Mobile Biosensorik auf Basis
funktionalisierter, nanostrukturierter,
optischer Wellenleiter

Dissertation

zur Erlangung des akademischen Grades
Doktor der Ingenieurwissenschaften
(Dr.-Ing.)
der Technischen Fakultat
der Christian-Albrechts-Universitét zu Kiel

Sabrina Jahns

Kiel
November 2016






1. Gutachterin: Prof. Dr. Martina Gerken

2. Gutachter: Assoc. Prof. Dr. Jost Adam

Datum der mindlichen Prifung 07. November 2016






Hiermit versichere ich, dass ich die vorliegende Dissertation

Mobile Biosensorik auf Basis funktionalisierter, nanostrukturierter,

optischer Wellenleiter

selbstandig und ohne unzuldssige fremde Hilfe angefertigt habe und dass ich alle von anderen
Autoren wortlich Gbernommenen Stellen wie auch die sich an die Gedankengange anderer
Autoren eng anlehnenden Ausfiihrung meiner Arbeit besonders gekennzeichnet und die
entsprechenden Quellen angegeben habe. Weiterhin wurde die Arbeit bisher nicht im Rahmen
eines Prifungsverfahrens vorgelegt, jedoch wurden Teile in Form von Beitrdgen in
Fachzeitschriften und Tagungsbanden veroffentlicht sowie auf Konferenzen présentiert. Diese
Arbeit ist unter Einhaltung der Regeln guter wissenschaftlicher Praxis der Deutschen

Forschungsgemeinschaft entstanden.

Sabrina Jahns






Kurzfassung

Frihe Erkennung und Behandlung von Erkrankungen besitzen einen groRRen Einfluss auf
den Krankheitsverlauf eines Patienten. Deshalb sind kompakte, dezentrale und einfach zu
bedienende Sensoren, die zudem mehrere Risikomarker quantitativ und qualitativ nachweisen
konnen, von hohem Interesse fur die patientennahe Diagnostik. In dieser Arbeit wird ein
kompakter Biosensor zur mobilen, markerfreien Detektion von mehreren Proteinen
prasentiert. Ein photonischer Kristall, der mit Rezeptoren lokal funktionalisiert ist, dient hier
als optischer Signalumwandler. Dafir wurden sowohl zwei Herstellungsprozesse zur
Vervielféltigung von photonischen Kristallen als auch zwei Prozesse zur lokalen und
kovalenten Anbindung von Rezeptoren an die Kristalloberflache entwickelt.

Zur  Auslesung dieses photonischen  Kristall-Sensors ~ wurden  verschiedene
intensitatsbasierte Messsysteme in Form von zwei Smartphone-Adaptern und einem Kamera-
basierten Messgerat evaluiert. Diese Messsysteme wandeln die Proteinanbindung an die
Sensoroberflache in ein Intensitatssignal um, tber dessen Amplitude die Proteinkonzentration
bestimmt werden kann. Mit dem kompakten, Kamera-basierten Messgerdt konnte die
parallele und spezifische Anbindung der drei Proteine CD40 Ligand Antikorper (13.5 pg/ml),
EGF Antikorper (13.5 pg/ml) und Streptavidin (30 ug/ml) anhand von sechs
Rezeptorpositionen nachgewiesen werden. In einem weiteren Experiment ist die detektierbare
Konzentration des Proteins CD40 Ligand Antikorper auf 1,35 pg/ml reduziert worden. Um
die Detektionsgrenze dieser Technologie weiter zu verbessern, werden hier photonische
Kristalle mit einer multi- und aperiodischen Gitterstruktur simulativ und experimentell
untersucht.

Zusétzlich wurde ein Testchip zur Filterung von Vollblut und fir die bildgebende,
markerfreie Detektion von mehreren Risikomarkern entworfen. Dieser beinhaltet
Kapillarkanale zum Transport des Blutes, eine Filtermembran und eine Sensorkammer, in der
der funktionalisierte photonische Kristall eingeklebt wird. Die Eigenschaften des Testchips
wurden evaluiert und die Assoziation von 500 nmol/l Biotin in Puffer an zwei
Bindungspositionen und in Vollblut an einer Bindungsposition kann im Intensitatssignal
beobachtet werden. Abschlieend wurden mono- und zweiperiodische Gitter in
nanostruktierten Wellenleitern zur Steigerung des Fluoreszenzsignals fiir die Marker-basierte
Biosensorik experimentell und theoretisch betrachtet. Eine Lumineszenzverstdrkung von

Titandioxid um das 1,65-Fache wurde mit Hilfe monoperiodischer Gitter erzielt.






Abstract

Early recognition and treatment have an important influence of the patient’s course of
disease. Therefore, compact, decentralized and easy-to-use sensors able to detect multiple risk
markers quantitatively and qualitatively are of high interest for point-of-care applications. In
this thesis a compact biosensor for mobile, label-free detection of multiple proteins is
presented. A photonic crystal functionalized with specific receptors forms the optical
transducer. Two fabrication processes to duplicate photonic crystals as well as two processes
for coupling the receptors covalently and locally to the crystal surface are developed.

Different intensity based measuring systems are evaluated in the form of two smartphone
adapters and a camera-based measuring instrument to read-out the photonic crystal sensor.
These measuring systems transform the binding kinetics of the protein into a detectable
intensity signal, whose amplitudes can be used to determine protein concentration. With the
compact, camera-based measuring instrument the parallel and specific association of the three
proteins CD40 ligand antibody (13.5 ug/ml), EGF antibody (13.5 ug/ml) and streptavidin (30
ug/ml) could be observed on six binding positions. In a further experiment the detectable
protein concentration is reduced down to 1.35 pg/ml for CD40 ligand antibody. To improve
the limit of detection photonic crystals with multiperiodic and aperiodic grating structures are
investigated in simulation and in experiment.

Additionally, a test chip for human blood filtration and imaging label-free detection of
multiple biomarkers is designed. The chip contains capillary channels for blood
transportation, a filter membrane and a cavity open on one side for sensor bonding. The
performance of the test chip is evaluated and the accociaten of 500 nmol/l biotin in buffer on
two receptor positions and in human blood on one receptor position is observed in the
intensity signal.

Concluding monoperiodic and twoperiodic gratings in nanostructured waveguides are
investigated in experiment and in simulation to enhance the fluorescence signal of labelled
biosensors. A 1.65 times larger luminescence of titanium oxide could be achieved by using

monoperiodic grating structures.
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Kapitel 1

Einleitung

Zusammenfassung

Biosensoren kodnnen in kompakter Bauweise realisiert werden und ermdglichen dadurch
dezentrale Analysen von sogenannten Risikomarkern. Deshalb sind sie pradestiniert fur die
patientennahe Diagnostik. Am Beispiel Diabetes-Erkrankung und ihrer Friherkennung wird
die Notwendigkeit von Biosensoren erlautert und eine kurze Einflihrung in die Thematik der
Biosensorik gegeben. Dabei werden der aktuelle Stand der Forschung in diesem Bereich
sowie die verschiedenen Realisierungsmoglichkeiten dargestellt. Zudem wird flr optische
Biosensoren motiviert. Die Gliederung dieser Arbeit schlieRt daraufhin dieses Kapitel ab.



Kapitel 1 Einleitung

1.1. Motivation

Aufgrund der guten Lebensmittelversorgung sowie auch einer stetig besser werdenden
medizinischen Versorgung vor allem in den Industriestaaten steigt die Lebenserwartung der
Menschen kontinuierlich an. In Deutschland beispielsweise stieg die Lebenserwartung fur
Frauen von 48,3 Jahren im Jahr 1901 auf 82,8 Jahre im Jahr 2010 [1]. Neben einer immer
alter werdenden Bevolkerung hat vor allem das Uberangebot an Lebensmitteln einen
entscheidenden Einfluss auf die steigende Zahl von Herz-Kreislauf-Erkrankungen, wie z.B.
Herzinfarkt oder Diabetes. Im Jahr 2014 waren 38,9% aller Sterbefédlle in Deutschland auf
Herz-Kreislauf-Erkrankungen zurtickzufiihren, wodurch diese Erkrankungen auf dem ersten
Platz der Sterbeursachen liegen [2]. Eine frihe Erkennung und Behandlung dieser
Krankheitsgruppe ist deshalb entscheidend fir den spéteren Krankheitsverlauf und somit fiir
die vollstandige Genesung des Betroffenen [3]. Hervorzuheben ist jedoch, dass besonders die
Friherkennung von z.B. Diabetes heutzutage nur eingeschréankt moglich ist [4]. So fanden
Rathmann et al. [5] 2003 in einer Studie heraus, dass von allen Befragten tber die Hélfte der
an Diabetes leidenden Probanden nicht von ihrer Erkrankung wussten.

Aktuell wird zur Friiherkennung von Diabetes mit Hilfe des Deutschen Diabetes-Risiko-
Scores, der hauptséchlich anthropometrische Daten und Lebensstilanamnese zur
Risikobewertung einbezieht, das Erkrankungsrisiko ermittelt [6]. Durch die Bestimmung der
vorliegenden Konzentration sogenannter Risikomarker wie Glukose, HbAlc, Triglyceride,
HDL-Cholesterin, hochsensitives C-reaktives Protein und Gamma-Glutamyltransferase
kénnen die Ergebnisse aus dem Diabetes-Risiko-Score noch weiter konkretisiert werden [7].
Die Werte der Risikomarker werden zurzeit in zentralen Laboren mit aufwendigen Verfahren
meistens einzeln bestimmt, wodurch eine schnelle Risikobewertung nicht mdglich ist. Aus
diesem Grund sind kostengunstige, dezentrale und fiir den Patienten einfach anzuwendende
Messsysteme von hohem Interesse fiir die Biowissenschaft (engl. Life Science). Besonders
vielversprechend sind Systeme, die mehrere dieser Risikomarker parallel und sehr spezifisch
qualitativ und quantitativ nachweisen konnen. So identifizierten Forscher eine Palette von
Diabetesmarkern, die zur Friherkennung von Diabetes préadestiniert sind und welche
moglichst zusammen aus einem Probenvolumen detektiert werden miussen, um eine

zuverlassige Diagnose stellen zu kdnnen [8], [9].

Um diesen Anforderungen gerecht zu werden, existieren in der Forschung viele

verschiedene Ansitze. Die bekannteste und am weitesten verbreitete Methode zur
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Bestimmung von Risikomarkern sind Immunassays (ELISA, engl. enzyme-linked
immunosorbent assay). ELISA-Tests bezeichnen antikorperbasierte Nachweisverfahren und
basieren auf einer enzymatischen Farbreaktion. Die zu analysierende Flussigkeit wird auf eine
Mikrotiterplatte in voneinander isolierte Napfe gegeben, in denen durch die Zugabe von
entsprechenden Reagenzien ein Farbumschlag bei Vorliegen des zu detektierenden
Risikomarkers erzeugt wird. Die Durchfiihrung von ELISA-Tests erfordert ein groReres
Probenvolumen und enthalt aufwendige Wasch- und Préparationsschritte, bevor der Test
Uberhaupt ausgelesen werden kann.

Biosensoren konnen Detektionsergebnisse deutlich schneller liefern und konnen so
kompakt konzipiert werden, dass sie in Feldexperimenten eingesetzt werden konnen.
Biosensoren bestehen im Wesentlichen aus drei Hauptkomponenten: der biologisch
erkennenden Komponente (Rezeptor), dem Signalumwandler und der Datenverarbeitung [10].
Rezeptor und Signalumwandler sind direkt miteinander verbunden. Der Rezeptor erkennt den
Risikomarker in der zu analysierenden Fliissigkeit und bindet diesen an sich und somit an den
Signalumwandler. Beispiele fiir Rezeptoren sind Antikorper, Enzyme oder Aptamere. Die
Anbindung des Zielmolekils an den Rezeptor wird dann von dem Signalumwandler in ein
detektierbares Signal transformiert. Diese Transformation geschieht entweder mechanisch,
elektrochemisch oder optisch [11]. Bei den mechanischen Biosensoren handelt es sich im
Wesentlichen um Massensensoren, die piezoelektrische Elemente oder Biegebalken zur
Erkennung von Massenanderung an der Oberflache nutzen [12], [13]. Bei elektrochemischen
Sensoren verursacht die Proteinanbindung entweder eine messbare Anderung des Stromes,
der Kapazitét oder der Impedanz [14], [15].
Bei optischen Sensoren werden Veranderungen im Brechungsindex, der Lichtabsorption und
—emission bedingt durch die Markeranbindung erfasst. Die optischen Sensoren koénnen
zunachst in zwei Gruppen unterteilt werden: den Marker-basierten und den markerfreien
(engl. label-free) Sensoren. Bei Marker-basierten Sensoren werden Fluorophore oder
Farbstoffe im Vorfeld der Detektion an den Risikomarker angebunden [16]-[19]. Bindet
dieses wiederum an den Rezeptor, kann anschlieBend Fluoreszenz oder entsprechend ein
Farbwechsel detektiert werden. Im Gegensatz zu den Marker-basierten Sensoren bendtigen
markerfreie  Sensoren keine solche zusétzliche Prdparation der entnommenen
Probenflussigkeit [20]. Das Signal markerfreier optischer Sensoren reagiert direkt auf die
Markeranbindung bzw. auf die daraus resultierende Brechungsindexanderung [21]-[27].

Im Vergleich zu den anderen Sensorarten kann die Anbindung des Risikomarkers bei

optischen Biosensoren in Echtzeit beobachtet werden, wodurch z.B. die Bindungskinetik
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einzelner Molekile untersucht werden kann. Die Bandbreite optischer Biosensoren bzw.
optischer Signalumwandler reicht von Wellenleiter-Interferometern [28], [29] (ber
Oberflachenplasmonenresonatoren [30], [31] (SPR, engl. surface plasmon resonances) hin zu
Mikroresonator-Sensoren [32] und photonischen Kristall-Sensoren [33]-[36]. Bei all diesen
Konzepten wird das Licht Uber eine Strukturierung der Oberflachen so manipuliert, dass sich
ein evaneszentes elektromagnetisches Feld an der Sensoroberflache ausbildet. Wegen dieses
evaneszenten Anteils sind diese Signalumwandler sensitiv gegenuiber
Brechungsindexénderungen an der Sensoroberflache [37]. So werden z.B. bei Wellenleiter-
Interferometern [38] oder Mikroresonatoren [39] (ber UV-Lithographie (Ultraviolett)
Mikrometer grof3e Wellenleiter auf Siliziumsubstrate prozessiert. Durch das Prozessieren auf
Waferebene kdnnen mehrere dieser Sensoren auf einem Chip integriert werden, was eine
Detektion von verschiedenen Proteinen auf kleinem Raum erlaubt. Allerdings werden flr
diese Sensoren entweder Spektrometer oder optische Powermeter zur Signaldetektion

benotigt, was eine kompakte Realisierung dieser Gesamtsensoren stark erschwert.

Verbindungschemie

' : Faseroptik
Schwermetalle T Fluoreszenz
“Antlkorper-. SPR :
e i Chemi-
POPs <&~/ Enzyme s Planare lumeneszenz Signal- Signal-
%}i‘ I Wellenleiter . . umwandlung g| 5
i DNAzyme ; Lichtabsorption und analyse
= Interferometer i system
E.D‘Cs g ==z o — Reflexion Verstarkung /
w /\/\ Aptamere _ Kolorimetrisch I
ToxIne \ — TN Brechungsindex
@xa‘Zellen EEEET Nanomaterialien
Ziele Rezeptoren Signalumwandler Signalverarbeitung

Abbildung 1.1: Schema von einem optischen Biosensor mit den einzelnen
Maoglichkeiten Rezeptor und Signalumwandler zu realisieren (nach [40]).

