet a spectrographier (la dizaine de micromeétres) :

o la technologie des chapitres Il et I1l implique un alignement manuel, donc fortement
imparfait, du micro-canal en PDMS, et donc du pi€ge «acellule unique »et du circuit
de détection HF. Les désalignements qui s’en suivent apportent donc des imprécisions
de mesure et de la non-reproductibilité

e [’efficience de piégeage est faible : il nous faut plus de 12 i de solution al million de
cellules par ml pour piéger une cellule. Notre objectif serait d’atteindre un volume
consommeé inf&ieur a3 qui correspond au volume d’une goutte élémentaire de
solution injecté dans notre composant (faire moins serait pour 1’instant inutile),

e les paramétres de sortie, asavoir AC et AG, sont fonction de la taille de la cellule

analysée. C’est un point capital car il est alors impossible d’imputer les contrastes

observés entre 2 cellules a soit la taille, soit une différence d’état.

En conséguence, nous avons développ€une nouvelle filiée technologique qui implique
essentiellement des proc&lé& de fabrication collectifs, et notamment |'@aboration des
micro-canaux rélisé directement sur le substrat méallis& Ceci donne accés adiff&ents
avantages. Tout d'abord, cela nous permet de nous affranchir des défauts d'alignement manuel
des canaux fluidiques en PDMS et des possibles imperfections de collage et d'@anché&tédes
canaux sur les circuits micro-ondes. L'utilisation de technologies collectives nous permet
aussi de diminuer les dimensions des canaux et ainsi d'accéler ades volumes d'analyse
particuliecement petits, de I'ordre de grandeur de quelques nano litres, voir mé@me jusqu'aux

pico litres. Elle assure éjalement une meilleure reproductibilit€des composants ré&lisé et



donne ainsi acces aune meilleure réé&abilitédes structures fabriquees. Enfin, cette nouvelle
filiere autorise plus de latitude du point de vue dimension et forme des pieges de cellules, ce

qui laisse envisager une meilleure efficacitéde blocage des cellules.

Nous avons de plus exploré I’amélioration du circuit HF de détection permettant de rendre

les contrastes observeés les plus insensibles possibles aux diamétres des cellules analysees.
Dans ce chapitre, nous présentons ces développements sur :

(1) P’ingénierie du biocapteur HF vis avis du diamére de la particule analysés, cf.
paragraphe 2,

(2) le piégeage mécanique afin d’en augmenter son efficacité, cf. paragraphe 3,

(3) la technologie d’intégration d’un réeau microfluidique en technologie SU8, cf.

paragraphe 4.

2. Optimisation du biocapteur de cellule unique

Dans le chapitre pré&élent, nous avions utilis€comme biocapteur de cellule unique, un
déecteur capacitif ayant un gap de largeur. Nous avons éudié€principalement des objets de
diamére 10pm (microsphéres de polystyréne) car cela correspond au diamére moyen des
cellules que nous analysons. Mais concréement, par exemple dans un contexte cancer, les
diaméres des cellules cancéeuses sont plus importants (3 &5 microns) que ceux des cellules
saines et d’une maniére générale, ces diametres sont dispersés (de 1 & 2 microns). Nous nous
sommes donc interrogés sur la sensibilitéde notre capteur au diamére de la particule pi&gée.
Des simulations avec une bille en polystyréne de diamére variable ont &éeffectuées, et les

spectres des contrastes AC et AG réultants sont présentés ala figure 1V.1.
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Largeur capacité: 10pm
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Figure IV.1 Simulations des spectres de AC et AG d’une bille de polystyréne de diamétre allant de 10pum a
20 biocapteur ayant un gap de 10pm.

Comme démontré a la figure 1V.1, les contrastes AC et AG se prononcent avec
I’augmentation de diamétre de microbille : ils deviennent plus importants quand une bille plus
grande est piégés. Par exemple, a5GHz, nous pouvons observer que le AC pour une bille de
12um vaut 1,7fF, tandis qu’il est de 1,2fF pour une bille 10m. Ainsi lorsque le diamétre de
la particule augmente de 2 m, la variation relative de capacitéatteint 38% ce qui correspond

aun niveau de dispersion inacceptable.

Afin de proposer un remeéde a ce probléme, nous avons tout d’abord effectué¢ des
simulations électromagnétiques du champ électrique de sonde afin d’identifier clairement les
origines de cette sensibilité au diamére. La figure 1V.2 pré&ente I’intensit¢é du champ
électrique dans la zone d’analyse. La figure indique de plus les contours de diffé&entes
particules fictives de diamétre allant de 10 &20 pm. Ainsi, nous voyons que lorsque le volume
de la microparticule augmente, la proportion du champ électrique (noté ‘A’ dans les équations

3.5 et 3.6) augmente.



— —_ ! !
AC = Cmedium+cell - Cmedium =& * (E cell — € medium) * KGeom * A

Equation 3.5

— —_ " rn
4G = Gmedium+cell - Gmedium =&y * (8 cell — € medium) * KGeom * A * (‘))

Equation 3.6

En conseéguence, les AC et AG deviennent plus importants et ’on comprend alors bien les

courbes de la figure IV.2.

€ FieldV_per_n

3. 000des06

1. 5000 08

7. 50000 +05

0.0000¢ 400

Figure IV.2 Distribution du champ électrique dans la zone d’analyse. Simulation faite avec une particule piégée,
(milieu = eau DI). Indication des contours d’une sphére fictive de diamétre allant de 10um a 20um avec

biocapteur ayant un gap de 10pm.

Ainsi, le diamétre (en fait le volume, donc le diamétre au cube) d’une particule affecte
(fortement si 1’on considére le diamétre car il impact le résultat ala puissance 3) les ré&ultats

de notre spectroscopie didectrique hyperfr&uence.