Das zweite Sensorkonzept, fur das eine Strukturierung der Sensoroberflache notwendig
ist, sind die SPR-Sensoren. Durch Strukturierung einer Metalloberflache im Mikrometer- aber
auch im Nanometerbereich, wird eine Steigerung der Sensorempfindlichkeit erzielt [41].
Aufgrund des Betriebs der SPR-Sensoren im infraroten Spektralbereich werden
kostenintensivere Anregungs- und Messmethoden benétigt. Eine parallele Detektion von
mehreren Proteinen konnte mit Hilfe eines kompakten Messgerats bereits demonstriert
werden [42]. Fir die Erkennung von Risikomarkern reicht die Empfindlichkeit dieses

Biosensors mit 3,9 ug/ml noch nicht aus. Fir zuverldssige Diagnosen sollte die

4
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Empfindlichkeit beispielsweise fur Diabetesmarker im Bereich von pg/ml liegen und somit
um 9 GroRenordnungen besser sein. Hier sind zudem die metallischen Schichten nachteilig,
da sie das Licht absorbieren und das Signal-zu-Rausch-Verhaltnis verschlechtern.

Diese Absorptionseffekte treten bei nanostrukturierten Wellenleitern, welche auch als
photonische Kiristalle bekannt sind, nicht auf. Sie bestehen wie die Wellenleiter-
Interferometer und die Mikroresonatoren aus dielektrischen Materialen. Die Funktionalitat der
photonischen Kristalle als Signalumwandler wurde in friheren Arbeiten demonstriert, in dem
das Spektrum des transmittierten oder reflektierten Lichts wéhrend der Proteinanbindung
ausgewertet wurde [34], [36]. Zur Realisierung eines kompakten Biosensors mit photonischen
Kristallen wurden bereits Ansatze sowohl zur Miniaturisierung eines Spektrometers [43] als
auch die Verwendung einer Smartphone-Kamera als Detektor [44] untersucht. Eine parallele
Detektion von mehreren Proteinen ist mit diesen Methoden jedoch nicht mdglich.

In dieser Arbeit wird ein kompakter Biosensor zur spezifischen und parallelen Detektion
von mehreren Proteinen vorgestellt. Ein photonischer Kristall dient hier als Signalumwandler.
Uber das Design der Nanostrukturen innerhalb eines photonischen Kristalls lassen sich die
optischen Eigenschaften Uber den gesamten sichtbaren Spektralbereich des Lichts
manipulieren, so dass der Kristall moglichst empfindlich auf Proteinanbindungen reagiert.
Des Weiteren konnen die Flachen der photonischen Kristall-Sensoren in beliebigen GroRen
prozessiert werden, womit die Sensorfliche an das bendtigte Probenvolumen angepasst
werden kann. Dies bedeutet, dass eine Integration des Sensors in einen Testchip mdglich ist.
Durch die Integration des photonischen Kristalls in einen Testchip, der zudem mit einer
einfachen und kostengiinstigen Detektoreinheit ausgelesen wird, kann die Analyse von
geringen Probenvolumina und somit eine sehr patientennahe Diagnostik und
Therapietiberwachung realisiert werden. Gerade bei der Verwendung von Blut als zu
analysierende  Flussigkeit sind  steriles Arbeiten und die Vermeidung von
Querkontaminationen sehr wichtig. Durch die Konzipierung eines solchen Testchips als
Wegwerfprodukt wird die Gefahr von Querkontaminationen deutlich verringert. Photonische
Kristalle lassen sich ber Rolle-zu-Rolle-Verfahren oder mittels Spritzgusstechnik in Massen
kostenglinstig produzieren, weshalb sie fur Wegwerfprodukte sehr gut geeignet sind [45],
[46].
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Abbildung 1.2: Konzept des hier préasentierten optischen Biosensors zur
markerfreien und parallelen Detektion von mehreren Risikomarkern.

In Abbildung 1.2 ist das Konzept des in dieser Arbeit entwickelten Biosensors dargestellt.
Eine kleine Menge Blut wird vom Patienten entnommen und auf den Testchip gegeben. Eine
Filtermembran filtert alle roten Blutkdrperchen heraus, so dass nur noch das klare Blutserum
uber Mikrofluidikkanéle zur Sensorkammer transportiert wird. In der Sensorkammer ist der
photonische Kristall-Sensor eingelassen. Fir eine spezifische und parallele Proteindetektion
werden auf die Oberflache des photonischen Kristalls tropfenweise verschiedene Rezeptoren
kovalent gebunden.

Im Gegensatz zu den spektralen Messmethoden, die flr die meisten photonischen Kristall-
Sensoren verwendet werden, wird hier ein intensitatsbasiertes Messverfahren vorgestellt.
Nazirizadeh et al. [22] konnten 2010 mit einer einfachen Photodiode und einer farbigen LED
einen kompakten intensitatsbasierten Biosensor aufbauen. Die Idee der intensitatsbasierten
Messmethodik wird in dieser Arbeit ibernommen und so weiterentwickelt, dass eine parallele
Detektion von mehreren Proteinen bildgebend durchgefiihrt werden kann.

Binden die Proteine aus dem Blut an die dazugehorigen Rezeptoren, verursacht dies an
den Rezeptorpositionen eine Anderung des transmittierten Lichts, welche von einer einfachen
CMOS-Kamera, wie sie in jedem Smartphone heutzutage eingebaut ist, detektiert werden
kann. Die Mdglichkeit, ein Smartphone als Messeinheit zu benutzen, macht diesen Ansatz
noch interessanter fur die patientennahe Diagnostik und Therapieverfolgung.

Es werden sowohl verschiedene Mdoglichkeiten eines Smartphone-Adapters als auch ein
Kamera-basiertes Messgerét fir die bildgebende Proteindetektion demonstriert. Es besteht in
dieser Arbeit die Herausforderung, alle Einzelkomponenten aufeinander abzustimmen und zu

einem funktionierenden Biosensor zusammenzubringen. Es werden die Ergebnisse der
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Identifikation geeigneter Nanostrukturen im Signalumwandler (ber die Herstellung des
Sensors samt der kovalenten Anbindung der Rezeptoren bis hin zum bildgebenden Messgerét
und der Entwicklung eines Prototyps fur einen Wegwerfchip sowie ein Auswertealgorithmus

zur Hintergrundsignalunterdriickung gezeigt.

1.2. Gliederung

In Kapitel 2 werden zunéchst die Grundlagen zu optischen Biosensoren, dann zu
photonischen Kristallen und zu Fluoreszenz dargestellt. Zusatzlich wird der Stand der
Forschung zu photonischen Kristallen in der markerfreien Biosensorik und zur resonanten
Anregung von Fluorophoren vorgestellt und diskutiert.

Kapitel 3 beschreibt die Herstellung des photonischen Kristall-Biosensors. Es werden
jeweils zwei Methoden zur Nanostrukturherstellung auf einem Glassubstrat und zur lokalen
Immobilisierung von Rezeptoren auf die Oberflache eines photonischen Kristalls prasentiert.

Anhand von Simulationen von unterschiedlichen Nanostrukturen und variierenden
Strukturparametern in Kapitel 4 wird die optimale Struktur fir die optische Biosensorik
identifiziert. Mit entsprechenden Experimenten werden diese Simulationen zusétzlich
verifiziert und das Verhalten der hergestellten photonischen Kristalle bezlglich
Brechungsindexénderungen an der Oberflaiche sowie die Winkelabhéngigkeit genau
charakterisiert.

Der hier entwickelte Biosensor und die Ergebnisse zur parallelen Detektion von mehreren
Proteinen werden in Kapitel 5 demonstriert. Fir eine bildgebende Detektion werden zwei
verschiedene Ansatze untersucht. Der erste Ansatz bildet eine Transmissionsmessung, die mit
einem Kamera-basierten Messgeréat erfolgt. Der zweite Ansatz beinhaltet das Auslesen des
Biosensors in Reflexion mit Hilfe eines Smartphones. Zwei Adapter-Designs werden dafur
vorgestellt und genau charakterisiert. Im sechsten Kapitel wird ein Prototyp fiir einen
Wegwerfchip zur markerfreien Proteindetektion in Blut prasentiert. Der Testchip wird
hinsichtlich seiner Eigenschaften, Blut zu filtern, und Eignung zur bildgebenden
Proteindetektion charakterisiert. Die erzielten Detektionsergebnisse von Biotin, gelost in
Puffer und in Blut, werden vorgestellt.

Die Erhoéhung von Fluoreszenz durch mono- und zweiperiodische Gitter in
nanostrukturierten Wellenleitern steht im Fokus des siebten Kapitels. Daflir werden zunast die
Resonanzeigenschaften in Abhangigkeit unterschiedlicher Designparameter untersucht. Des
Weiteren werden Lumineszenzexperimente mit monoperiodischen Strukturen durchgefunhrt.

AbschlieBend erfolgt einer Zusammenfassung dieser Arbeit und ein Ausblick.






Kapitel 2
Photonische Kristalle in der optischen

Biosensorik

Zusammenfassung

In der optischen Biosensorik konnen photonische Kristalle als Signalumwandler eingesetzt
werden. Deshalb werden hier die theoretischen Grundlagen zu photonischen Kristallen und
die Lichtausbreitung in solchen Kristallen erlautert. Des Weiteren werden der Stand der
aktuellen Forschung und Sensorkonzepte, in denen photonische Kristalle zum Einsatz
kommen, vorgestellt und die Vor- und Nachteile dieser Konzepte diskutiert. Weiterhin wird
der Stand der Forschung zur Steigerung der Anregungseffizienz von Fluorophoren mittels

photonischer Kristalle dargestellt.



Kapitel 2 Photonische Kristalle in der optischen Biosensorik

2.1. Optische Sensoren

Optische Sensoren gehdren neben den elektrochemischen und mechanischen zu den drei
Hauptkategorien in der Biosensorik. Im Vergleich zu den anderen Sensorarten liefern optische
Sensoren nicht nur Informationen (ber das detektierte Zielprotein und die vorliegende
Proteinkonzentration, sondern sie geben auch Aufschluss tiber das Bindungsverhalten an den
Rezeptor. In Abbildung 2.1 ist ein typischer Signalverlauf fir alle Phasen des
Anbindungsprozesses gezeigt [47]. Zuerst wird die reine Fllssigkeit meist in Form von Puffer
auf den Signalumwandler gegeben, um ein Basissignal zu erzeugen. Zu
Demonstrationszwecken werden in der Forschung die Risikomarker zunéchst nur in Puffer
gelost, damit das reine Bindungssignal verfolgt werden kann. Fir spatere Anwendungen vor
Ort beim Patienten wiirde dieser Teil wegfallen.

Gibt man nun die Flussigkeit mit den Risikomarkern auf den Signalumwandler, kann die
allméhliche Anbindung, auch Assoziation genannt, als Anstieg im optischen Signal verfolgt
werden. Der Signalverlauf in Form einer exponentiellen Annaherung ist fiir die Phase der
Assoziation typisch. Wenn alle Rezeptorstellen belegt sind, geht das Signal entsprechend in
Sattigung. Wird die Sensoroberflache dann wieder mit reinem Puffer gewaschen, kann es je
nach Rezeptorart zu einem leichten Abldsen der Risikomarker (Dissoziation) und somit zu
einer Verringerung des optischen Signals kommen. Bei der Verwendung von Aptameren als
Rezeptor kann die Sensorflache tber den Einsatz von leicht sauren oder basischen Puffern
vollstandig regeneriert werden: die gebundenen Marker werden abgeldst und der Sensor kann
in Folge dessen fiir erneute Messungen verwendet werden [48]. Wird hingegen Streptavidin
als Rezeptor eingesetzt, um das Protein Biotin zu detektieren, ist die Regeneration des Sensors
nicht ohne weiteres mdglich. Der Bindungskomplex Streptavidin-Biotin besitzt soweit
bekannt die stérkste, nicht-kovalente, biologische Bindungsenergie, weshalb hier auch nur
eine Assoziationsphase beobachtet werden kann [49].

Die Signalverlaufe sowohl Marker-basierter als auch markerfreier Biosensoren spiegeln
die einzelnen Phasen der Proteinanbindung wieder, weshalb diese Sensoren letztendlich fir
die Untersuchung der Bindungskinetik zwischen Rezeptor und Zielprotein gut geeignet und

fur verschiedene Bereiche in der Biowissenschaft anwendbar sind.
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Abbildung 2.1: Typischer Signalverlauf eines optischen Sensors fiir den gesamten
Anbindungsprozess eines Zielproteins an den Rezeptor mit anschlieRender
Regeneration des Sensors (nach [47]).

2.2. Grundlagen zu photonischen Kristallen und

Wellenleitertheorie

Photonische Kristalle bilden als Signalumwandler die Basis flr den hier entwickelten
optischen Biosensor. Photonische Kristalle bestehen aus dielektrischen Materialien mit
unterschiedlichem Brechungsindex, die sich mit einer Periode in der GrofRenordnung der
Lichtwellenlange wiederholen. Sie kénnen aufgrund dieser Eigenschaften die Ausbreitung des
Lichts beeinflussen. Photonische Kristalle werden anhand der raumlichen Anordnung der
dielektrischen  Materialien in drei Hauptgruppen unterschieden: 1-dimensionale,
2-dimensionale und 3-dimensionale Kristalle. Die dielektrischen Materialien variieren bei
1-dimensionalen photonischen Kristallen in nur einer Raumrichtung, wodurch die
Lichtausbreitung entsprechend nur in eine Raumrichtung beeinflusst werden kann (Abbildung
2.2a). Bei 2-dimensionaler Anordnung variieren die Materialien in zwei Raumrichtungen und
bei 3-dimensionaler in drei Raumrichtungen. Dementsprechend kann die Lichtausbreitung

dort in zwei bzw. drei Raumrichtungen beeinflusst werden.
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Kapitel 2 Photonische Kristalle in der optischen Biosensorik

Abbildung 2.2: Schematische Darstellung eines a) 1-dimensionalen,
b) 2-dimensionalen und c) 3-dimensionalen photonischen Kristalls. Die Farben
grau und blau représentieren  Materialien mit  unterschiedlichen
Brechungsindices. Die periodische Wiederholung der zwei Materialien in ein oder
mehrere Richtungen ist flir die Eigenschaft von photonischen Kristallen
entscheidend (nach [50]).

Da Licht als elektromagnetische Welle beschrieben werden kann, beschreiben die
Maxwell’schen Gleichungen die Ausbreitung des Lichts in photonischen Kristallen. Sie sind
definiert als [50]:

V-B=0 (Gl. 2.1)
- - 0B
VXE+—=0 (Gl 2.2)
at
V-D=p (Gl. 2.3)
aD
Ui Gl.2.4
VxH-—-=] ( )

Dabei handelt es sich bei p um die elektrische Raumladungsdichte und J um die
elektrische Stromdichte. Die elektrische und magnetische Feldstérke E bzw. H sind mit den

jeweiligen Flussdichten D und B (iber die Materialgleichungen verknipft.

D = gy&,.(PE (Gl. 2.5)

B = pou,(HH (Gl. 2.6)

Dabei beschreibt ¢, ~ 8,854-10'12\’?—;1 die elektrische und ﬂ0=4n-10'7% die magnetische

Feldkonstante. Die relative Permittivitat &,.(7) und die relative Permeabilitat w,(7) sind im
Allgemeinen ortsabhangig (Ortsvektor 7). Zur Vereinfachung kann von einem

nichtmagnetischen, ladungsfreien und quellenfreien Medium ausgegangen werden. Dadurch

12



2.2 Grundlagen zu photonischen Kristallen und Wellenleitertheorie

3

gilt fur die relative Permeabilitat u.(7)=1, die Raumladungsdichte p =0 f und die

Stromdichte / = 0 %. Des Weiteren werden harmonische Schwingungen als Lichteigenschaft

angenommen. Unter der Annahme harmonischer Zeitvorgange und durch die Kombination
des quellenfreien Faradaygesetzes und des Ampéreschen Gesetzes bei einer festen
Kreisfrequenz w erhdlt man die folgende Gleichung, die in der Literatur auch als
Mastergleichung bekannt ist [50], [51]

2

T (o7 <)) = (2) ) ©l.2.7)

& (1)

Co C

mit  der  Lichtgeschwindigkeit ¢ = = (Vakuumlichtgeschwindigkeit

%
Elr M
c0=2,998-108?, Brechungsindex n). Mit dieser Eigenwertgleichung kann nun die
Feldverteilung H®® als Eigenfunktion und die dazugehorigen Frequenzen aus den
Eigenwerten fir jede dieser photonischen Kristallstrukturen berechnet werden. Photonische
Kristalle entsprechen einer periodischen dielektrischen Funktion e(7) = e(# + R,) fiir einen

beliebigen Gittervektor E (I = 1,2,3 fur eine Kristallperiodizitat in alle drei Raumrichtungen).

Laut dem Bloch-Floquet Theorem fir periodische Eigenwerte kdnnen die Ldsungen aus

Gleichung 2.7 mit den Eigenwerten wn(ﬁ) in der Form

H#) = Hy () - exp(jkr) (Gl. 2.8)

E(#) = Ey3 (@) - exp(jk) (GI. 2.9)

beschrieben werden [51], wobei es sich bei HO’%(?) bzw. EO}(?) um die periodischen

Einhiillendenfunktionen und bei k um den Bloch-Wellenvektor handelt. Somit ist das
elektromagnetische Feld aufgrund der Periodizitat des Mediums ebenfalls periodisch im
Raum. Der Wellenvektor zeigt in die Energiefluss- und somit in die Ausbreitungsrichtung des
Lichtes. Fir den Betrag des Wellenvektors k, gilt

a)_Zn

bo=7=7 (Gl. 2.10)

mit der Lichtwellenldnge A, im Vakuum. Im Fall einer ebenen Lichtwelle, die fur die
spatere simulative Betrachtung der Nanostrukturen als Anregung verwendet wird, sind die
Zeiger E und H die Normalen von k, so dass alle drei Vektoren orthogonal zueinander stehen.
Befindet sich ein hochbrechendes Medium (Wellenleiter) (ny > ng > ny) auf einem

Substrat (ng), wie es in Abbildung 2.3a schematisch dargestellt ist, wird die ebene Welle
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Kapitel 2 Photonische Kristalle in der optischen Biosensorik

seitlich in den Wellenleiter eingekoppelt und trifft dann auf die Grenzflache zwischen
Wellenleiter und Substrat, wird im Allgemeinen ein Teil des Lichts reflektiert und ein Teil
transmittiert [52]. Der Zusammenhang zwischen dem Winkel des einfallenden (6,) und des

transmittierten (6,) Lichts ist Gber das Snellius’sche Brechungsgesetz beschrieben:
ny - sin(6,) = ng - sin(6,) (Gl. 2.11)

Wie grol die Amplitude des reflektierten bzw. transmittierten Lichts ist, wird sowohl tber
den Einfallswinkel als auch tber die Anderung des Brechungsindexes an der Grenzflache
sowie Uber die Polarisation des einfallenden Lichts berechnet [52]. Die Polarisation gibt hier
die Schwingungsrichtung des Lichts an. Es wird hierbei zwischen transversalelektrischer (TE)
und transversalmagnetischer (TM) Polarisation unterschieden. Bei TE-Polarisation steht der

Zeiger des elektrischen Feldes E senkrecht auf der Einfallsebene, die durch den Wellenvektor

k und der Flachennormalen festgelegt ist. Ist hingegen der Zeiger des magnetischen Feldes B

senkrecht zur Einfallsebene, so liegt TM-Polarisation vor [53].

X
a) yI

einfallendes Licht yA
b) TE, TE,

\ Er
Ng
W D

Abbildung 2.3: a) Planarer Wellenleiter auf einem Substrat und das Prinzip, wie
Licht seitlich eingekoppelt wird und teilweise im Wellenleiter gefuhrt wird
(ny<ng<ng); b) Schematische Darstellung der Modenprofile fur die TEe- und
TE;-Mode.

Der reflektierte Lichtstrahl trifft nun auf die Grenzflache zwischen dem Wellenleiter und
dem umgebenden Material und wird dort wieder partiell reflektiert und transmittiert. Somit
wird das Licht in solchen Strukturen teilweise gefiihrt.

In planaren Wellenleitern, wie in Abbildung 2.3 gezeigt, vereinfacht sich der Ausdruck fir
ausbreitungsfahige Moden aus Gleichung 2.9 flr diese Strukturen zu [54]:
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2.2 Grundlagen zu photonischen Kristallen und Wellenleitertheorie

E(®) = E(2) - exp(—jky) (Gl. 2.12)

E(z) wird als Modenprofil bezeichnet und tritt auf, wenn die Mode sich in x- Richtung
ausbreitet. Die Ausbreitungsfahigkeit der Mode in solchen planaren Wellenleitern ist stark

vom effektiven Brechungsindex mn,.rr abhangig. Dieser ist wiederum Uber die
Ausbreitungskonstante der Mode k, definiert als:
Ky
Nefp = T (Gl. 2.13)
Nach der Resonanzbedingung muss sowohl k, > kon, als auch k, > kqong erflllt sein
[53]. Wie Abbildung 2.3b am Beispiel der TEq- und TE;-Mode schematisch zeigt, besitzen
gefiihrte Moden einen exponentiell abklingenden, evaneszenten Anteil (evaneszente Welle)
an den beiden Grenzflachen des Wellenleitermaterials. An der Grenzflache des Wellenleiters
zur umgebenden Luft ragt diese evaneszente Welle aus dem Wellenleiter heraus. Andert sich
nun der Brechungsindex bedingt durch Proteinanbindungen an der Oberflache, éndert sich
aufgrund der evaneszenten Welle der effektive Brechungsindex, weswegen die Mode
gegeniiber Brechungsindexanderungen an der Oberflache empfindlich ist.

In der Regel werden nicht nur eine, sondern zwei oder mehrere Lichtmoden im
Wellenleiter gefiihrt. Diese (berlagern sich dann nach dem Superpositionsprinzip. Es kann
dadurch eine konstruktive oder destruktive Interferenz der Wellen auftreten. Bei
vollkommener konstruktiver Interferenz wird bei gleicher Amplitude der einzelnen Wellen
die Amplitude der resultierenden Welle verdoppelt, wahrend bei vollkommener destruktiver
Interferenz vollige Ausldschung der Gesamtwelle auftritt [52].

Dieser Effekt tritt auch bei photonischen Kristallen auf und wird als photonische
Bandlucke bezeichnet. Fur 1-dimensionale photonische Kristalle folgen die Bandlicken der
1D Bragg-Bedingung [55]:

m - 10 =2- neff A m = 1,2, (GI 214)

Dabei beschreiben A die Periodizitdt der Struktur und m die Beugungsordnung. Die
Gleichung 2.14 beschreibt demnach die einzelnen Wellenldngen also die photonischen
Bandlicken, in denen sich die Moden nicht ausbreiten.

Im Folgenden wird die Ausbreitung von Moden anhand von linearen einperiodischen

Gitterstrukturen in photonischen Kristallen erlautert.
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Kapitel 2 Photonische Kristalle in der optischen Biosensorik

2.2.1. Lineare einperiodische Gitterstrukturen

Die in dieser Arbeit verwendeten photonischen Kristalle bestehen aus einem Glassubstrat,
auf dem eine lineare Gitterstruktur aufgebracht wird, und einer dadurch strukturierten

Wellenleiterschicht, wie in Abbildung 2.4 schematisch dargestellt ist.

Wellenleiter

A Substrat

Abbildung 2.4: Schematische Darstellung eines planaren photonischen Kristalls
mit einer linearen, 1-dimensionalen Gitterstruktur und der Winkeldefinition.

Hierbei handelt es sich um einen planaren photonischen Kristall', bei dem sich das
Medium und somit der Brechungsindex ausschlieBlich in x-Richtung mit einer Periode A
(e(#) = (¥ + A)) andert. Dadurch ist ebenfalls die Ortsabhéngigkeit aller Komponenten, die
das elektrische und das magnetische Feld beschreiben, beschrankt [54].

In dem nanostrukturierten Wellenleiter werden quasi-gefiihrte Moden (QGM) unterstitzt.
Die QGMs sind nicht vollstandig innerhalb des Kristalls gebunden, sondern besitzen
Feldanteile auferhalb der Wellenleiterschicht. Somit koppeln sie zum Fernfeld und sind
deshalb als Resonanzen mit der zentralen Wellenldnge 4,., im optischen Spektrum sichtbar
und koénnen sowohl in Reflexion als auch in Transmission angeregt werden. Licht einer QGM
wird durch die Gitterstruktur entlang der Achse senkrecht zu den Gittervertiefungen gestreut.

Dieser Streuprozess kann Uber die Gleichung [56]
k2 oqe = (Mkgy — ko sin(8) cos(9))? + (ko sin( 8) sin(¢))? (Gl. 2.15)

mit dem Gittervektor k., = 2m/A, dem Einfallswinkel des Lichts 8 und dem Winkel ¢
zwischen der Ausbreitungsrichtung der Mode und den Linien des Gitters beschrieben werden.
Unter der Annahme, dass Kpmoqe = Nerf/Ares erfillt ist, fur QGMs k, = 2m/A,., gilt und

' Im Folgenden wird diese Art von Kristall als photonischer Kristall bezeichnet.

16



2.2 Grundlagen zu photonischen Kristallen und Wellenleitertheorie

unter der Beschrankung auf die ersten Ordnungen mit m = 1, kann die Gleichung 2.15 wie

folgt vereinfacht werden.

Ares = A -sin(0) - cos(p) £ A -\/ngff — sin%(6) - sinZ () (Gl. 2.16)

Mit dieser Gleichung wird die Position der Resonanz in Anhangigkeit der Winkel 6 und
@, der Gitterperiode und des Brechungsindexes berechnet. Der effektive Brechungsindex
kann fir solche Strukturen tber

fjooo fOAE(x. z)*|E(x,2)|?dx dz

Gl. 2.17
12 JME(x, 2)12dx dz ( )

Nefr =

mit |E(x, z)|?> dem Betragsquadrat der rdumlichen Verteilung des elektrischen Feldes und
€(x, z) der raumlichen Verteilung der Permittivitat definiert werden [57]. Wenn also Proteine an
die Oberflache eines photonischen Kristalls binden, interagiert der evaneszente Anteil der
QGMs mit den Proteinen und erzeugt eine Erhéhung der Permittivitat des umgebenden
Materials und somit des effektiven Brechungsindexes, wodurch sich wiederum die Position
der Resonanz nach Gl. 2.16 andert. In Abbildung 2.5 ist eine Resonanz und die Anderung der
Position aufgrund der Steigerung von n.r, schematisch dargestellt. Wie stark die Resonanz
spektral auf die Brechungsindexénderung An reagiert, wird anhand der Empfindlichkeit S
beschrieben.

¢ = Mres (Gl. 2.18)
An

Resonanzverschiebung

‘. —)

Intensitat

Wellenlange

Abbildung 2.5: Schematische Darstellung von der Resonanzverschiebung bedingt
durch die Erhéhung des effektiven Brechungsindexes.
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Kapitel 2 Photonische Kristalle in der optischen Biosensorik

Neben der Resonanzverschiebung bewirkt die Anbindung der Proteine eine Reduzierung
des Brechungsindexkontrastes zwischen dem Wellenleitermaterial und der Substanz an der
Kristalloberflache, was in einer geringeren Resonanzbreite und somit zu einer hoheren
Resonanzgite Q fuhrt [58], [59]. Die Giite der Resonanz wird uber den Quotienten zwischen
der Resonanzposition A,.s und der Halbwertsbreite der Resonanz (engl. full width at half

maximum, FWHM) beschrieben.

_ Ares
Q=To (G. 2.19)

Fur photonische Kristalle aus leicht absorbierenden Materialien fiihrt die Erhdhung der
Resonanzgite zusatzlich zu einer Reduzierung der Resonanzintensitat, weil die QGM langer
mit dem absorbierenden Material interagiert [59], [60]. Beide Effekte resultieren in einer
reduzierten Gesamtintensitat der Resonanz, die mit einem intensitatsbasierten Messsystem
verfolgt werden kann. Um geringe Konzentrationen von Proteinen und somit eine geringe
Brechungsindexanderung nachweisen zu konnen, sind eine moglichst hohe Gilitendnderung

und eine gute Empfindlichkeit essentiell fiir solche intensitatsbasierte Messverfahren.

2.2.2.  Lineare multi- und aperiodische Gitterstrukturen

Bei den bisher betrachteten Nanostrukturen handelte es sich um streng periodische
Strukturen in einem photonischen Kristall. Wie in Kapitel 4.1 spater néher dargestellt wird,
kdnnen bei diesen Strukturen nur die Parameter wie Schichtdicke des Wellenleiters,
Periodizitat des Gitters, Gittertiefe und das Verhaltnis von Stegbreite zu Gesamtperiode zur
Empfindlichkeitssteigerung variiert werden. Es wurde zwar schon gezeigt, dass eine deutliche
Empfindlichkeitssteigerung durch schréages Aufbringen des Wellenleitermaterials erreicht
werden kann [61], jedoch sind die Variationsmdglichkeiten bei streng periodischen Strukturen
damit nahezu ausgeschopft. In der aktuellen Forschung widmet man sich deshalb starker
deterministisch  aperiodisch  strukturierten  Wellenleitern. Zur Anwendung solcher
aperiodischer Strukturen in der Biosensorik gibt es bereits mehrere Untersuchungen. Eine
starke Lokalisierung der Mode und eine damit einhergehende lokale Erh6hung der Feldstarke
konnte festgestellt werden [62]-[64]. Auch konnte experimentell gezeigt werden, dass diese
photonischen Quasikristalle Resonanzen ausbilden kdnnen [65]. An diesen Ansatz wird in
dieser Arbeit angeknupft und deterministisch aperiodische Strukturen in photonischen
Quasikristallen fur die Biosensorik analysiert. Deterministisch aperiodische Strukturen
besitzen keine Periodizitét, folgen aber einem festen Schema. Es werden z.B. mathematische
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2.2 Grundlagen zu photonischen Kristallen und Wellenleitertheorie

Folgen dafir in bindre Sequenzen (bertragen, so dass eine ,,1° das Wellenleitermaterial und
,0 das Substrat reprasentiert. In dieser Arbeit werden exemplarisch die Fibonacci-, Rudin-
Shapiro- und die Morsefolge in photonischen Quasikristallen untersucht.

Die Fibbonacci-Folge lasst sich wie folgt als bindre Sequenz entwickeln:
Fiy1 = [Fi-1,F] mit j=>1 undF,=[1], F; =[0] (Gl. 2.20)

Die besondere Eigenschaft der Rudin-Shapiro-Folge ist die geringe Selbstédhnlichkeit,
womit sie einer kompletten Unordnung gleicht. Sie wird Gber die folgende Substitutionsregel

aufgebaut:
[1,1] - [1,1,0,0,  [1,0] »[1,1,0,1],  [0,1]—[0,0,1,0],  [0,0] —[0,0,0,1] (Gl.2.21)

Die dritte Folge, die Morse-Folge, beginnt mit der binaren Sequenz [1,1] und wird iterativ

substituiert.
[1] — [1,0], [0] — [0,1] (Gl. 2.22)

Mit den Ergebnissen aus den Gleichungen 2.20 — 2.22 kdnnen nun die Gitterstrukturen
aufgebaut werden. In Abbildung 2.6 werden die resultierenden Quasikristalle schematisch

gezeigt.

Fibonacci-Folge Rudin-Shapiro-Folge Morse-Folge

Abbildung 2.6: Schematische Darstellung der Fibonacci-, und Rudin-Shapiro-
und der Morse-Folge realisiert als Gitterstruktur in photonischen Quasikristallen.