L’optimisation du biocapteur est faite en diminuant son gap a5pm puis 1pm : ’objectif

&éant une focalisation encore plus forte du champ éectrique dans la particule piéee et ce quel
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que soit son diamétre. Les simulations éectromagnéiques ont &é rélisés dans ces 2
situations. La figure 1V.3 présente les ré&ultats de simulations pour lesquels les éhelles des
champs ont &€ ajustés pour toujours associer la mé@ne couleur au champ maximal de la
structure. A la vue de ces résultats, il apparaT €éident que la proportion du champ &ectrique
en interaction avec une microsphé&e donné augmente lorsque le gap du déecteur capacitif
diminue. Conséutivement, lorsque le diametre de la particule piégée augmente, la variation
de la proportion champ éectrique en interaction est plus faible et donc, les variations relatives

de AC et AG sont moins marquées.

e per € rielaly per s

o
i

Figure 1V.3 Distribution du champ électrique dans la zone d’analyse. Simulation faite avec particule piégée,
(milieu = eau DI). Indication des contours d’une sphére fictive de diamétre allant de 10pm &20pm - biocapteur

ayant un gap de 5pm (gauche) et de 1pm (droite).

Cette conclusion qualitative est corroboré par les réultats quantitatifs des courbes de la
figure 1V.4. En effet, lorsque le diamére de la particule passe de 10pm al2pm la variation
relative de capacitéatteint 36% pour un gap de 5pm et 20% pour un gap de 1pm.
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Figure 1V.4 Simulations des spectres de AC et AG d’une bille de polystyréne de diamétre allant de 10um a

20pm - biocapteur ayant un gap de 5pm (en haut) et de 1pm (en bas).

Cette étude comparative démontre théoriquement que les contrastes de AC et AG issus de

notre spectroscopie hyperfré&uence sont fortement dépendant du diamére de la particule

pi€geée. Nous avons de plus propos€une voie d’amélioration de notre biocapteur pour le

rendre le plus insensible possible au diamétre de la particule pi&gé. Néanmoins, la sensibilité

au diametre reste notable et ’on devra donc toujours observer les éléments piégés pour

vé&ifier que les dispersions des diametres ne soient «pas trop deveéss >»» «Pas trop deveées »

veut dire : conduisant a des variations de AC et AG significativement plus faibles que celles

cons€&juences des phéomenes que nous souhaitons observer.

Optimisation et amélioration du systéme de spectroscopie diélectrique HF de cellule unique

[
w
~



Optimisation et amélioration du systeme de spectroscopie diélectrique HF de cellule unique

[uny
w
0o

3. Optimisation du piégeage (bloqueur) de cellule unique

Des simulations du flux hydrodynamique dans le canal et au voisinage du bloqueur ont &&
effectués avec le logiciel COMSOL Multiphysics 4. Nous avons comparédiffé&ents modées

de blogueur, comme présentésur les vue 3D de la figure 1V 4. :

e a gauche, le bloqueur, nommé de type A, reprend ’architecture développée au chapitre
I11, mais avec une hauteur de passage augmenté& a5pm (contre 3pm pour le chapitre
1),

e adroite, le bloqueur, nommeéde type B, est constitué d’un passage (‘canyon’) plus large
en son centre. Ce ‘canyon’ fait 6um de large et 20pm de haut (=hauteur totale de canal

microfluidique).

Sortie

Sortie I

Piege = | |
: \ Passage canal
Passage
Entrée

Entrée

Figure 1V.5 Deux types de bloqueur, agauche : bloqueur de type A, adroite : bloqueur de type B.

Nous avons défini des paramétres de simulation identiques aceux du chapitre Ill. Les

figures 1V.6 et IV.7 pré&entent diffé&entes vues des véocité& simulées du fluide pour les 2

types de piege.
Pour le blogueur de type A, la figure IVV.6 montre que :

¢ le flux au travers du pi€ge va guider la particule contre le substrat et donc au contact du

circuit HF de déection, ce qui est favorable (images du haut),



e dans les conditions de simulation, I’intensité de la v&ocit€du fluide dans 1’orifice au
travers du bloqueur atteint 50m/s soit 20% de la vélocité du fluide de part et d’autre du
bloqueur. Cette valeur correspond au double de celle obtenue au chapitre 111, qui doit
ére considéé comme faible car elle est responsable de la faible efficacitéde pi€geage.

Ainsi nous attendons une efficacitéde piéyeage doublé par rapport &la situation du

chapitre I11.
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Figure IV.6 Bloqueur de type A. En haut : intensité&(agauche) et vecteur (adroite) de la v@ocitédu flux
fluidique dans le canal. En bas agauche : intensitéde la v&ocitéde flux en vue de dessus &2.5um au-dessus de

substrat. En bas adroite : intensité de la vélocité de flux suivant I’axe x.

Pour le bloqueur de type B, la figure I\VV.7 montre que :

o le flux de fluide guidera les cellules vers le piége, mais sur toute la largeur du canyon :
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donc diminuéla hauteur de canal &20m, ce qui limite le nombre de cellules pi€gées a
deux au maximum.

e I’intensité de la vdocitérepréente dans ce cas ~50% de la vé&ocitédu fluide de part et
d’autre du bloqueur. En consé&juence, une efficacitéde pi&jeage quintupléee est attendue

par rapport ala situation du chapitre 111.
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Figure IV.7 Bloqueur de type B. En haut : intensité (& gauche) et vecteur (adroite) de la vdocitédu flux
fluidique dans le canal. En bas agauche : intensitéde la v&ocitéde flux en vue de dessus &2.51um au-dessus de

substrat. En bas adroite : intensité de la vélocité de flux suivant I’axe x.

Ainsi, nous proposons 2 types de bloqueur «am@iorés >> par rapport &la version du
chapitre I1l. Le type A permettra d’augmenter par 2 1’efficacité de pi€jeage tout en assurant
un positionnement vertical de la particule contre le détecteur. Le type B quant a lui n’assure

pas le positionnement vertical de la particule piégé& mais permet une efficacitéde piéeage
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optimale. Dans la partie exp&imentale, nous discuterons des résultats exp&imentaux de ces 2

types de piéjeage et les comparerons aux exp&imentations du chapitre I11.

4. Optimisation de la technologie biocapteur HF de cellule unique

4.1 Amd@iorations de la technologie d’intégration « circuit HF >/ «circuit

microfluidique »

L’avantage évident du canal réalis¢é en PDMS est sa simplicit¢ de mise en ceuvre.

Cependant elle présente plusieurs inconveénients dans notre cas [1]:

o la difficulté d’aligner précisément et manuellement le canal avec les &ectrodes, comme
indiquésur la Fig. IV.1 (A). Outre un défaut de reproductibilitéet de réé&abilitédes
structures, ceci sous-entend également le placement individuel de chaque canal, tres
consommateur en temps et avec des dimensions manipulables.

e des défauts de collage et d'é&anché&tédu canal en PDMS avec le substrat méallisé Dans
le cas des structures acellule unique, le bloqueur de cellule, de part son faible interstice

avec le substrat, peut éjalement se retrouver coller et ainsi empé&her tout piégeage.

L’alternative que nous avons choisie est de construire le réseau microfluidique avec une
résine photosensible polyméisable sur le circuit HF, faisant appel & des proc&lé& de
fabrication collectifs. Le choix de la résine s'est portésur la SU-8, maté&iau dgautilisédans la
litt&ature pour la fabrication de micro-canaux [2-3]. Il s'agit d'un maté&iau photosensible,
transparent, hydrophile, qui nous permet d'utiliser uniqguement des procé&lé& de fabrication
collective, basés sur I’utilisation d’aligneurs conventionnels. Ceci confére une excellente
pr&ision d'alignement de niveau aniveau, un faible co et un gain de temps remarquable. De
plus, la hauteur totale du canal est diminué aquelques centaines de micrometres au lieu de
1mm par technique de moulage PDMS. La visibilitéau travers du canal est alors largement
am@éioré par rapport acelle accessible avec du PDMS. En outre, nous avons ajoutéune

couche sacrificielle pour créer le passage secondaire de fluide.
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La figure 1V.8 donne un ré&umédes deux stratégies d'intégration du réseau fluidique sur
les dectrodes: (A) par voie de moulage en PDMS avec report, qui correspond ala technologie
utilisé dans le chapitre Il et (B) par fabrication collective avec l'utilisation d'une couche
sacrificielle et I'@aboration de la partie microfluidique en SU-8, fili&e pré&enté& dans ce

chapitre.

(A) (B)

Electrodes

Couche sacrificielle

Alignement st Electrodes
report

Flectrades »

Electrodes

Substrat

Figure 1V.8 Deux stratégies de fabrication du microsystéme fluidique sur substrat méallisé (A) via I'assemblage
par report d’un réseau microfluidique en PDMS pré-structurépar moulage et (B) par construction collective

niveau par niveau avec des résines photosensibles polyméisables et une couche sacrificielle.

La dimension visée pour la hauteur du micro-canal est comprise dans une gamme de 20 &
40 um. La SU-8 est un matériau disponible, avec une large gamme d’épaisseurs possibles,
structuréavec une excellente réolution par simple photolithographie, avec des propri&és
planarisantes, une trés forte résistance aux solvants, une excellente transparence, et enfin elle
est biocompatible. Le groupe de M. Hennemeyer et al [4] a notamment démontréune bonne

biocompatibilitéde ce maté&iau lors de la culture de cellules sur SU-8.
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4.2 Technologie d’élaboration des bloqueurs optimisées pour la capture

efficace de cellule unique

Afin d’obtenir une meilleure précision d’alignement et d’efficacité de piégeage, nous avons
développé une filiee technologique collective avec réeau microfluidique en SU-8. Les
blogueurs de cellule optimisé dans le paragraphe 3 sont illustrés par la Fig. V.9 vis avis de
leur ré&lisation technologique. Le premier integre une ouverture entre le bloqueur et le
substrat méallis€ uniquement au centre du bloqueur, ce qui implique l'utilisation d'une
couche sacrificielle. Le deuxiéne design comporte une ouverture sur toute la hauteur du piege,

ce qui peut &re r&aliséen méne temps que les murs des canaux.

!

PMGI
X 7 N\ 7

Electrodes Electrodes

| | |

PMGI
Electrodes Electrodes Electrodes Electrodes

1 l sU8

Substrat Substrat

Figure 1V.9 Structure acellule unique avec diffé&ents pi€ges en SU-8: (A) piége de type A agauche avec une
couche sacrificielle pour réliser le passage de fluide au bas et au centre du bloqueur et (B) piege de type B a

droite avec un canyon de 5 pm de largeur au centre du bloqueur.

La couche sacrificielle indiqués en jaune pour la structure de type A présente une largeur
de 5 pm et une hauteur éalement de 5 pm, tandis que le canyon du pi€ge de type B est de 5
jum de largeur.
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D'un point de vue global, les canaux fluidiques présentent

e un passage principal de 1 mm de largeur afin de faciliter la pénération de liquide et la
connectorisation de tubes fluidiques,
e ainsi qu'un réreeissement de 150pm de largeur au niveau de la zone d’analyse pour

orienter les cellules vers le piege.

Les parois du canal en SU-8 sont de 140m de large, ce qui correspond aun compromis
entre perte des signaux HF, qualitédu capotage en SU-8, et hauteur du canal de 40pm. Une

vue globale d'une structure est illustré par la figure 1V.10.

- Paroisen SU_8

Bloquer en SU_8 «

Electrodes

Figure 1V.10 Vue globale d'une structure et de son canal fluidique.
4.3 Optimisation des volumes de liquide consommeée

Afin de minimiser les volumes des fluides consommés, nous avons ré&luit 220 pm la
hauteur des canaux microfluidiques. De plus, nous allons intégrer sur cette nouvelle
technologie des capteurs CID du chapitre I, et dans un souci de pousser a I’extréme la
miniaturisation des volumes fluidiques, nous avons diminuéla largeur du canal &20m au

lieu de 150m. La figure IV.11 montre le design du masque et un modéke 3D.
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Electrodes

Canal Paroi SU8
Figure 1V.11 Le design du masque et la modée 3D de nouveau canal fine de capteur CID.
Ce capteur nous permet ainsi ’analyse de 70pl de liquide.