Zusatzlich zu den rein periodischen und aperiodischen Gitterstrukturen, werden
multiperiodische Strukturen auf ihre Eignung als Signalumwandler simulativ und
experimentell Uberprift. Multiperiodische Gitterstrukturen wurden von Kluge et al. [66], [67]
in organischen Leuchtdioden (OLED) zur Steigerung der Leuchteffizienz vorgestellt. Sie
entstehen durch eine logische ODER-Verkniipfung von zwei oder mehreren einperiodischen
Gitterstrukturen, wie in Abbildung 2.7 gezeigt. Die resultierende Struktur besitzt im
Wesentlichen die Eigenschaften der einzelnen Perioden, nur dass nun die Periode durch die
Uberlagerung der Einzelperioden deutlich gréBer ausfallt und tiber das gemeinsame kleinste
Vielfache der Ausgangsstrukturen vorgegeben ist [53]. Multiperiodische Gitterstrukturen
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Kapitel 2 Photonische Kristalle in der optischen Biosensorik

weisen deshalb mehrere Resonanzen im optischen Spektrum auf. Die zentralen Wellenldngen
der dominaten Resonanzen werden hauptsachlich durch die Ausgangsgitterstrukturen
vorgegeben. Allerdings kénnen durch die Uberlagerung der einzelnen Perioden aber auch

Resonanzen bei anderen Wellenldngen auftreten .
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Abbildung 2.7: Funktionsprinzip zur Erzeugung von multiperiodischen
Gitterstrukturen (links) und die aus der Simulation resultierenden Resonanzen zu
den einzelnen Gitterstrukturen (rechts).
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2.3. Photonische Kristalle als Signalumwandler in der

markerfreien Biosensorik

Photonische Kristalle als Signalumwandler sind eine geeignete Plattform fir vielseitige
Anwendungen im Bereich der Sensorik. Uberall, wo eine Brechungsindexénderung oder der
Brechungsindex selbst bestimmt werden muss, kénnen photonische Kristalle eingesetzt
werden. Dabei reicht das Anwendungsgebiet von der Bestimmung  der
Brechungsindexdispersion von Flissigkeiten [68] tGber Untersuchung von Zellen [69]-[71] bis
hin zur Erkennung von Risikomarkern [72]-[74]. All diese Konzepte nutzen den
evaneszenten Anteil der QGM, der aus der Wellenleiterschicht in das umgebende Medium

ragt. Der evaneszente Anteil interagiert dann mit dem zu untersuchendem Medium und
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2.3 Photonische Kristalle als Signalumwandler in der markerfreien Biosensorik

reagiert darauf mit einer Anderung im optischen Spektrum. Es gibt viele verschiedene Arten
bzw. Bauweisen von photonischen Kristall-Sensoren [35].

Als erstes sind die Sensoren auf Basis von 1-dimensionalen photonischen Kristallen, die
bereits in Kapitel 2.2 vorgestellten wurden, zu nennen. Sie bestehen aus einem Schichtaufbau
von zwei Materialien mit unterschiedlichen Brechungsindizes [75], [76]. Wie in der
Abbildung 2.8 schematisch dargestellt ist, wird ein 1D photonischer Kristall mit einem Prisma
so angeordnet (Kretschmann-Anordnung), dass an der Oberflache Totalreflexion entsteht und
die angeregte evaneszente Welle mit den Risikomarkern an der Oberflache interagieren kann
[77]. Die Anbindung der Risikomarker kann dann im Spektrum des reflektierten Lichts als
Resonanzverschiebung detektiert werden. Dieser Aufbau ist zwar kompakt realisierbar,
jedoch wird immer ein Spektrometer zum Auslesen dieses Sensors benotigt. Aus diesem
Grund konnen mit so einem Setup mehrere Proteine weder spezifisch noch parallel
nachgewiesen werden, wodurch es zu kostenintensiv fur patientennahe Anwendungen ist.
Alternativ zu der beschriebenen Methode konnen mehrere dieser Sensoren als Array
angeordnet werden, um dann eine multiparametrische Detektion zu ermdglichen. Jedoch
missten zum einen die Resonanzen der einzelnen Kristalle an unterschiedlichen spektralen
Positionen liegen und gut voneinander unterscheidbar sein, um nur ein einziges Spektrometer
als Detektor fur eine spezifische Detektion zu bendtigen. Zum anderen erhoht sich dadurch
die Komplexitat eines potentiellen Testchips.
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Abbildung 2.8: Funktionsprinzip eines Biosensors auf Basis eines 1D
photonischen Kristalls.
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Die ndchste Gruppe bilden die photonischen Kristall-Wellenleiter. Ein linearer
Wellenleiter befindet sich als Defekt in einer 2-dimensionalen Gitterstruktur eines
photonischen Kristalls (Abbildung 2.9). In diese Struktur kann nur eine gewisse Bandbreite
von Licht einkoppeln und wird dann wie bei den iblichen planaren Wellenleitern in dem
Wellenleiter gefiihrt. Das Licht ist dann vertikal durch interne Totalreflexion und lateral durch
die Bandlicken des 2D photonischen Kristalls begrenzt. Binden nun Proteine an den
Wellenleiter, dndert sich bekanntermaRen der Brechungsindex an der Oberflache. Dadurch
erfahrt die Bandlucke und somit die detektierte Wellenlédnge eine Verschiebung in Richtung
hoherer Wellenldngen [78], [79]. Die Herstellung auf Waferebene und die damit verbundene
Maoglichkeit, mehrere dieser photonischen Kristall-Wellenleiter auf sehr kleinen Raum zu
prozessieren, ist hier ein grof3er Vorteil gegeniber den 1D photonischen Kristall-Sensoren.
Nachteilig ist hingegen die bendtigte Optik zum Einkoppeln des Lichts fiir die Integration in

einen Testchip.
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Abbildung 2.9: Schematischer Aufbau eines photonischen Kristall-Wellenleiters.

Biosensoren aus linearen planaren photonischen Kristallen kdnnen sowohl in Reflexion
als auch in Transmission betrieben werden. Auf einem Substrat wird eine lineare
Gitterstruktur aufgebracht und darauf das Wellenleitermaterial Gber Depositionsverfahren
abgeschieden (Abbildung 2.10). Wie in Kapitel 2.2 detaillierter beschrieben wurde, resultiert
die Brechungsénderung an der Oberflache bedingt durch Proteinanbindungen in einer
Resonanzverschiebung. Durch z.B. Cunnigham et al. [80] und Magnusson et al. [73] wurde
die Funktionsfahigkeit dieses Prinzips, Proteine mit einem planaren photonischen Kristall zu

detektieren, erfolgreich demonstriert. Uber spektrale Detektion konnten zudem bereits
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26 ng/ml des Proteins Ferritin mit so einem Sensor gezeigt werden [33]. Somit ist dieser
Sensor in der Lage fur die Diagnostik relevante Markerkonzentrationen zu detektieren. Jedoch
erfolgte hier der Nachweis mit Nanopartikeln, an deren Oberflachen Ferritin-Antikorper
funktionalisiert wurden. Die Nanopartikel wurden Uber Antikdrper an das Ferritin und der
gesamte Komplex an die funktionalisierte Kristalloberflache gebunden. Deswegen kann hier
eigentlich nicht von einer markerfreien Detektion gesprochen werden. Generell bedienen sich
die meisten dieser Biosensorkonzepte eines Spektrometers als Detektor. Die Umformung der
Resonanzverschiebung in eine Intensititsanderung, wie sie Nazirizadeh et al. [22] erstmals
demonstriert haben, ermdglicht eine deutlich kompaktere und stérker integrierte Bauweise des
Auslesesystems. Durch die Platzierung eines photonischen Kristalls zwischen zwei
gekreuzten linearen Polarisationsfiltern, wird nahezu das gesamte Anregungslicht unterdriickt
wéhrend nur das Licht, was mit dem photonischen Kristall interagiert, zu einer einfachen
Fotodiode geleitet wird und hier aufgenommen werden kann. Mit diesem Aufbau konnte die
Assoziation von 2,5 nmol/l des Proteins Biotin detektiert werden.

Ein weiterer Vorteil von planaren photonischen Kristallen besteht in ihrer Gitterstruktur,
durch die solche photonischen Kristalle auch gro3flachig prozessiert werden kénnen [81]. So
kann die gesamte Oberflache des photonischen Kristalls fiir die Proteindetektion verwendet
werden, indem mehrere Rezeptoren lokal angebunden werden und eine parallele Detektion

stattfinden kann.

Abbildung 2.10: Schematischer Aufbau eines planaren photonischen Kristall-
Biosensors.
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2.4. Photonische Kristalle zur resonanten Anregung von

Fluorophoren

2.4.1. Grundlagen zu Fluoreszenz

Die Detektion von Fluoreszenz ist in der Biosensorik weit verbreitet und eine der
etabliertesten Techniken in der Biowissenschaft. Die Funktionsweise von Fluoreszenz kann
anhand eines Jabtonski-Diagramms erklart werden (Abbildung 2.11a). Wird ein Fluorophor
durch die Absorption eines Photons optisch angeregt, wird das Fluorophormolekdl, welches
sich im Grundzustand im Energieband Sy befindet, energetisch auf ein hdheres Energieniveau
S: gehoben. Das hohere Energieniveau ist duBerst instabil, weswegen das Molekil nach nur
kurzer Zeit wieder in den Grundzustand zurtickfallt und dabei die aufgenommene Energie
wieder abgibt. Der Vorgang des Zerfalls (Relaxation) geschieht auf zwei Weisen,
strahlungsfrei oder strahlend. Bei der strahlungsfreien Relaxation gibt das Molekil die
Energie beispielsweise Uber quantisierte Gitterschwingungen (Phononen) ab, bis es das
niedrigste Energieniveau des Energiebandes S; erreicht hat. Dies wird auch als interne
Umwandlung bezeichnet. Befindet sich nun das Molekil in einem sogenannten
Singlettzustand, ist der Ubergang in den Grundzustand spinerlaubt und das Molekiil zerfallt
unter Abgabe eines Photons [82]. Die Emission dieses Photons wird als Fluoreszenz

bezeichnet.
a) b) Anregungsquellen
2 . A
S, ¢t 3 :
2 0 : Absorptions-
; interne Umwandlung - peak o
S 2 I i Emissionspeak
1 ry ‘@ "
Lo v1vt. 5 flr A5
/ Fi19 c
2 : \ 4
1
S0 0 v >
Absorption Fluoreszenz Ao Amax A

Abbildung 2.11: a) Funktionsprinzip von Fluoreszenz anhand eines Jabtonski
Diagramms. b) Absorptions- und Emissionsspektrum eines Fluorophors und die
resultierenden Intensitaten bei Anregung mit unterschiedlichen Wellenlangen
(nach [83]).
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Wie in Abbildung 2.11a schon angedeutet ist, ist der Ubergang nach der Anregung in
unterschiedliche Energieniveaus eines oder mehrerer Energiebdnder moglich. Daflir werden
verschiedene Energien bzw. verschiedene Wellenldngen bendtigt. Die benétigten
Wellenldangen koénnen im Absorptionsspektrum jedes einzelnen Fluorophors abgelesen
werden (Abbildung 2.11b). Auf der anderen Seite spiegelt das Emissionsspektrum die
Relaxation der angeregten Zustdnde aus dem Energieband S; in die Energieniveaus des
Energiebandes So wider. Da nicht alle angeregten Molekiile strahlend zerfallen, sondern ihre
Energie durch Gitterschwingungen oder anderen Energielibertragungen (z.B. Forster- oder
Dexter-Transfer [82]) abgeben, féallt die maximale Emissionsrate immer niedriger als die
Absorptionsrate aus. Zudem ist das Emissionsspektrum aufgrund der Energieabgabe in
Richtung héherer Wellenlangen verschoben. In Abbildung 2.11b ist nun schematisch gezeigt,
was mit dem Emissionsspektrum passiert, wenn der Fluorophor nicht im
Absorptionsmaximum angeregt wird. Der Fluorophor wird mit zwei schmalbandigen Lasern,
bei denen ihre zentrale Wellenldnge einmal im (A,,,,) und einmal neben (4,) dem
Absorptionsmaximum liegt, angeregt [84]. Man erhélt dasselbe Fluoreszenzspektrum, jedoch
mit unterschiedlichen Amplituden. Die Intensitat der Emission fallt bei Anregung im
Maximum deutlich starker aus als die Anregung aullerhalb des Maximums. Deshalb ist eine
genaue Abstimmung der anregenden Wellenldnge auf das Absorptionsspektrum entscheidend
fur eine effiziente Anregung.

2.4.2.  Aktueller Stand der Forschung

Genau wie die markerfreie Biosensorik erlaubt der Einsatz von Fluoreszenzmarkern
Proteinaktivitaten sowie Zellenverhalten quantitativ und qualitativ mit einer hohen raumlichen
und zeitlichen Auflésung zu untersuchen [85]. In der Forschung sind hierzu zahlreiche
Fluoreszenzsensoren dokumentiert [81]-[83]. Entscheidend bei solchen Sensoren ist das
Signal-zu-Rausch-Verhdltnis.  Ist im  Vergleich zum  Hintergrundrauschen  das
Fluoreszenzsignal zu gering, kann es nicht vom Rauschen unterschieden werden. Wenn sehr
geringe Proteinkonzentrationen detektiert werden sollen, stoRen viele Sensoren wegen eines
geringen Signal-zu-Rausch-Verhaltnisses an ihre Grenzen.

Wird ein Fluorophor (iber einen Antikdrper an die Oberflache eines Glassubstrates
gebunden, so wie es bei vielen herkdmmlichen Sensoren der Fall ist, passiert das Licht den

Fluorophor nur ein Mal. Dadurch hat der Fluorophor nur sehr wenig Zeit die Energie des

25



Kapitel 2 Photonische Kristalle in der optischen Biosensorik

Lichts aufzunehmen. Durch Wellenleiter und auch photonische Kristalle wird das Licht in
Form der evaneszenten Welle an der Oberflache gefihrt. Dies bewirkt eine langere
Interaktionszeit zwischen Fluorophor und Anregungslicht und somit eine effizientere
Anregung [37], [76]. In der aktuellen Forschung konnte mehrfach gezeigt werden, dass die
Anregungseffizienz von Fluorophoren durch den Einsatz von photonischen Kristallen
gesteigert werden kann. So demonstrierten Mathias et al. 2008 [89] eine vierfache Erh6hung
des Fluoreszenzsignals. Dafir brachten sie jeweils den Fluorophor Cyanin-5 auf einen
photonischen Kristall und auf ein einfaches Glassubstrat auf und verglichen die
Fluoreszenzsignale miteinander verglichen. Der Kristall, der bei Mathias et al. verwendet
wurde, besteht dhnlich der Struktur, wie in Abbildung 2.4 gezeigt, aus einem Glassubstrat, auf
dem eine einperiodische lineare Gitterstruktur prozessiert wurde, und Titandioxid als
Wellenleitermaterial. Im selben Jahr erweiterten Zhang und Cunningham [90] diese Struktur,
indem sie auf den Wellenleiter eine zusétzliche Schicht bestehend aus nebeneinander
angeordneten Nanostédbchen aufgebracht haben. Durch die Nanostabchen, die auch aus
Titandioxid bestehen, wurde die Oberflache und somit die Anzahl der Anbindungsstellen fir
die Molekiile deutlich vergroBRert. Als zweiten Effekt verandert diese zusétzliche
Nanostabchen-Schicht die Lage der Mode in der Struktur, so dass mehr Anteile der Mode in
die Nanostabchen-Schicht gefuhrt werden. Hierdurch erhoht sich die Lichtenergie, welche mit
dem Fluorophor interagieren kann, ergo auch die Fluoreszenzintensitat. Durch diese Methode
konnte eine Signalsteigerung um das 193-fache im Vergleich zu Glas beobachtet werden.

Zwei Jahre spater stimmten Wu et al. [91] (aus derselben Arbeitsgruppe) die TM-Mode
des photonischen Kristalls von Zhang auf das Absorptionsspektrum und die TE-Mode auf das
Emissionsspektrum des Fluorophors Cyanin-5 ab und erzielten nochmals eine Steigerung um
das 588-fache.