Sur ces trois strategies (deerites aux paragraphes 4.1, 4.2 et 4.3), nous avons développéla

filiere technologique déerite dans le paragraphe suivant.

4.4. Developpement de la filiere de fabrication collective de

micro-canaux abase de SU-8

La Figure V.12 présente les é&apes clé&s de la filiée technologique des canaux

microfluidiques abase de SU-8.
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(A) (E)
Electrodes

(8) Couche sacrificielle (F)
Substrat
Masque
(C) \ m— \ (G)

sus

Substrat

. m

(D)
Substrat

L
I Couchesacrificielle
=

e

Ti/Au
SU-8

I Résine positive

Figure 1V.12 Vue globale de la fabrication des micro-canaux fluidiques avec bloqueur de cellule en technologie
SU-8.

La ré&lisation des structures commence par I'@aboration d'une couche sacrificielle (cf.
Figure V.12 (B)-(D)). Suit alors I'@aboration des murs des canaux fluidiques en SU-8,
comme illustrésur la Figure 1V.12 (E). Aprés capotage des canaux sur la Figure 1V.12 (F), la

couche sacrificielle est finalement supprime (cf. Figure 1V.12 (G)).

4.4.1 Couche sacrificielle

Afin de réiliser l'interstice localis€ entre le bloqueur et les @éectrodes, une couche
sacrificielle est utilisé. Elle doit pouvoir &re déposée et structurée dans une gamme de 1 &10
um d'épaisseur et sa suppression ne doit pas avoir d’incidence sur la résine SU-8 des
micro-canaux en fin de processus. Le maté&iau choisi correspond au polydimethylglutarimide
(PMGI), qui est une résine positive d’UV profond, principalement utilisé¢ pour réaliser des
bicouches en procé&lélift-off. Elle constitue un bon candidat en tant que couche sacrificielle

parce qu’elle présente une grande variété d'épaisseurs, elle peut étre facilement structurée et a



une tempé&ature de transition vitreuse supé&ieure aux tempé&atures de recuit requises pour la

SU-8 [5].

Le proc&léutiliséest indiquésur la figure 1V.13. Tout d'abord, une couche de PMGI est
déose ala tournette sur le circuit HF pr&lablement r&liseées sur une plaquette de quartz (cf.
chapitre 2 pour le proc&étechnologique des éectrodes). Une seconde réine photosensible
positive de type ECI 2.5 pm est ensuite déposeé et insolé. Lors du développement, le
développeur de I’ECI sert également a graver chimiquement la couche de PMGI. Enfin, la
résine de masquage ECI est supprimé al'acéone, sans que la couche sacrificielle en PMGI

ne soit alt&é.

Masque

*

Quartz

Couche sacrificielle

Or

Résine positive

H

Figure IV.13 Schéma de la structuration de la couche sacrificielle.

La figure 1V.14 présente I’image prise au microscope de la couche en PMGI structurée au
centre des électrodes. L’épaisseur du motif mesuré par la profilométre optique est de 5,8 pm.

La largeur de la PMGI est de 7pm.
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« Flactrodes

Surface Stats:

Fa 19685 m

Rq 400 4% nm

Rt $74um

Measurement Info:
Magnification 2030

Mrxsrermend Mode VST

Ssmpling 41

Array

Figure 1V.14 L’image de la couche sacrificielle en PMGI sur les &ectrodes en or ainsi que sa mesure au

profilomére optique

4.4.2 Elaboration des murs des canaux fluidiques en SU-8

Les murs des canaux fluidiques sont ensuite rélisé&s en SU-8 par photolithographie, dont le
procéléest pré&sentésur la figure 1VV.15. Une couche éaisse de SU-8 est enduite ala tournette
sur la plaquette. A partir des indications du fabricant, la premiée phase du recuit est exé&utee
A65<C. La tempé&ature est ensuite monté& a95<C (Awune vitesse de 10<T.min™), stabilisé
pendant une durée dépendante de 1’épaisseur du film désirée, puis diminuée a température
ambiante avec une vitesse de 5C.min™. Ces profils de tempé&atures sont pré&enté sur la

figure 1V.16.



Masque Masque
= N\ =X
(c) _
Quartz
(D) m

Couche sacrificielle

Y
Or
(8)

Figure 1V.15 Schéma de la structuration de murs des canaux en SU-8.

sug

Figure IV.16 Conditions de recuit de la couche SU-8.

La résine est ensuite insolée sous UV, puis réticulée lors d’un second recuit dit
Post-Exposure-Bake (PEB). La couche ainsi structuré servira de base ala future canalisation

microfluidique.

Diverses canalisations microfluidiques ré&lisés en SU-8 sont montrées sur la figure 1V.17.
Les flancs des micro-canaux sont bien définis et présentent un profil vertical, que ce soit pour
des canaux larges, moyennement larges ou encore fins. De plus, on peut observer sur la figure

IV.17 (C) une vue zoomeé d'un pi€ge en SU-8 avec couche sacrificielle en PMGI. Cette
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derniée ne correspond pas parfaitement un cubode (figure 1\V.17 C) acause de la gravure
anisotrope du développeur. Mesurée a 1’aide du MEB, la partie plus fine de PMGI est

d'environ 5pm, la partie plus large est de I'ordre de 7 pm.

|
=

[

CNRS-LAAS 20.0kV 9.5mm x40 ESED 40Pa 1.00mm CNRS-LAAS 20.0kV 9.5mm x40 ESED 40Pa 1.00mm

(D)

Y s py——— i 1 1 U U ) '
CNRS-LAAS 20.0kV 6.8mm x964 ESED 40Pa 5 30.0um

Figure IV.17 Images MEB de diffé&ents motifs en SU-8. Canaux en SU-8 situé au-dessus de 1’électrode CID
avec une largeur de (A) 150pm et (B) 20m ; (C) vue zoomé d'un pi€ge en SU-8 avec le motif sacrificiel en
PMGI ; (D) motif d'un pi€ge en SU-8 avec un canyon central.

4.4.3 Capotage des canaux fluidiques en SU-8 par laminage

Pour ré&liser les canaux microfluidiques herméiques, il est né&essaire de les fermer. Il y a
deux solutions principales proposées pour le capotage d’une structure ouverte en SU-8 : la
premiére solution est de reporter un film dgaréiculéde SU-8 sous une pression de plusieurs
bars aune tempé&ature comprise entre 100C et 120T [6]. Cette technique nésessite un
alignement preéis et la réolution est limité par la qualitéde cet alignement. La deuxiéne
méthode consiste areporter un film sec encore photosensible de SU-8 sur la structure ouverte
[7-8]. L’insolation s’effectue donc aprés le report du film sec au travers d’un substrat
transparent aux UV. La preeision de la photolithographie constitue un avantage incontestable

de la méthode. L’utilisation d’un support flexible pour la couche de SU-8 & capoter,



pré&entant une faible adhéence avec la SU-8 et transparent aux rayonnements UV, est

recommande®. Plusieurs recherches ont &érelisées pour trouver un substrat appropri€[9-10].

P. Abgrall, qui a menéses travaux de thése au LAAS-CNRS [11], a montréqu'un film en
polyester de type PET présente de s&ieux avantages : une faible adhé&ence avec le polymere,
une reésistance chimique et une compatibilité avec les solvants de la SU-8, ainsi qu'une
transparence optique... Notre choix du procédé de fabrication du réseau microfluidique s'est
donc portésur cette deuxiame solution avec le laminage d'un film sec encore photosensible,

suivi d'une photolithographie.

Le procédé¢ d’élaboration du film sec a capoter est similaire au procédé de fabrication de la
structure ouverte en SU-8 illustrésur la figure 1V.15. Seuls les paraméires de vitesse de
tournette et recuit doivent &re modifié pour faire en sorte d'obtenir une &aisseur de SU-8 de
25m. De plus, ce processus technologique est initiépar le laminage sur un substrat h&e (en
silicium dans notre cas) d’un film adhésif double face suivi de celui d’un film en PET, réalisé
par un lamineur qui est composé¢ de deux rouleaux métalliques gainés d’une matiere
caoutchouteuse. Ces rouleaux peuvent étre chauffés et régulés indépendamment 1’un de
’autre. La rotation motrice est transmise au rouleau infé&ieur ; la vitesse de rotation &ant un
paraméire reglable. Le rouleau supé&ieur a un degré de liberté en translation verticale
permettant deux positions, la séparation ou le contact (avec le rouleau infé&ieur). La pression
de contact est réglable via un robinet aliment&en air pressurisé Le rouleau sup€éieur entre en
rotation par transmission lors du contact avec le rouleau infé&ieur. Le lamineur utilis€au

laboratoire LAAS est illustréala figure 1V.18.

= F | Indication

+—— et programmation de la
température

Jauge de pression

\0 | %5

Robinet de pression —» .

———  Rouleaux

Régalagede la
’\ vitesse

des rouleaux

Lamineur
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Figure 1V.18 Image du lamineur utilisédans la salle blanche du LAAS.

Le procaléde laminage d'un film adhé&sif double face et d'un film PET est illustréala
figure 1V.19. Une couche de SU-8 est ensuite enduite, subit un premier recuit, dont la duré&
est augmentée d’environ 30% par rapport aux indications du fabricant de maniere a évaporer
un maximum de solvant et éviter que la couche de SU-8 ne flue dans les canaux lors de
I’étape de laminage. L’ensemble, film de protection du PET et film sec de SU-8 photosensible,
est ensuite pelé du substrat hote. L’optimisation des conditions d’élaboration de ce film sec

photosensible permet un contrde préeis de ses dimensions et en particulier de son &aisseur.

Film adhésive double
1320 avoc protection

a” Protection

Fam adhotive
double face

!

Laminer §

Substrat
Film

@)
Substrat .

Papier protection ——s
Plague métal Protection PET

Adhosive
<+—PET

@)

Laminage

Qi

Lamines l

I |

Figure 1V.19 Schéma du procé&léde préparation du film PET flexible par laminage.

Le proc&léde capotage est illustrépar la figure 1V.20.



Cette couche constitue le ‘plafond’ de la structure. Afin d'améliorer 1’adhérence entre les
couches de SU-8 (capot lamin€et murs des canaux), un traitement au plasma oxygene est
pré&lablement appliqué Le film flexible de SU-8 est ensuite laminéaune pression fixe et une
tempé&ature situee au-dessus de la tempé&ature de transition vitreuse de la réine SU-8 non
réiculée valant 50<C [12] (cf. Figure 1V.20. (C)). A ce stade, on note que la surface est collé&
de maniee homogene, contrairement aux résultats obtenus et reporté& dans la litté&ature qui
utilise un support rigide. L’ensemble est ensuite align€et insol& comme I'indique la figure
IV.20. (D). L’absorbance a 365nm du film de protection est inférieure a la résolution de
I’appareil de mesure, soit une valeur inférieure a 0,5%. Il n'est donc pas nécessaire
d'augmenter la dose de rayonnement du fait de la pré&ence du film PET. La ré&iculation est
ensuite complée par un recuit, et le film de protection est alors retiréet la ré&ine développée
(cf. Figure 1V.20. (E)). Donc les entré& et sortie du fluide sont définies. Un recuit final &
115<C est éentuellement exeéuté afin de compléer la réiculation et de garantir une

résistance chimique maximale. En fin de processus, la couche sacrificielle en PGMI est

supprimee.
(A) | -
Protection PET
<4— Adhésive
— PET
Quartz
(8) (E)

@ Laminage (F)

-—
SU-8

PMGI
Meétal

FilmsSuU-8
w._ Protection
PET

Figure 1V.20. Schéna du procé&léde capotage avec définition des entrées et sortie fluidiques.
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4.4.5 Optimisation des parametres de capotage

Les canaux fermé doivent avoir les propriéeés suivantes : assurer une éanchétéparfaite;
garder intact les profils verticaux des canalisations; les capoter sans effet de flambage ou
fluage. Sachant que les paramétres de pression, de tempé&ature de laminage, de tempé&ature
de PEB et le temps d’isolation influencent de fagon croisée les profils des canaux fermés et le
capot SU-8, nous avons fait plusieurs tests en ne modifiant qu'un paramétre ala fois pour la
mise au point de la filiere technologique et ’optimisation du procédé de laminage. Les
résultats pré&ent&s ci-apres ont €&é& obtenus pour des structures ayant les
caracté&istiques principales suivantes: 45pum de hauteur des parois, 25pum d'épaisseur du capot,

avec des largeurs comprises entre 150pm et 1mm.