2015 wurde diese Steigerung zuletzt durch Lin et al [92] Ubertroffen. Sie erreichten eine
Steigerung im Bereich von 10* indem sie den Fluorophor in den Kunststoff
Polymethylmethacrylat (PMMA) gemischt und als zusétzliche Schicht mit einer Dicke von
250 nm auf den photonischen Kristall gegeben haben. Auch hier wurde die lineare
Gitterstruktur mit Titandioxid als Wellenleiter verwendet. Eine Verlagerung der Mode in
Richtung der PMMA-Schicht tritt dadurch auf, welche diese Erh6hung erklart. Allerdings ist
letzteres nicht fur Anwendungen im Bereich der Biosensorik geeignet, da (ber die
Fluorophore die Anbindungsprozesse von Proteinen an die Sensoroberflache nachgewiesen
werden sollen. Der Einsatz des PMMAs als Tragermaterial ist deshalb eher kontraproduktiv.

Es zeigt aber trotzdem, welche Steigerungen mit photonischen Kristallen mdglich sind.
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Allgemein bieten photonische Kristalle  ein breites  Spektrum an
Anwendungsmaoglichkeiten fir die zeitnahe Analyse von Risikomarkern, weshalb sie sowohl
fiir die Marker-basierte als auch fiir die markerfreie Biosensorik interessant sind.
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Kapitel 3
Herstellung von photonischen Kristallen

und des Biosensors

Zusammenfassung

Dieses Kapitel beschreibt sowohl die Herstellung von photonischen Kristallen als auch die
Transformation der photonischen Kristalle in einen Biosensor. Fir die Herstellung der
photonischen Kristalle werden zwei Abformungsprozesse vorgestellt, um die Nanostrukturen
von einer Masterstruktur auf ein Glassubstrat zu U(bertragen. Dabei werden zwei
verschiedene Stempelmaterialien (PDMS und h-PDMS) genutzt, die daraus resultierende
Abformungsqualitat vorgestellt und miteinander verglichen. Als né&chstes werden zwei
Methoden zur Oberflachenfunktionalisierung und somit zur Herstellung des Biosensors
prasentiert, mit denen Rezeptoren lokal und kovalent an die Oberfléache eines photonischen
Kristalls gebunden werden kdnnen. Hier erfolgt die Anbindung der Rezeptoren zum einen
uber das tropfenweise Aufbringen (Spotten) und zum anderen tber eine Maskierung mit einer

Fotolackmaske.
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Allgemein besteht die Herstellung des hier verwendeten Biosensors aus drei Schritten.
Zuerst wird die Nanostruktur von einem Master in einen flexiblen Polymer-Stempel
Ubertragen. Die Master mit den unterschiedlichen Nanostrukturen bestehen in dieser Arbeit
aus Quarzglas oder aus mit Nickel-bedampftem Silizium und wurden entweder kauflich bei
den Firmen Amo GmbH oder EULITHA erworben oder in Kooperation mit dem Karlsruhe
Nano Micro Facility (KNMF) hergestellt. Im n&chsten Schritt wird ein Polymer-Stempel
benutzt, um mit Hilfe der UV-Nanoprégelithographie die Nanostruktur auf ein Glassubstrat zu
prozessieren und dann den photonischen Kristall durch das Auftragen der Wellenleiterschicht
zu finalisieren. Der letzte Schritt ist die Transformation des photonischen Kristalls in einen
Biosensor.

Zur Ubertragung der Nanostruktur von einem Master werden hier zwei Verfahren
vorgestellt, welche sich im Wesentlichen im Material des Polymer-Stempels unterscheiden.
Im zweiten Teil dieses Kapitels wird néher auf die Transformation des photonischen Kristalls
in einen Biosensor eingegangen. Dazu werden zwei Methoden zur lokalen und kovalenten

Anbindung von Rezeptoren auf der Kristalloberflache untersucht.

3.1. Herstellung von photonischen Kristallen

Nanostrukturen konnen auf unterschiedliche Weise auf ein Substrat (bertragen werden
[93]. Die Herstellung von linearen Gitterstrukturen, so wie sie hier verwendet werden, kann
entweder (ber Elektronenstrahllithographie, Laserinterferenzlithographie, Spritzgusstechnik
oder Nanopréagelithographie erfolgen. Bei der Elektronenstrahllithographie wird ein Fotolack,
der vorher auf das Substrat aufgeschleudert wurde, mittels eines Elektronenstrahls Punkt fir
Punkt belichtet. Dadurch ist eine maskenfreie Fotolithographie mit einer Auflésung der
Stegbreiten von wenigen Nanometern moglich. Zudem kann jede Gitterform, sei sie
periodisch, multiperiodisch und aperiodisch auf das Substrat geschrieben werden [94]. Diese
Methode ist jedoch mit einer geringen Fertigungsstiickzahl sehr kostenintensiv und wird meist
nur fir die Herstellung eines Masters verwendet. Zudem stolRen viele Geréte bei einer
Strukturflache von mehreren Millimetern an ihre Grenzen.

Im Gegensatz zur Elektronenstrahllithographie kénnen grof3e Strukturflachen mit der
Laserinterferenzlithographie produziert werden. Dafur werden zwei aufgeweitete
Laserstrahlen auf der Probe Uberlagert, wo durch die Interferenz der beiden Strahlen ein
periodisch variierendes Intensitdtsmuster entsteht. Entsprechend zu diesem Muster wird der
Fotolack periodisch belichtet. Die resultierende Periode A = 4/2 sin(8) dieser Interferenz

kann Uber die Einfallswinkel 8 und die Wellenlange 4 der beiden Stahlen eingestellt werden.
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Hierbei ist eine minimale Strukturgréf3e von ca. 180 nm moglich [95]. Nachteilig sei an dieser
Stelle erwahnt, dass hier nur rein periodische Strukturen mit einer im Vergleich zur
Elektronenstrahllithographie geringen Strukturauflosung hergestellt werden konnen. Eine
Massenproduktion von photonischen Kristallen ist mit diesen beiden Methoden mit hohen
Kosten verbunden, weswegen sie nicht fir Wegwerftestchips geeignet sind. Jedoch lassen
sich mit diesen Verfahren sehr gut Masterstrukturen herstellen, die dann mit Hilfe der
Spritzgusstechnik und der UV-Nanoprégelithographie kostengiinstig und relativ einfach
vervielféltigt werden kénnen.

Der Master wird bei der Spritzgusstechnik zunachst in eine Gussform eingespannt.
Anschlielend wird thermoplastischer oder duroplastischer Kunststoff in die Gussform
injeziert, wo der Kunststoff aushartet und somit die Struktur des Masters Gbernimmt. Im
Vergleich zur Nanoprégelithographie wird bei der Spritzgusstechnik keine UV-Bestrahlung
zum Ausharten des Kunststoffs benétigt. Jedoch wird bei dieser Technik der Master sehr
beansprucht.

Bei der Nanoprégelithographie wird tber einen Polymer-Stempel, der von einem Master
abgeformt wird, die Struktur in einen Fotolack eingepragt. Dieser wird dann komplett
belichtet und die Struktur ist vom Master mit einem vergleichsweise einfachen Prozess auf
das Substrat tbertragen worden [96]. Dadurch dass dieser Stempel mehrfach abgeformt
werden kann, leidet die Qualitat der Masterstruktur deutlich weniger mit der Anzahl der
Abformungen. Auch ist es moglich tber dieses Verfahren, wie bereits in Kapitel 1.1 erwahnt,

Strukturen tber Rolle-zu-Rolle-Verfahren in groRen Stiickmengen zu produzieren.

3.1.1. Herstellung von Strukturen mit PDMS

Damit die Nanostruktur von einem Master in den Polymer-Stempel abgeformt werden
kann, wird zuerst die Gussform aus Teflon vorbereitet. Diese Gussform besteht aus zwei
Teilen, der Grundplatte und dem 2 mm hohen Gussrahmen. Der Rahmen wird mit Hilfe vom
hitzebestdndigen Kepton-Klebeband (817-0054, VWR International GmbH) so auf der
Grundplatte fixiert, dass das Polymer nicht unter den Rahmen gelangen und dadurch
auslaufen kann. Fir das Anmischen des Polymers Polydimethylsiloxan (PDMS) werden
Sylgard 184 und der dazugehdrige Curing Agent (beides von Dow Corning) in einem
Verhéltnis 8:1 in ein Mischgefal (ST-20, IKA) gefllt und darin fur 15 Minuten auf Stufe 3
mit Hilfe des Rihrgerats (ULTRA-TURRAX® Tube Drive, IKA) gerihrt. Dabei entstehen in

dem z&hflussigen PDMS meist viele Blasen, die fir die Abformung von Nanostrukturen
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unbedingt entfernt werden missen. Deshalb wird das Mischgefa samt dem PDMS in eine
Vakuumkammer gestellt. Durch wechselndes Evakuieren und Beliiften der Vakuumkammer
werden die Luftblasen aus dem PDMS gezogen und zum Platzen gebracht. Dieser Schritt
kann bis zu 15 Minuten dauern.

AnschlieBend wird der Master mit der Nanostruktur nach oben zeigend in die Gussform
gelegt und das entgaste PDMS vorsichtig tGber den Master gegossen, bis die Gussform
randvoll ist (Abbildung 3.1). Dabei ist zum einen darauf zu achten, dass das PDMS in einem
kontinuierlichen Fluss auf einer Stelle gegossen wird, da ansonsten bei diesem Schritt erneut
storende Luftblasen entstehen kdnnen. Zum anderen muss die Gussform wirklich randvoll
gefillt werden, um einen zu dinnen Stempel zu vermeiden, der spater bei der

Nanoprégelithographie schnell reiRen kann.
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Abbildung 3.1: Schematische Darstellung der Hauptschritte zur Herstellung des
PDMS-Stempels. Zunachst wird der Master mit PDMS (ibergossen, dann das
PDMS ausgehértet und vom Master abgezogen.

Das PDMS wird samt dem Master in der Gussform fur 20 Minuten bei 130°C im Ofen
ausgehértet. Dabei kann das PDMS um ca. 3% zusammenschrumpfen, wodurch auch die
Periode der Masterstruktur spater auf dem Glassubstrat um diesen Faktor reduziert wird?. Um
dieses zu vermeiden, kann PDMS auch bei Raumtemperatur ausgehartet werden. Dieser
Vorgang dauert jedoch anstatt der 20 Minuten bis zu zwei Tage. Diese Schrumpfung der
Gesamtgitterperiode  verursachte  gemaB  Gleichung  2.17  eine  &quivalente
Resonanzverschiebung. Da bei der Proteinanbindung die relative Resonanzverschiebung
verfolgt wird und bei der resonanten Anregung das Anregespektrum sehr breitbandig ist, kann
dieser Effekt hier trotzdem vernachldssigt werden, weshalb das Aushérten im Ofen in der
gesamten Arbeit beibehalten wird. Wéhrend das PDMS im Ofen aushartet, werden 25 x 25

mm?2 grolRe Glassubstrate (Floatglas, Prazision Glas & Optik GmbH) zuerst in Aceton und

? Alle spateren Angaben zur Lange der Strukturperiode beruhen auf den GréRen der Masterstruktur.
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dann in Ispropanol fur jeweils 10 Minuten im Ultraschallbad gereinigt. AnschlieRend werden
sie bei 160°C auf einer Heizplatte dehydriert.

Das ausgehartete und abgekiihlte PDMS wird samt Master vorsichtig aus der Gussform
geschnitten. Danach wird das PDMS entlang der Gitterstruktur vom Master abgezogen und in
Form geschnitten, so dass bei der folgenden Pragelithographie keine stérenden Erh6hungen

auf der Seite der Nanostruktur vorhanden sind.
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® @ ®

5=

@ 1 @ Wellenleiter

r.r r r r V/

Abbildung 3.2: Schematische Darstellung der Nanostrukturibertragung auf Glas
mit allen Hauptschritten, (1) Aufschleudern des Fotolacks, (2) Drucken des
Stempels in den Fotolack, (3) Ausharten des Fotolacks durch UV-Licht-
Bestrahlung, (4) Entfernen des Stempels vom ausgeharteten Fotolack und (5)
Abscheiden des Wellenleitermaterials.

Nun werden die Glassubstrate weiter fir die Pragelithographie vorbereitet. Die
Glassubstrate werden von der Heizplatte genommen und fir zwei Minuten auf einem
Metallhalter abgekiihlt. Uber Rotationsbeschichtung (SpinCoating) werden zuerst 150 pl des
Haftvermittlers Amoprime bei einer Rotationsgeschwindigkeit von 3000 rpm fiir 30 Sekunden
auf ein Glassubstrat aufgetragen (SpinCoater SE OptiSpin ST 22P). AnschlieRend wird das
Substrat fir zwei Minuten bei 115°C auf der Heizplatte ausgebacken. Nach zweiminutigem
Abkuhlen wird der eigentliche Fotolack Amonil (beides von der Firma Amo GmbH) mit
denselben Einstellungen aufgeschleudert (Abbildung 3.2, Schritt 1). Laut dem Hersteller

besitzt das Amonil auf dem Glassubstrat nun eine Dicke von 200 nm.
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Als néchstes wird eine UV-Lampe eingeschaltet und flr mindestens drei Minuten
gewartet, bis die Lampe betriebsbereit ist. Wahrenddessen wird das mit Amonil belackte
Glassubstrat auf einen Metallhalter gelegt und der PDMS-Stempel mit der Nanostruktur nach
unten vorsichtig auf das Substrat gelegt (Abbildung 3.2, Schritt 2). Durch leichtes Streichen
mit einer Pinzette entlang der Gitterstruktur werden zum einen die Gitterstruktur in den Lack
gedriickt und zum anderen eventuell auftretende Luftblasen herausgedriickt. Die Probe samt
PDMS-Stempel wird nun mit dem Metallhalter in die Belichtungsvorrichtung gestellt. Durch
die Vorrichtung wird ein Abstand zwischen der Probe und der UV Lampe von 10 cm
gewahrleistet. Jetzt wird die Probe fir 80 Sekunden mit UV-Licht (Lichtleistung: 93
mW/cm?2) bestrahlt und das Amonil hértet aus. Der Stempel wird entlang der Gitterstruktur
vom ausgeharteten Amonil gezogen. Die Struktur befindet sich nach diesem Vorgang auf dem
Glassubstrat (Abbildung 3.2, Schritt 4). Final wird nun noch der Wellenleiter in Form von
Titandioxid (TiO;) oder Niob(V)-Oxid (Nb,Os) Uber physikalische Gasphasenabscheidung
(reaktives Sputtern®) auf die Struktur abgeschieden (Abbildung 3.2, Schritt 5).

Charakterisierung der hergestellten Nanostrukturen

Platin

Substrat

Abbildung 3.3: REM-Aufnahme eines FIB-Schnittes durch die Nanostrukturen
eines photonischen Kristalls mit 4= 370 nm, t=0,5, d=60 nm.

* Das Sputtern wurde entweder von Mirko Hansen aus der Arbeitsgruppe Nanoelektronik an der

Technischen Fakultat der Universitit Kiel oder durch Kollegen der Siiddanischen Universitat (SDU) in
Sonderbgrg durchgefihrt.
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Fur genauere Untersuchungen wurde die abgeformte Struktur unter einem
Rasterelektronenmikroskop (REM) betrachtet. Mit Hilfe eines fokussierten lonenstrahls (engl.
focused ion beam, FIB) wurde ein Schnitt durch die Struktur vorgenommen. Dabei wurde
zuerst Platin als Schutzschicht aufgetragen, da sonst keine sauberen Schnitte gewahrleistet
werden konnen.