4.4.5.1 Pression de laminage

Nous avons testé?2 pressions: 2 bars et 1.5 bars, et nous avons éudiéson influence en
fixant la tempé&ature des rouleaux aT=65<C et leur vitesse de rotation av=1m/min. Le sens
de d’insertion des micro-canaux entre les rouleaux est perpendiculaire. Nous avons trouvéque,
lorsque la pression est infé&ieure a2 bars, le capot laminé se sépare des parois apres

déreloppement final. En conseéguence, nous avons optépour une pression de 2 bars.

4.4.5.2 Tempé&ature de laminage

Nous avons testéla tempé&ature de laminage sur le profil des canalisations microfluidiques
pour des valeurs de pression et de vitesse des rouleaux fixees respectivement a2 bars et
1m/min. Pour un laminage atempé&ature ambiante, une mauvaise adhéence entre les deux
niveaux est observeés. Entre 50 et 65<C (la tempé&ature de transition vitreuse est egjale a45<C
avant réiculation de la résine), une bonne adhé&ion entre le capot et les murs du micro-canal

est assuré comme le montrent les photographies MEB de la figure 1V.21.



Figure 1V.21. Photos de coupes montrant 1’effet de la température de laminage sur le profil de capotage: (A)
50<C, (B) 55<C et (C) 65<C.

4.4.5.3 Duré de I’insolation UV

Nous remarquons un gap entre les deux niveaux du canal lorsque la durée de I’insolation
UV apres le laminage n’est pas suffisante. La partie basse du capot n’est pas réticulée
compléement et ne peut donc pas &re graves par le développeur, comme l'indique la figure

IV.22. Une durée d'insolation optimisée permet d'éviter ce probléme.

CNRS-LAAS 30.0kV 16,0mm x760 ESED 40Pa 60.0um CNRS-LAAS 30.0kV 16.2mm x859 ESED 40Pa 50.0um

(A) (B)

Figure IV.22. Effet d’une durée d’insolation trop courte sur la section de canaux.

4.4.5.4 Tempé&ature de second recuit (PEB)

La résine insolé peut devenir visqueuse au cours de sa réiculation, lors du second recuit.
La température a alors un double role : celui d’accélérer la réticulation, mais aussi de faciliter

le fluage de la couche SU-8 tant que celle-ci n’est pas suffisamment réticulée. Nous avons
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notamment observéun énorme fluage du capot dans le canal aprés le second recuit avec une

tempé&ature de PEB de 95<C, comme indiquésur la figure 1V.23.

CNRS-LAAS 30.0kV 18 8mm x550 ESE ter 100um CNRS-LAAS 30.0kV 18 8mm x250 ESED 40Pa

Figure 1V.23. Le fluage dans les canaux avec la tempé&ature de PEB &95<C.

Avec une optimisation de la tempé&ature de PEB, ce phénomene de fluage peut &re

drastiqguement diminu€& comme c'est le cas sur les photos de la figure 1V.24.

(R ——
CNRS-LAAS 20.0kV 8.7mm x489 ESED 40Pa Sl " 100um CNRS3-LAAS 10.0kV 8.4 x399 ESED 40Pa

Figure 1V.24. Photos en vue en coupe de canaux avec une tempé&ature de PEB optimisée.

4.4.6 Observation des structures rélisées avec canaux et piege en SU-8 pour cellule

unique

Le procédé technologique mis au point a été appliqué avec succes. La section d’un canal
microfluidique entiéement ré&liséen SU-8 sur circuit HF est montré sur la figure 1V.25. Les
canaux et pieges sont correctement éaborés. Avec les figures 1V.25 (A) et (B), nous pouvons

observer le passage sous le piege apres 1I’enlévement de la couche PMGI, qui est de 1'ordre de



5,5um de haut. De plus, la largeur du passage de fluide sous le piége n’est pas uniforme a
cause de la gravure anisotrope humide de la couche sacrificielle. Les pieges sont bien définis
et présentent une erreur d’alignement inférieure a 2um. Notons qu’il existe une petite
déformation (de 6 a8um) du capot autour de la jonction du piege avec le capot (cf. Figure
IV.25 (C) et (D)), qui peut @re optimisé& éventuellement en modifiant I&g&ement les

paramétres de laminage.

(A)

Pa Piége en SU_8

ciectroaes

CNRS-LAAS 20.0kV 7.5mm x1.60k ESED 40Pa

CNRS-LAAS 20.0kV 9.4mm x597 ESED 40Pa 50.0um CNRS-LAAS 20.0kV 5.0mm x618 ESED 40Pa TR g0 0um

Figure IV.25. Images MEB des canaux en SU-8 avec pi€ges.

5. Caractérisation avec des cellules

5.1 Comparaison avec la technologie du chapitre 111

Nous avons tout d’abord mesuré nos nouveaux dispositifs avec des cellules de lymphome
B vivantes. Les cellules sont suspendues dans leur milieu de culture (RPMI+10%SVF) avec

une concentration de 1 million de cellules /ml. Aprés avoir au prélable mesuréle dispositif
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avec du milieu de culture seul, sans cellules, nous avons injectéla suspension de cellule avec

un flux de vitesse Smm/s jusqu’a obtenir le piégeage d’une cellule.

Compte tenu des optimisations des pieges, les diverses exp&iences de pi€geage menees se
sont réveélées étre 4 a 5 fois plus efficace qu’avec la structure du chapitre I1I. Nous sommes
passés de 12ul consommé avec les composants en PDMS a 3ul avec nos nouvelles structures.
Notons que cette quantit¢ de 3ul représente le minimum a injecter pour remplir nos

composants et qu’il n’est donc plus nécessaire de pousser les optimisations.

La figure 1V.26 pré&ente les contrastes AC et AG d’une cellule vivante mesuré par le
dispositif pré&sentéau chapitre Ill et par notre nouveau composant. Afin de permettre la
comparaison, nous préentons les ré&ultats pour une capacitéde gap=10pm. Les contrastes
obtenus par les 2 composants sont non-significativement diffé&ents, le faible écart s’explique
par des composants, certes de conception identique, ce qui vient se rajouter ala variabilité

biologique toujours présente.

002 —

o ] [ | s ! | I ' | L |

0 10 20 0 40 a 10 20 30 40
Froquence(GHz) Frequence(GHz)

Figure 1V.26. Contrastes AC et AG d’une cellule vivante mesurée par le nouveau dispositif (en SU 8) et le

composant pré&entéau chapitre 111 (en PDMS).

5.2 Impact de la diminution du gap de capacitéde déection

Nous avons déja discuté 1’ingénierie du déecteur au paragraphe 2 de ce chapitre : afin

d’obtenir des valeurs de contrastes AC et AG plus importantes, nous avons diminué le gap de



la capacitéde déection de 10pm a5pm. Le protocole de mesure d’une cellule vivante restant
le mé@ne, la figure 1V.27 présente les spectres de AC et AG d’une cellule vivante mesuré par
le dispositif en SU-8 avec une capacitéde 10pum de gap puis de 5pm. Comme prévue par les
simulations du paragraphe 2, une augmentation des contrastes résulte d’une diminution du
gap de la capacité d’analyse.

0 —

02 —

08 — : : T T 0.08

20 3o 40 0 10 20 30 a0
Frequence(GHz) Frequence(GHz)

Figure IV.27. Contrastes AC et AG d’une cellule vivante mesurée par le dispositif en SU-8 avec une capacitéde

10pm de gap puis de 5pm.

5.3 Mesures de cellules vivante et morte

Les nouveaux composants en SU-8 avec une capacit€de gap=5pm ont &éutilisé& pour

mesurer une cellule vivante et aussi une cellule morte.

Pour obtenir la mort cellulaire, nous avons utilisé une solution de ‘saponine’ qui présente
une activitéhémolytique, agissant sur la permébilitédes membranes [13] et donc tuant les
cellules. Les contrastes sont toujours extraits par rapport au mé&ne milieu de réé&ence : le
RPMI+10%SVF. La figure IV.28 (A) présente les contrastes AC quand une cellule vivante est
bloqués et (B) lorsque une cellule morte est bloquee. La figure 1V.28(C) (D) présente les

contrastes AG dans ces 2 situations.
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Figure 1V.28. Nouveau dispositif en SU-8 avec capacitéde déection &gap=5pm : (A) contrastes AC d’une
cellule vivante bloqué& (3 mesures) et avec deux cellules bloquées; (B) AC avec une cellule morte et avec une
cellule en train de mourir; (C) les spectres AG dans la méme situation que pour (A); (D) Les spectres AG dans la

méme situation que pour (B).
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Nous pouvons observer une diminution significativement des contrastes AC et AG lorsque
les cellules sont mortes par rapport ala situation otielles sont vivantes. On retrouve ainsi le

méne résultat que celui obtenu au chapitre 3.

Le tableau IV synthé&ise les diffé&entes valeurs de contrastes AC a 5GHz et AG a 40GHz.
I est important de noter que le rapport de AC entre cellule vivante et morte vaut 2.5 a 2.6 et
ce, quel que soit le composant (gap capacité=5 ou 10um). I en est de méme pour AG pour

lequel le rapport est voisin de 2,7-2,8.

TABLEAU IV
Cellule vivante Cellule apoptose
Largeur 10pm S5Hum 10pm S5pm
AC (fF) abGHz -0,45fF -0,65fF -0,18fF -0,25fF
AG (mS) a40GHz. | -0.05mS | -0.07mS -0.018mS -0.025mS

Des caracté&isations complémentaires ont &éeffectuées afin d'éaluer la reproductibilité
des mesures HF ré&lisées sur nos composants "cellule unique”. Le bilan des réultats en
termes de AC a 5GHz et AG a 40GHz avec des cellules vivantes ou mortes est présent€ala
figure 1V.29. La dispersion entre cellules de mé&ne éat pathologique (vivant ou mort) reflée
la variabilitébiologique intrinségue d'une population de cellule (cycle cellulaire, diamére,
éat apoptotique...). Malgré cette variabilité une diffé&ence significative entre cellules
vivantes et mortes est obtenue, démontrant ainsi I'aptitude de la technique pour caracté&iser la

viabilitécellulaire, de fagn non invasive, sans marquage ni préparation pré&ilable.
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Figure 1V.29. Cellules vivantes et mortes dans le plan (AC a 5GHz, AG a 40GHz) pour 2 dispositifs de gap=>5
pm et 10 pm.

6. Conclusions

D'un point de vue technologique, une nouvelle filiée technologique a &é&mise en place et
permet la ré&lisation complée de circuits méallisé& hyperfréguences sur substrat en quartz
avec des canaux fluidiques entiecement obtenus avec des techniques de fabrication collective.
Les canaux fluidiques sont r&lisé dans le mat&iau SU-8, particuli&ement adaptépour cette
application. De plus, le blocage de cellule pour la mesure de cellule unique a &alement &é&
intégré par technologies collectives avec succeés. Pour cela, une technologie basée sur
l'utilisation d'une couche sacrificielle en PMGI a &é daboree et adapté aux contraintes
induites par la fabrication des micro-canaux fluidiques en SU-8. Enfin, l'utilisation de
technologie collective permet de s'affranchir de toute difficult€inhé&ente aun report de canal
de fagon manuelle. En consé&juence, nous avons pu encore diminuer les dimensions du circuit
HF (par rapport au chapitre I1I) avec une zone capacitive de déection de gap=5 pm
uniguement, qui permet d'augmenter le contraste de mesure et de minimiser lI'impact de la

taille des cellules. Enfin, l'optimisation hydrodynamique des pieges a cellules permet

Optimisation et amélioration du systéme de spectroscopie diélectrique HF de cellule unique

[
(o3}
w



Optimisation et amélioration du systeme de spectroscopie diélectrique HF de cellule unique

[EnY
o))
B

d'augmenter l'efficacitéde pi€geage d'au moins un facteur 4 par rapport au presélent blogueur

ré&aliséen PDMS.