Wie aus Abbildung 3.3 zu erkennen ist, wird die Struktur mit dem PDMS-Stempel
einigermalien gut auf das Substrat bertragen. Allerdings dhnelt die abgeformte Struktur in
diesem Fall eher einer wellenférmigen Struktur statt der rechteckigen Gitterstruktur des
Masters. Aufgrund der weichen Konsistenz des PDMS besitzt der Stempel keine grofie
Oberflachenspannung, wodurch die Stege zusammenfallen und die Gitterflanken einen sehr
groRen Firstwinkel besitzen [97]. Bei dieser Struktur handelt es sich um eine monoperiodische
Gitterstruktur mit einer Periode von A= 370 nm, einem Tastverh&ltnis von ca. t= 0,5 und
einer Gittertiefe von d=60 nm. Damit liegt das Aspektverhéltnis von Stegtiefe (d) zu
Stegbreite (t-A) bei d/ (t-4)= 0,32 und befindet sich somit noch im Bereich der defektfreien
Abformung, die mit PDMS erreicht werden kann. Liegt das Aspektverhéltnis unter 0,2 kann
die Stegvertiefung des Stempels durchhéngen, wie es in Abbildung 3.4 gezeigt ist. Ist
hingegen das Aspektverhatnis groRer als 20, kollabieren die Gitterstege und kleben zusammen
[97], [98]. Im folgenden Kapitel wird deswegen ein weiteres Prageverfahren vorgestellt, mit
dem Strukturen mit kleinerer Stegbreite bei groRerer Stegtiefe abgeformt werden kénnen.

] .\ b [}
| Deformation von PDMS

PDMS .+_
d

d/t-A>20

ks

Abbildung 3.4: Schemazeichnung des Verhaltens von PDMS bei zu groRem und
zu kleinem Aspektverhaltnis (nach [98]).

d/t-A<0,2

PDMS

Substrat
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3.1.2.  Herstellung von Strukturen mit h-PDMS

Die Herstellung von den Strukturen mit ,,hard“-PDMS (h-PDMS) unterscheidet sich im
Vergleich zu dem ,.einfachen PDMS-Prozess nur in der Stempelherstellung. Die spatere
Abformung der Gitterstruktur in den Fotolack Amonil und somit auf das Substrat erfolgt, wie
in Kapitel 3.1.1 beschrieben. Im Vergleich zu PDMS besitzt h-PDMS eine deutlich hoéhere
Festigkeit [97], [99], [100], wodurch bereits Stegbreiten von 50 nm bei einer Stegtiefe von ca.
350 nm erreicht wurden [97]. Schmid und Michel [99] untersuchten 2000 erstmals
verschiedenste  Vinyl- und Hydrosilanprapolymere, um  Strukturen mit hohem
Aspektverhéltnis und somit mit einer hoheren Glte abformen zu kdnnen. Dabei lieferte die
Hybridstruktur bestehend aus dem Methylhydrosiloxan-Dimethylsiloxan-Kopolymer (HMS-
301) und dem Vinylmethysiloxan-Dimethylsiloxan-Kopolymer (VDT-731, beide von Gelest,
Inc.) die besten Ergebnisse. Kang et al. [100] verbesserten die Mixtur fiir das von Schmid und
Michel vorgestellte h-PDMS und konnten dadurch noch bessere Aspektverhéltnisse mit
hoherer Abformungsqualitat realisieren. Das Rezept dieser Mixtur bildet die Basis des im
Folgenden vorgestellten Abformungsprozesses und wurde entsprechend an die hier etablierten
Prozesse adaptiert.

Zunéchst werden 3,4 g vom VDT-731 mit 18 pl Platin-Divinyltetramethyldisiloxan
Komplex (68478-92-2, ABCR) und 1 Tropfen Tetramethyltetravinyl-Cyclotetrasiloxan
(396281-10mL, Sigma Aldrich) in einem Glasflaschchen mit einem Spatel ordentlich verriihrt.
AnschlieBend wird 1 g vom HMS-301 hinzugegeben und alles erneut ordentlich mit dem
Spatel vermischt. Um die dabei entstandenen Luftblasen aus dem Gemisch zu entfernen, wird
das Flaschchen in die Vakuumkammer gestellt und solange evakuiert und beltftet (Minimum
2 Minuten) bis alle Luftblasen entfernt sind. Je nach Grolie des Masters wird das h-PDMS
entweder aufgeschleudert (MastergrofRe: 25 x 25 mm?) oder mit Hilfe der Teflongussform
Uber den Master gegossen (MastergroRRe: 4“ Wafer). Bei der MastergrofRe von 25 x 25 mm?
wird der Master in den SpinCoater gespannt und 1,5 ml von dem h-PDMS bei einer
Umdrehung von 1000 rpm fiir 40 Sekunden auf den Master geschleudert. Bei einer Grof3e von
4“ werden 200 pl des h-PDMS mit Hilfe der Gussform, genau wie in Kapitel 3.1.1.
beschrieben, auf den Master gegossen und durch Neigung in verschiedene Richtungen
maoglichst gleichméaRig verteilt. AnschlieRend wird das h-PDMS fiir 30 Minuten bei 60°C im
Ofen oder auf einer Heizplatte ausgehartet. Wichtig ist dabei, dass die h-PDMS-Schicht sehr
dunn prozessiert wird, da das h-PDMS beim Aushérten sehr hart und sprode wird. Wenn die

Stempel zu hart werden, kdnnen Unebenheiten auf der Probe nicht ausgeglichen werden und
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die Struktur wird dadurch nicht gleichméaRig Gber die gesamte Flache abgeformt [101]. Damit
der ganze Stempel fir die Strukturtibertragung flexibel bleibt, wird reines PDMS als
Trégermaterial verwendet.

Dafiir wird das PDMS aus Sylgard 184, wie im Kapitel zuvor beschrieben, angemischt,
evakuiert und dann Uber den Master in der Teflongussform gegossen. In dem Fall, dass das
h-PDMS gespincoated wurde, muss entsprechend der Master vorher in die Gussform gelegt
werden. Alles zusammen wird dann bei 60°C fur 60 Minuten in den Ofen oder auf die
Heizplatte gelegt. Der nun komplett ausgehartete Stempel wird vorsichtig entlang der

Gitterstruktur vom Master getrennt und in Form geschnitten.

Charakterisierung der hergestellten Nanostrukturen

Fur Abbildung 3.5a wurde mit diesem Hybridstempel aus h-PDMS und Sylgard 184 der
Master mit einer Periode von A4 = 250 nm, einer Stegtiefe d = 225 nm und einem
Tastverhéltnis von t = 0,38 nm auf ein Glassubstrat Ubertragen und unter dem REM
untersucht. Als Vergleich wurde dieselbe Struktur mit dem reinen PDMS-Stempel abgeformt
und ebenfalls im REM betrachtet (Abbildung 3.5b). Die FIB-Schnitte zeigen, dass die Kanten
einen deutlich steileren Firstwinkel aufweisen als bei den mit reinem PDMS abgeformten
Strukturen. In beiden Féllen betragt die Strukturtiefe nur dapiorm. = 145 nm, was durch die
schmalen und tiefen Kanéle der Gitterstruktur erklart werden kann. Um diesen Tiefenverlust
zu vermeiden, kdnnten sowohl das h-PDMS als auch das reine PDMS durch eine gewisse
Wartezeit vor dem Aushérten besser in die Strukturgraben flieRen. Allerdings besitzen die
hauptsachlich verwendeten Masterstrukturen eine Gittertiefe von d < 85 nm, weswegen diese
Prozesszeit als ausreichend erachtet wird. Zusammenfassend kann mit dem h-PDMS-Prozess

eine deutlich bessere Abformung realisiert werden.
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a) )

Struktur

Struktur

Substrat

Substrat

Abbildung 3.5: REM-Aufnahme eines FIB-Schnittes durch die Nanostrukturen
eines photonischen Kristalls mit A = 250 nm, t=0,38, d =225nm. a) abgeformt mit
h-PDMS, b) abgeformt mit reinem PDMS.

3.2. Prozesse zur kovalenten und lokalen Anbindung

von Rezeptoren

Um den photonischen Kristall in einen Sensor umzuwandeln, missen Rezeptoren an die
Oberflache gebunden werden. Diesen Schritt nennt man Funktionalisierung der Oberflache.
Die Funktionalisierung kann uber verschiedene Methoden erfolgen. Am einfachsten und am
weitesten verbreitet in der Biosensorik sind Goldoberfl&dchen, da sich Rezeptoren einfach tiber
z.B. ihre Thiolgruppen an das Gold binden [102], [103]. Fir die optische Biosensorik und
somit auch fur das hier verwendete Detektionsverfahren ist diese Funktionalisierungsmethode
von Nachteil, da Gold Licht im roten Wellenldngenbereich absorbiert und somit negative
Auswirkungen auf das Signal-Rausch-Verhéltnis hat. Auf dielektrischen Materialien in Form
von Oxiden kdnnen die Rezeptoren uber Silane und Verbindungsmolekile kovalent an die
Oberflache gebunden werden [104]-[106].

Fur die spezifische und parallele Detektion von mehreren Proteinen mit photonischen
Kristallen ist die stochastische Verteilung der wenigen zu detektierenden Proteine Uber die
gesamte Sensoroberflache von Nachteil, da sonst die Bindungssignale nicht jedem einzelnen
Protein zugeordnet werden konnen. Im Folgenden werden zwei Methoden zur lokalen

Funktionalisierung von Rezeptoren demonstriert.

3.2.1. Funktionalisierung mittels Spotten

Die Oberflache des photonischen Kristalls wird bei diesem Verfahren mittels

tropfenweisen Aufbringens, auch Spotten genannt, funktionalisiert. Im ersten Schritt wird die
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Oxid-Oberflache des Wellenleitermaterials mit Hydroxygruppen angereichert. Dafiir wird der
photonische Kristall fur finf Minuten mit Sauerstoffplasma (8 sccm, RF-Leistung: 50 W,
Sentech SI 100) behandelt. AnschlieBend folgen weitere Reinigungsschritte, die flachige
Silanisierung der Oberflache und die Crosslinker-Anbindung unter Stickstoffatmosphére.
Silane gehen bevorzugt mit Sauerstoffmolekiilen eine feste Verbindung ein, was fiur die
Anbindung an die hier verwendeten Oxidschichten von Vorteil ist. Jedoch reagieren sie auch
gern mit Wasserstoffmolekilen, weswegen in einer Stickstoffatmosphére mit trockenen
Substraten und Losungsmitteln gearbeitet werden muss. Aus diesem Grund werden die
photonischen Kristalle nach der Plasmabehandlung flr jeweils flinf Minuten in trockenem
Ethanol (9065.3, Carl Roth) und Methanol (322415, Sigma Aldrich) gereinigt [105]. Wé&hrend
der Reinigung wird die Silanisierungslosung aus 260 ul (3-Aminopropyl)triethoxysilane
(APTES) (281778, Sigma Aldrich) und 24,5 ml trockenem Methanol angesetzt und die
photonischen Kristalle anschlieBend fur 60 Minuten darin inkubiert. In Abbildung 3.6 Schritt
1 ist das resultierende Molekil an der Oberflache schematisch dargestellt. Die
nichtgebundenen APTES-Molekile werden mit trockenem Methanol weggespilt. Um die
Verbindung des Silans mit der Oberflache zu verstarken, wird das Substrat fur 20 Minuten bei
110°C auf der Heizplatte gebacken.
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1. Silanisierung
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Abbildung 3.6: Schematische Darstellung der resultierenden Molekiile flr jeden
einzelnen Funktionalisierungsschritt

100 mg des Crosslinkers 1,4-Phenylene Diisothiocyanate (PDC, 258555-5G, Sigma
Aldrich) werden in 500 pl Pyridin (494410-1L, Sigma Aldrich) und 4,5 ml
N,N- Dimethylformamide (DMF, 227056-2L, Sigma Aldrich)) geltst [104]. PDC besitzt an
beiden Seiten des Phenylrings eine Isothiocyanate- Gruppe, wodurch das Molekil
aminreaktiv ist und deshalb mit jedem Molekiil, das eine Amino-Gruppe besitzt oder mit einer
solchen Gruppe modifiziert wurde, reagiert [107]. Somit fungiert PDC als Verbindung
zwischen dem Silan und dem Rezeptor. Nachdem das Substrat eine Minute abgekihlt wurde,
wird es fir 120 Minuten in die Crosslinker-Losung gelegt. Erneut werden ungebundene
Molekule mit reichlich trockenem Methanol weggespilt und das Substrat fur 15 Minuten in

der Handschuhbox zum Trocknen stehen gelassen (Abbildung 3.6, Schritt 2).
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Fur die kovalente Bindung der Rezeptoren wird das Substrat aus der Handschuhbox
geholt und in eine Feuchtigkeitskammer platziert. Die Feuchtekammer verhindert das
Eintrocknen der Rezeptor-Losungen und stellt dadurch eine homogene Anbindung sicher.
Diese besteht aus zwei Petrischalen, eine als Boden und eine als Deckel. In die untere
Petrischale wird Wasser gefullt und ein Teflonwdirfel in die Mitte platziert. Auf diesen wird
spater das Substrat gelegt. Im néchsten Schritt werden die verschiedenen Rezeptoren mit Hilfe
einer Pipette in 500 nl grolRen Tropfen auf das Substrat aufgebracht. Dabei werden die
Aptamere in tris-HCI-Puffer mit einem pH-Wert von 7,4 und die Antikdrper in
Natriumacetatpuffer mit einem pH-Wert von 4,5 geltst [103]. Nach der Inkubation ber
Nacht wird das Substrat mit reichlich Phosphatpuffer (DPBS) (14190-169, Lifetechnologies
GmbH) abgewaschen. Um unspezifische Bindungen an die noch freien Isothiocyanate-
Gruppen bei der spéteren Proteindetektion zu vermeiden, wird die restliche Oberflache mit
1,00 mol/l Ethanolamine HCI und dann mit 1 ml/mg Bovine Serum Albumin (BSA) gel6st in
DPBS fur jeweils 30 Minuten passiviert [108]. Nach jedem Passivierungsschritt wird das
Substrat mit DPBS gespilt.

Verifizierung der Funktionalisierungsschritte

Jeder Funktionalisierungsschritt* wird einzeln im Folgenden verifiziert. Dafiir wurden
zunachst zur Verifizierung der flachigen Silanisierung blau fluoreszierende Mikrobeads
(PDC-Beads, Fluoreszenzfarbstoff: DAPI, Polyscience Inc.), welche mit Sauregruppen
funktionalisiert sind, tber eine Aminokopplung an das Silan gebunden und unter einem
Fluoreszenzmikroskop betrachtet (Abbildung 3.7a). Fur die Evaluierung der Crosslinker-
Anbindung wurde die Oberflache erst flachig silanisiert und anschliefend flachig der
Crosslinker angebunden. Mit Aminogruppen funktionalisierte Mikrobeads ohne Farbstoff
(Polybeads® Amino, Polyscience Inc.) wurden anschlieBend an die Isothiocyanate-Gruppen
des Crosslinkers gekoppelt und unter einem Auflichtmikroskop untersucht (Abbildung 3.7b).
Wie aus Abbildung 3.7 entnommen werden kann, hat die flachige Silanisierung und flachige
Crosslinker-Anbindung gut funktioniert. Die entsprechenden Mikrobeads wurden (ber die

ganze Oberflache verteilt angebunden.

* Soren B. Gutekunst hat hier bei der chemischen Vorbereitung der Mikrobeads unterstiitzt. Er stammt aus
der Arbeitsgruppe Biokompatible Nanomaterialien des Instituts fir Materialwissenschaft der CAU. Alle
Messungen von Fluoreszenzsignalen wurden von ihm durchgefiihrt.
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a)

Abbildung 3.7: a) Fluoreszenzbild der Substratoberflache nach der Kopplung
zwischen silanisierter Oberflache und den mit DAPI-modifizierten Mikrobeads;
b) Mikroskopbild der Substratoberflache nach der Kopplung zwischen den
Mikrobeads und der zuerst silanisierten und dann Crosslinker-beschichteten
Oberflache.

Im néchsten Schritt wurden alle Funktionalisierungsschritte durchgefihrt und der
Fluoreszenzfarbstoff ATTO594 (ATTO-TEC GmbH), welcher mit einer Aminogruppe
modifiziert ist, anstelle des Rezeptors auf die Oberflache getropft®. Nach der Inkubationszeit
von drei Stunden innerhalb einer Feuchtekammer wurden die nicht gebundenen
Fluoreszenzmolekiille mit diionisiertem Wasser (DI-Wasser) weggewaschen. Unter dem
Konfokal-Fluoreszenzmikroskop sind die tropfenférmig immobilisierten Molekile gut als
groRe rot fluoreszierende Kreise sichtbar (Abbildung 3.8). Bei den kleinen fluoreszierenden
Flecken handelt es sich um Verunreinigungen auf der Probe.

> Das Aufbringen der Tropfen wurde am Institut fir Siliziumtechnologie in Itzehoe mit Hilfe eines Spotters
durchgefihrt.
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500um

Abbildung 3.8: Evaluierung der lokalen Funktionalisierung durch tropfenweises
Aufbringen des Fluoreszenzfarbstoffes ATTO594, welcher mit einer Aminogruppe
modifiziert ist. Dargestellt ist ein aus vier einzelnen Fluoreszenzbildern
zusammengesetztes Foto.

3.2.2.  Funktionalisierung mit einer Fotolackmaske

Das Detektionslimit dieses Sensors kénnte noch weiter verbessert werden, wenn nur die
Bereiche mit der hochsten Feldstarke (Kapitel 4.3.2.) in den multi- und aperiodischen
Gitterstrukturen ~ funktionalisiert werden. Das Problem bei der tropfenweisen
Funktionalisierung, wie sie in Kapitel 3.2.1. vorgestellt wurde, besteht darin, dass die Tropfen
mit einem Durchmesser von 150 pm im Vergleich zu der GroBe der ,,Hot-Spots“ deutlich
groRer ausfallen. Proteine binden dann auch in den weniger empfindlichen Bereichen an und
verringern den Effekt der ,,Hot-Spots* deutlich.

Deswegen wird im Folgenden eine Funktionalisierung mit Hilfe einer Fotolackmaske
vorgestellt [109]. Fotolacke haben den Vorteil, dass Strukturen Uber eine Belichtungsmaske
im einstelligen Mikrometerbereich auf ein Substrat (ibertragen werden kénnen. Zunéachst wird
die Substratoberflache, wie in Kapitel 3.2.1 beschrieben, silanisiert und der Crosslinker
angebunden. Danach wird das Substrat aus der Handschuhbox genommen und im
Gelblichtbereich des Reinsraums der positive Fotolack AZ1518 von Microchemicals auf das
Substrat mit dem SpinCoater aufgeschleudert (1 ml, 2850 rpm, 30 s). Normalerweise wird
nun der Fotolack fiir 60 Sekunden auf der Heizplatte leicht ausgehértet, damit bei der spéteren
Belichtung das Substrat nicht an der Maske kleben bleibt. Da der Crosslinker jedoch
temperaturempfindlich ist, wird hier davon abgesehen und die Probe einfach fiir 15 Minuten

bei Raumtemperatur getrocknet.

43



Kapitel 3 Herstellung von photonischen Kristallen und des Biosensors

Nach der UV-Belichtung (Maskaligner MA6 der Firma SUSS MicroTec GmbH) und
Entwicklung (AZ 726 MIF fir 50 s) wurde die Stammldsung (5 mg/ml in DMSO) des
Fluoreszenzfarbstoffes Texas Red™-PEO3-Amine (Biotrend) auf eine Konzentration von 1
mg/ml mit Wasser verdinnt und die gesamte Oberflache damit benetzt. Wahrend der
Inkubationszeit Uber Nacht bindet der Fluoreszenzfarbstoff Gber seine Aminogruppe nur an
die Isothiocyanatgruppen des Crosslinkers, die bei der Lackentwicklung freigelegt wurden
(Abbildung 3.9 links).
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Abbildung 3.9: (links) Schema von dem Funktionsprinzip zur lokalen
Funktionalisierung mit Lackmaske; (rechts) Evaluierung der Funktionalisierung
mit Lackmaske. Es wurde eine Lackmaske mit unterschiedlichen Figuren gewahlt
und hier ist das Fluoreszenzbild von einer Figur zu sehen.

Am darauffolgenden Tag wird die Probe mit reichlich DI-Wasser abgewaschen.
AnschlieRend wird der Lack durch leichtes Schwenken in Aceton fiir 30 Sekunden entfernt
und die Probe mit Stickstoff getrocknet. Wie man auf dem Fluoreszenzbild erkennen kann,
konnte der Farbstoff nur in dem Bereich ohne Fotolack anbinden und erzeugt entsprechend
zur Belichtungsmaske diese fluoreszierende Figur (Abbildung 3.9). Allerdings ist das Signal
der angebundenen Fluoreszenz so schwach, dass die Belichtungszeit so weit erhdht werden
musste, dass der Hintergrund zum Teil autofluoresziert. Trotzdem konnte nachgewiesen
werden, dass Uber dieses Verfahren Proteine lokal auf eine Oxidoberflache immobilisiert
werden konnen. Jedoch ist der Schritt des Lackentfernens fir die Proteinanbindung Kritisch,
da es sich bei Aceton um ein organisches Ldsungsmittel handelt und es dadurch zu

Aktivitatsverlusten der Proteine kommt [110]. Unter anderem aus diesem Grund werden die
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photonischen Kristalle flr alle Proteindetektionen

funktionalisiert.

im Folgenden Uber das Spotten
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Kapitel 4
Design und Charakterisierung von

nanostrukturierten Wellenleitern

Zusammenfassung

In diesem Kapitel stehen die spektralen Eigenschaften mono-, multi- und aperiodisch
strukturierter Wellenleiter fir die markerfreie Biosensorik im Fokus. Um fiir die in dieser
Arbeit entwickelten intensitatsbasierten Detektionssysteme die geeignete Gitterorientierung zu
identifizieren, werden die Winkeleigenschaften der verwendeten monoperiodischen Strukturen
sowohl in Transmission als auch in Reflexion spektral analysiert. Weiterhin werden mono-,
multi- und aperiodische Strukturen und ihr Einfluss auf die Empfindlichkeit
nanostrukturierter Wellenleiter theoretisch und spektral untersucht. Das fiir die theoretische
Betrachtung verwendete Simulationsmodell, welches auf der Finite-Differenzen-Methode
beruht, wird hier vorgestellt. Allgemein konnte durch die Verwendung von multi- und
aperiodischen Strukturen zwar keine Steigerung der Gesamtempfindlichkeit im Vergleich zu
monoperiodischen Strukturen erzielt werden. Jedoch kommt es in multi- und aperiodisch
strukturierten Wellenleitern zu einer lokalen Felderhohung der quasi-gefiihrten Moden, die

mit einer Steigerung der Oberflachenempfindlichkeit in diesen Bereichen einhergehen. ®

® Teile dieses Kapitels wurden bereits in [150] und [157] verdffentlicht.
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Kapitel 4 Design und Charakterisierung von nanostrukturierten Wellenleitern

Um die evaneszente Welle an der Oberfliche und somit die Empfindlichkeit
nanostrukturierter Wellenleiter zu erhéhen, existieren bereits verschiedene Ansétze. Abbas et
al. [111] erzielten beispielsweise eine Erhéhung der Resonanzgute (Q = 71165) und der
Empfindlichkeit (S=343,1 nm/RIU) durch das kreuzweise Stapeln von einzelnen Gittern.
Durch diese Struktur sind die Moden in den einzelnen Gittern miteinander gekoppelt und
beeinflussen sich dadurch gegenseitig so, dass die evaneszente Welle an der Oberflache
deutlich erhoht wird. Diese Struktur ist allerdings aufgrund des komplexen
Herstellungsprozesses nicht fur die Anwendung in Wegwerfprodukten geeignet. Lin et al.
[25] erweiterten die in dieser Arbeit verwendete monoperiodische Gitterstruktur durch eine
Metallschicht zwischen Substrat und Gitter. Sie erzielten mit S=376,78 nm/RIU eine
vergleichsweise dhnliche Empfindlichkeit wie Abbas et al., mit aber einem fur
Wegwerfprodukte deutlich geeigneterem Herstellungsprozess. Allerdings erzeugen sie mit
dieser Struktur keine Resonanzpeaks sondern Dips im Reflexionsspektrum, deren
Verschiebung bedingt durch Proteinanbindungen mit einem  Spektrometer-freien
Messverfahren nur sehr schwer ausgewertet werden kann.

Fur monoperiodische Gitterstrukturen, wie sie in dieser Arbeit benutz werden, konnte
bisher eine Empfindlichkeit im Bereich von nur S= 36 nm/RIU [112] erreicht werden. Um die
Empfindlichkeit zu steigern, werden in diesem Kapitel unterschiedliche Designparameter wie
Tastverhéltnis (t) und Schichtdicke des Wellenleiters (h) von monoperiodischen
Gitterstrukturen anhand des Simulationsmodells fir TE- und TM-Polarisation untersucht

(Abbildung 4.1a). Die Simulationsergebnisse werden entsprechend experimentell verifiziert.

T

z
h
f

monoperiodisches Gitter multiperiodisches Gitter

Fibonacci-Folge Rudin-Shapiro-Folge Morse-Folge

y
d

Abbildung 4.1: Schematische Darstellung aller untersuchten Strukturen mit einer
Ubersicht der Designparameter (1= Tastverhiltnis, A= Gitterperiode, d=
Gittertiefe, h= Dicke der Wellenleiterschicht).
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4.1 Finite- Differenzen-Methode: Simulationsmodell

Als neuer Ansatz werden multi- und aperiodische Gitter in nanostrukturierten
Wellenleitern zur Empfindlichkeitssteigerung analysiert. In Abbildung 4.1 sind alle
untersuchten Strukturen schematisch dargestellt. In Zusammenarbeit mit dem KNMF wurden
diese Nanostrukturen mit Hilfe von Elektronenstrahllithographie auf einen Master
geschrieben. Eine Liste der Gitterstrukturen ist in Anhang B zu finden.

Neben der spektralen Empfindlichkeit der nanostrukturierten Wellenleiter ist die
Resonanzposition und die Resonanzform bei einer intensitatsbasierten Detektionsmethode,
wie sie in dieser Arbeit flir die markerfreie und parallele Detektion von mehreren
Risikomarkern eingesetzt wird, entscheidend. Diese wird in diesem Kapitel zusétzlich sowohl

in Transmission als auch in Reflexion genauer analysiert.

4.1. Finite- Differenzen-Methode: Simulationsmodell

Um moglichst geringe Proteinkonzentrationen nachweisen zu kdénnen, missen
photonische Kristalle auf Brechungsindexanderungen an der Oberflache mit einer
groRtmoglichen Verschiebung der Resonanzwellenldnge reagieren. Fir die resonante
Anregung bzw. die Effizienzerhéhung von Fluorophoren ist hingegen eine hohe Feldstarke
der evaneszenten Welle auf der Oberflache entscheidend. Anhand der Finite- Differenzen-
Methode im Zeitbereich (engl.: finite-difference time domain, FDTD) werden deshalb
verschiedene Strukturen und Strukturparameter in photonischen Kristallen hinsichtlich
Empfindlichkeit und Feldstarke an der Oberflache theoretisch untersucht, um eine optimale
Strukturkonfiguration fir die jeweilige Anwendung zu identifizieren. Die
Simulationsergebnisse werden entsprechend mittels experimentellen Ergebnissen verifiziert.
Die FDTD-Methode ist eine numerische Methode, um die diskreten zeitabhangigen Maxwell-
Gleichungen zu lésen [113], [114]. Fur die Simulation wurde die kommerziell erhéltliche
Software FDTD Solutions der Firma Lumerical verwendet [115].

In diesem Simulationsprogramm wurde das Simulationsmodell, wie in Abbildung 4.2
gezeigt, in einem 2D Simulationsbereich implementiert’. Es besteht aus einer Einheitszelle,
die in x-Richtung periodisch wiederholt wird. In y-Richtung wird die Zelle oben und unten
mit perfekt abgestimmten bzw. absorbierenden Schichten (PML, engl. perfectly matched
layer) abgeschlossen, wodurch unerwinschte direkte Reflexionen unterdriickt werden. Als

Anregungsquelle wird eine planare Welle mit einem breitbandigen Spektrum und einer

’ Die erstmalige Konstruktion und Implementierung des in dieser Arbeit verwendeten Models erfolgten
durch Professor Dr. Jost Adam von der Universitdt Siddanemark (Mads Clausen Institut) und wurde
entsprechend adaptiert.
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Kapitel 4 Design und Charakterisierung von nanostrukturierten Wellenleitern

zeitlichen GauBschen Intensitatsverteilung gewdhlt. Uber einen kurzen Puls werden die
Moden in der Kristallstruktur angeregt. Um die Resonanzen der QGM extrahieren zu kénnen,
wird der Anregungsimpuls &hnlich zu dem Prozess von Fan und Joannopoulos [58] zeitlich
herausgefiltert. Mit Hilfe von Fourier-Transformations-Monitoren werden die durch die
Struktur transmittierten elektromagnetischen Komponenten des Feldes in das Fernfeld
transformiert, wodurch die QGM als Resonanzen im Transmissionsspektrum sichtbar werden.
2D-Gitterkoppler bilden dann die Gitterstruktur des photonischen Kristalls im Substrat
(ns=1,52). Entsprechend befindet sich das hochbrechende Wellenleitermaterial (ny=2,44) auf
der Struktur. Als Umgebung wird entweder Luft (na=1,00) oder Wasser (na=1,33) gewahlt.
Die elektrische Feldstarke wird zusétzlich in Abhangigkeit der TE- (0°) oder TM- (90°)
Polarisation des Anregungsimpulses mit Feldmonitoren aufgenommen.

In diesen Simulationen werden rein reelle und Uber den gesamten Spektralbereich
gleichbleibende Brechungsindices fur die einzelnen Komponenten gewahlt. Es ist zwar
maoglich aus der Literatur bekannte Brechungsindexdispersionen fur die einzelnen Materialien
in FDTD Solutions einzupflegen, jedoch passen die Literaturwerte nicht immer mit den in
dieser Arbeit hergestellten Schichten zusammen. Folglich waren Simulation und Experiment
nur schwer vergleichbar. Dartiber hinaus wird eine Gréfe von 5 x 5 nm?2 fur das Mesh
gewahlt. Das bedeutet, dass innerhalb eines Rechtecks von 5 x 5 nm? die vorkommenden
Brechungsindizes gemittelt werden. Bei der Wahl des Mesh muss immer zwischen

Simulationsgenauigkeit, Simulationszeit und dem Datenvolumen abgewogen werden.
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4.2 Resonanzverhalten in Abh&ngigkeit vom Beleuchtungs- und Detektionswinkel

Anregungsquelle

Nahfeld-

monitor .
Fourier-Trans-

formationsmonitore

/

Abbildung 4.2: Aufbau der Simulationszelle in FDTD Solutions mit der
Gitterstruktur im Substrat (ns), der Wellenleiterschicht (ny) und dem umgebenden
Medium (na). Der Monitor fiir die elektrische Feldstéarke ist als gelbes Rechteck
und die Fourier-Transformations-Monitore als gelbe Linien dargestellt. Der
violette Pfeil spiegelt die Abstrahlrichtung der Anregungsquelle wieder.

4

4.2. Resonanzverhalten in Abhéngigkeit vom

Beleuchtungs- und Detektionswinkel

In dieser Arbeit werden zwei Arten von intensitatsbasierten Messsystemen vorgestellt. Bei
diesen Systemen spielen die Resonanzposition und Resonanzform, welche sowohl vom
Beleuchtungs- als auch vom Detektionswinkel abhéngig sind, eine groRe Rolle. Deswegen
wird im Folgenden dieses Verhalten sowohl in Transmission als auch in Reflexion spektral
genau charakterisiert. Dabei ist die Identifizierung der geeigneten Gitterausrichtung zur
Beleuchtung und zum Detektor essentiell, denn Resonanzen von nanostrukturierten
Wellenleitern besitzen eine hohe Winkelabhdngigkeit, die sich negativ auf das zu
detektierende Signal auswirken kann [116].