L’optimisation du dispositif afin d’obtenir de meilleurs contrastes et une meilleure
efficacitéde piégeage a éévalidé& exp&imentalement. Ainsi le nouveau dispositif permet
d’obtenir des contrastes 40% plus élevés qu'avec le composant présent€au chapitre I1l. Ce
gain se retrouvera ainsi sur le pouvoir discriminant du déecteur ce qui est donc notable. De
plus, D’efficacité de piégeage est optimale ce qui nous permet de procéder a nos expériences
de maniee la plus optimale possible. Enfin, des exp&imentations complémentaires sont en

cours afin de vé&ifier :
o la robustesse du nouveau dispositif vis avis du diamékre des cellules,

o la meilleure reproductibilitédes exp&imentations du fait de la technologie.
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Conclusion générale

Nos travaux de thése ont porté sur le développement d’une technique et d’une technologie
associée de spectroscopie di¢lectrique hyperfréquence de cellules en suspension et jusqu’a la
cellule unique. La force de cette approche est de permettre d’analyser la ou les cellule(s) dans
leur milieu de culture sans marquage ni préaration préalable, de fagn non-invasive et sans
contact entre déecteur et cellules. De plus, la technique est int&rable par les
microtechnologies, ce qui assure sa miniaturisation pour (1) son utilisation avec des objets
biologiques aanalyser jusqu’a quelques microns, (2) son utilisation au sein de laboratoire sur
puce par exemple et (3) la forte parall&isation des analyses (microtechnologie=fabrication

collective) ouvrant des perspectives pour des applications de criblage.
Nos travaux de recherche se sont organisés en deux phases de complexitégraduelle.

Un microsystame de spectroscopie diéectrique hyperfréguence de liquides biologiques et
de cellules en suspension a tout d’abord été abouti. L’aboutissement d’un tel démonstrateur
nésessita de développer la conception électromagnétique du circuit détecteur, 1’intégration par
les microtechnologies des parties HF et fluidique, 1’extraction de parametres €lectriques
pertinents. Fort de ce démonstrateur, nous avons pu démontrer la bonne sensibilité de
déection, le potentiel de discrimination de soluté& en solution aqueuse, la discrimination
d’états biologiques (certes tranchés : vie/mort) de cellules en suspension dans leur milieu de
culture. Ces résultats apportent la preuve au concept «d’analyse hyperfréguence du contenu

et de I’état biologique de cellules »[3-6, 8-9].

Tirant pleinement profit des capacités de miniaturisation des microtechnologies, nous
avons dans un second temps réduit en taille ce démonstrateur pour aboutir a I’analyse d’une
cellule unigue. Outre la convergence des expertises en conception hyperfr&uence,
microtechnologies et expérimentations hyperfréquences, nous avons aussi considéré I’aspect
hydrodynamique du piégeage d’une cellule dans un micro-canal [1]. Deux technologies de
complexitécroissante ont é&ésuccessivement mises au point et ont permis, pour la premiére

fois anotre connaissance :

»  d’acquérir le spectre di¢lectrique hyperfréquence d’une cellule unique [6],
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= de montrer des diffé&ences significatives entre une cellule vivante et une cellule

morte.

Nos travaux ont ainsi permis de franchir une éape importante: la spectroscopie
dié¢lectrique d’une cellule unique dans son milieu de culture est possible et I’on peut
clairement identifier sur les réonses dectriques si la cellule est vivante ou morte. De
nombreux travaux restent néanmoins a faire pour une utilisation fonctionnelle de cette
technique par les biologistes : comprendre et exploiter 1’ensemble des spectres mesurés,
discriminer des éats biologiques plus fins que vie/mort, am&iorer la sensibilit& la s@ectivité

I’intégration en associant des circuits pour le traitement des signaux hyperfr&uences [2], ...

Les applications de cette technique «hyperfréguence-microfluidique >>pour le domaine de
cancé&ologie sont pressenties [9], nos éudes contribuant a en éablir les bases. Nos travaux
ont toujours &é€émenés dans cet esprit de part notre éroite collaboration avec Mary Poupot et

Jean-Jacques Fourniédu Centre de Recherche en Cancé&ologie de Toulouse.

Puisse un jour cette technique <«hyperfréquence pour 1’analyse de cellule unique»

contribuer aux recherches contre le cancer.
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Summary:

Development of microwave microfluidic bio-sensors for non-invasive

dielectric spectroscopy of single cell: Applications in Cancerology

Biological analysis at the level of the single cell, allowing the understanding of cellular
mechanisms, is of great importance in the fields of biology, medicine and especially in
oncology. Microtechnology has opened up the prospect of such devices and many
researches are underway on the development of analysis systems which are
non-invasive, rapid, label-free or has no cell damage. The convergence of bio-microwave

sensors with microfluidics can meet these challenges.

We developed jointly (1) micro-devices for microwave dielectric spectroscopy of
biological fluids and (2) microfluidic systems for manipulation of cell populations and
single cell in the culture medium. The electromagnetic fields engineering was conducted
to optimize the fluid volume analysis and the detection sensitivity. Microfabrication
performed at LAAS-CNRS allowed controlled positioning of single cell in the analysis
area. We finally demonstrated experimentally significant dielectric contrast between
cancer cells alive and RL lymphoma apoptosis with more tracking capability longitudinal

of apoptosis.

These researches work on non-invasive analysis of single cell, the discriminatory
capacity of different biological states, the possibility of temporal tracking of biological

mechanisms open new perspectives for the cell analysis in cancerology.

Keywords: biology, single cell, microwave, biosensor, dielectric spectroscopy,

microfluidic, cancerology.
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