4.2.1. Spektrale Charakterisierung der photonischen Kristalle in

Transmission

Fur die Charakterisierung in Transmission werden die hergestellten photonischen

Kristalle, wie in Abbildung 4.3a dargestellt, zwischen zwei lineare Polarisationsfilter, die
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orthogonal zu einander angeordnet sind, auf einen Mikroskoptisch platziert. Zur Anregung der
Resonanzen wird das breitbandige Licht der Halogen-Mikroskoplampe benutzt. Die
gekreuzten Polarisationsfilter bewirken in diesem Aufbau eine nahezu komplette
Unterdriickung des Anregelichts [55]. Das Licht der Resonanz, welches in die Struktur ein-
und wieder auskoppeln kann, erféhrt hingegen eine Polarisationsdrehung und wird dadurch
zum Objektiv und dartiber weiter in ein Spektrometer geleitet. Es wird der Mikroskop-
Spektrometer-Aufbau mit einer Kippvorrichtung, in die der photonische Kristall® eingespannt

und in zwei Grad Schritten um den Winkel & gekippt werden kann, modifiziert

Gitterausrichtung

¢=90°

—

Al

a) Mikroskoplampe b) 7

A

7z

|

L

normierte Intensitit

Photonischer
Kristall

Gitterausrichtung

.
Spektrometer

Abbildung 4.3: (a) Schema des Mikroskop-Spektrometer-Aufbaus zur
winkelabhangigen Charakterisierung des photonischen Kristalls; b) Spektrum des
hergestellten photonischen Kristalls (A= 370 nm, d = 60 nm, t= 0,5, h = 85nm
TiOy, Nrioz = 2,44) in Abhdngigkeit der Wellenlinge und des Winkels 6 mit einer
Ausrichtung der Gitterstruktur parallel (@ = 90°) und (c) senkrecht (p = 0°) zur x-
Achse.

3
2
2

=10 )
Kippwinkel ]

AnschlieBend wird die Gitterstruktur des photonischen Kristalls einmal parallel zur
(9 =90°) und einmal senkrecht (¢ = 0°) zur x-Achse ausgerichtet und jeweils Spektren mit
einem von -30° bis +30° variierenden Kippwinkel 8 aufgenommen. Fir Abbildung 4.3 b) und

¢) wurde die Intensitat der Resonanzen auf das Spektrum der Mikroskoplampe normiert und

® Dieser Kristall besitzt eine Periode von 370 nm, Tastverhaltnis von 0,5, Gittertiefe von 60 nm und eine
85 nm dicke TiO,-Schicht.
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4.2 Resonanzverhalten in Abh&ngigkeit vom Beleuchtungs- und Detektionswinkel

die daraus resultierenden Spektren (in Falschfarben) gegeniiber der Wellenlange und dem
Kippwinkel fur jede Gitterorientierung aufgetragen. In beiden Abbildungen sind die TEy- und
die TMo-Mode zu erkennen. Die Resonanz bei einer senkrechten Gitterausrichtung (¢ = 0°)
spaltet sich mit erhéhtem Kippwinkel (&) auf. Es besteht eine starke Winkelabhangigkeit, die
es fur intensitatsbasierte Messmethoden zu vermeiden gilt. Richtet man nun die Gitterstruktur
(¢ = 90°) parallel zum Anregungslicht aus, durfte nach Gleichung 2.17 sich die Resonanz
nicht mehr aufspalten, sondern sich im Ganzen verschieben. Wie aus Abbildung 4.3b
entnommen werden kann, bestatigen die experimentellen Untersuchungen diesen Sachverhalt.
Die berechnete (gestrichelte weile Linie) und die gemessenen Resonanzpositionen stimmen
nahezu (berein. Die Verkippung des Kristalls um 6= 15° bewirkt bei paralleler Ausrichtung
eine Resonanzverschiebung von A,.=-25nm, die im Vergleich zu der senkrechten
Ausrichtung mit A,.,= -43 nm verhaltnismaRig gering ausfallt.

Aus diesen Ergebnissen kann nun abgeleitet werden, dass das Gitter des photonischen
Kristalls parallel zur x-Achse ausgerichtet werden muss, um die Einflisse von Winkeln auf

die Resonanzposition bei einem intensitatsbasierten Messsystem zu minimieren.

4.2.2. Spektrale Charakterisierung der photonischen Kristalle in

Reflexion

Um ein moglichst kompaktes Messsystem zu realisieren und dafur beispielsweise die LED
und die Kamera eines Smartphones als Messeinheit gleichzeitig benutzen zu konnen, ist eine
Messung in Reflexion vorteilhafter als die bisher verwendete Transmissionsmethode. Hierfur
wurde zunéchst der in Abbildung 4.4 a) und b) dargestellte Messaufbau entworfen und die

Winkelabhangigkeit des photonischen Kristalles in Reflexion untersucht.
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(Spektrum siehe Abbildung 4.4a), sowie als Detektor eine in das Spektrometer eingekoppelte
Glasfaser verwendet. Uber eine Schiene lasst sich der Detektions- und Anregungswinkel von
0° bis 90° variieren. Jedoch konnen Glasfaser und LED wegen der Halterungen minimal auf
10° gleichzeitig eingestellt werden. Zur Vermeidung von direkter Einstrahlung der LED in die
Glasfaser wird zwischen den beiden Bauteilen eine schwarze Abdeckplatte geschoben. Die
Abdeckplatte bewirkt eine Reduzierung des auf den photonischen Kiristall auftreffenden
Abstrahlwinkels der LED von 120° auf 18°. Der Zirkularpolarisationsfilter sorgt hier, wie die
linearen Polarisationsfilter bei der Transmissionsmessung, fur die Unterdrickung von

direkten Reflexionen an jeglichen Oberflachen. Dabei wird der Zirkularpolarisationsfilter vor
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Abbildung 4.4: (a) Schemazeichnung und (b) Foto des Reflexionsaufbaus fiir eine
winkelabhangige Charaktersierung des photonischen Kristalls. Zur Anregung
wird eine weille LED und zur Detektion eine Glasfaser, die in das Spektrometer
eingekoppelt ist, verwendet. Zudem ist das Spektrum der LED unter (a)
dargestellt.

Als Lichtquelle wird eine weie SMD-LED, wie sie auch in Smartphones verbaut ist

den photonischen Kristall und in den Strahlengang der LED und des Detektors platziert.
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a) Direkte Reflexion b) Modenauskopplung
Glasfaser Glasfaser
Y | o
Reflektierende _—_\@-\"'-""——— PhUt()l’]is.chf:r '/'V'(}}‘/-"'——_
Oberfliche ":If%ﬁ Kristall %,
Zirkularfilter LED Zirkularfilter LED

Abbildung 4.5: Funktionsprinzip eines Zirkularpolarisationsfilters bei (a) direkter
Reflexion und (b) bei Modenauskopplung.

Der Zirkularfilter bestent aus einem linearen Polarisationsfilter und einer A\/4-
Verzogerungsplatte, die miteinander zu einer Folie verklebt sind. Tritt das Licht durch den
Zirkularpolarisationsfilter, wird es in rechtszirkuliertes Licht umgewandelt. Wird es dann von
der Oberflache des photonischen Kristalls oder der Halteroberflache direkt reflektiert, erfahrt
das Licht eine Polarisationsdrenung und wird so beim Auftreffen auf den
Zirkularpolarisationsfilter geblockt (Abbildung 4.5a). Das Licht, welches aus dem
photonischen Kristall wieder auskoppelt, besitzt eine andere Polarisation und kann somit den
Zirkularpolarisationsfilter passieren (Abbildung 4.5b)[114]. Hinter dem photonischen
Kristall® wird zusatzlich zur Vermeidung ungewollter Reflexionen eine verruRte Metallplatte
platziert. Genau wie bei der Transmissionsmessung werden nun flr jede Gitterorientierung

und variierende Anregungs- und Detektionswinkel Resonanzspektren aufgenommen.

° Dieser Kristall besitzt einer Periode von 4 = 370 nm, t = 0,5, d = 60 nm und eine 45 nm dicke TiO,-
Schicht.
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Abbildung 4.6: Spektrum des photonischen Kristalls in Abhangigkeit der
Wellenldnge und des Einfalls- und Ausfallswinkels 0 = 0 = O mit einer
Ausrichtung der Gitterstruktur (a) parallel (» = 90°) und (b) senkrecht (p = 0°)
zur x-Achse.

In Abbildung 4.6 sind dann die resultierenden Resonanzspektren fur Einfallswinkel G
gleich Ausfallswinkel 64 und beide Gitterorientierungen gegentiber der Wellenldnge
aufgetragen. Auch hier zeigt sich wieder, dass sich die Resonanz bei einer zur x-Achse
senkrechten Gitterstruktur aufspaltet und bei einer parallelen nur leicht im Ganzen hin zu

kirzeren Wellenléangen verschiebt.
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Abbildung 4.7: Spektrum des photonischen Kristalls in Abhangigkeit der
Wellenlange fur variierende Einfallswinkel bei festen Ausfallswinkel (a) 0g = 15°
und (b) 6 = 30° mit einer zur x-Achse parallelen (p =90°) Ausrichtung der
Gitterstruktur.

Es konnte zudem beobachtet werden, dass zum einen die Intensitat der Resonanz bei
6a= 6 maximal wird und zum anderen Resonanzen im Winkel von 6, = 6g £15° auskoppeln

konnen, jedoch mit immer schwécher werdender Intensitat. Reprasentativ sind flr die festen
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Ausfallswinkel 6z = 15° und 6 = 30° die Resonanzspektren in Abhédngigkeit des
Einfallswinkels in Abbildung 4.7 gezeigt. Somit sollte zusammenfassend auch in Reflexion

eine zur x-Achse parallele Ausrichtung der Gitterstruktur gewéhlt werden.

4.3. Nanostrukturen fur die markerfreie Biosensorik

Entscheidend flr die intensitatsbasierte Biosensorik ist eine hohe spektrale
Empfindlichkeit. In diesem Kapitel werden deshalb mono-, multi- und aperiodisch
strukturierte Wellenleiter untersucht. Das Ziel ist es, durch Variation von Designparametern
wie z.B. dem Tastverhaltnis und der Dicke der Wellenleiterschicht die Empfindlichkeit des
Signalumwandlers fir den in dieser Arbeit entwickelten intensitatsbasierten Biosensor zu
steigern. Dafiir werden die verschiedenen Gitterstrukturen inklusive ihrer Eigenschaften
analysiert und bezglich ihrer Eignung als Struktur fir den Biosensor evaluiert.

Zur Bestimmung der Gesamtempfindlichkeit wird die spektrale Verschiebung der
Resonanz durch eine Brechungsindexanderung von 4na = 0,33 erzeugt, in dem die
Resonanzspektren jeweils fur Luft (n = 1,00) und Wasser (n = 1,33) als umgebendes Medium
aufgenommen werden.

Besonders die Empfindlichkeit photonischer Kristalle gegeniber
Brechungsindexanderungen an der Oberflache ist ein wichtiger Faktor, um empfindliche
Messungen von Proteinkonzentrationen im pmol/l Bereich zu realisieren. Somit sollte das
Design der photonischen Kristalle als Signalumwandler so optimiert werden, dass kleine
Brechungsindexédnderungen an der Oberfliche detektiert werden konnen. Diese
Oberflachenempfindlichkeit bendtigt eine andere optimale Designstruktur verglichen zur
Gesamtempfindlichkeit. Fir kleine Brechungsindexanderungen, wie sie Dbei der
Proteinassoziation erzeugt werden, kann die elektrische Feldstarke an der Oberflache
néherungsweise als MaR fur die Oberflachenempfindlichkeit verwendet werden [117], [118].
Deshalb wird neben der Gesamtempfindlichkeit auch die elektrische Feldstarke fir

verschiedene Gitterstrukturen theoretisch untersucht.

4.3.1. Monoperiodische Gitterstrukturen

Die Einflusse der Wellenleiterschichtdicke als auch die Einflusse des Tastverhaltnisses
auf die Empfindlichkeit monoperiodischer Gitter wird in diesem Kapitel analysiert. Die
Ausgangsstruktur bildet ein monoperiodisches Gitter mit einer Periode von 4 = 370 nm und

einer Strukturtiefe von d = 60 nm. Bei der Empfindlichkeit wird zwischen Oberflachen- und
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Gesamtempfindlichkeit unterschieden. Zur Berechnung der Gesamtempfindlichkeit wird die
Peakwellenlange fur die unterschiedlichen Umgebungsmedien und somit die
Resonanzverschiebung 44 bestimmt.  AnschlieRend  wird 44  durch  die
Brechungsindexénderung 4n dividiert. Die Oberflachenempfindlichkeit wird hingegen Uber
die elektrische Feldstarke |EJ? an der Oberflache approximiert. In Abbildung 4.8 ist zunachst
die Verteilung der elektrischen Feldstarke |E[? im Resonanzfall fur TE- und TM-Polarisation
gezeigt. Zur Berechnung der elektrischen Feldstarke wird der Mittelwert (|EJ?) Gber alle
einzelnen Feldstarken (|Ej[?) entlang der Hochindexschicht (obere weil3e Linie) und in einem
Bereich bis zu A4y=5 nm oberhalb der Oberflache gebildet.

y-Richtung [m]

elektrische Feldstirke |EJ?
elektrische Feldstirke |E|?

-6 -4 -12 -1 -08 -06 -04 -02 0 -6 -14 -12 -1 08 -06 -04 -02 0
x-Richtung [m] %107 x-Richtung [m] x10°

Abbildung 4.8: Verteilung der elektrischen Feldstarke |E|?> innerhalb eines
monoperiodischen Gitters fur (a) TM- und (b) TE-polarisierte Anregung. Die
gestrichelte weile Linie kennzeichnet die Gitterstruktur.

Die Feldstarke und die Gesamtempfindlichkeit werden nun fiir verschiedene
Schichtdicken und Tastverhdltnisse anhand der simulierten Ergebnisse bestimmt. In
Abbildung 4.9 und Abbildung 4.10 sind die Ergebnisse fur TEo,- und TMy-Resonanzen
dargestellt. Fir TM-polarisiertes Licht waren fiir einige Tastverhéltnisse keine Resonanzen in
dem betrachteten Spektralbereich (350 nm — 700 nm) zu erkennen, weswegen die

Empfindlichkeiten fur diese Tastverhéltnisse bei 0 nm/RIU liegen.
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eines monoperiodischen Gitters (4 = 370 nm, d = 60) aufgetragen gegentber der
Schichtdicke und dem Tastverhaltnis fur TE-Polarisation.
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Abbildung 4.10: a) Elektrischen Feldstarke |EJ]?2 und (b) Gesamtempfindlichkeit
eines monoperiodischen Gitters (4 = 370 nm, d = 60) aufgetragen gegenuber der
Schichtdicke und dem Tastverhaltnis fir TM-Polarisation.

Wéhrend das Tastverhaltnis fiir die TE-Resonanz keinen entscheidenden Einfluss auf die
Gesamtempfindlichkeit  besitzt, kann die elektrische  Feldstarke  bzw. die
Oberflachenempfindlichkeit durch die geeignete Wahl des Tastverhaltnisses doch deutlich
gesteigert werden. Wéahlt man beispielsweise flr TE-polarisiertes Licht eine Schichtdicke von
h =100 nm und ein Tastverhaltnis von t = 0,2, ist die Anderung der elektrischen Feldstérke
um 1,5-mal groRer als mitt =0,5.

Zusétzlich zeigen diese Abbildungen, dass die TM-Resonanz mit einer maximalen
Gesamtempfindlichkeit von bis zu Spax = 92,37 nm/RIU empfindlicher auf
Brechungsindexanderungen reagiert. Die TE-Resonanz weist im Vergleich dazu lediglich eine
Empfindlichkeit von Spax = 49,22 nm/RIU auf.
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Vergleich Simulation und Experiment

Zur Verifizierung der theoretischen Ergebnisse wurde auf monoperiodische
Gitterstrukturen (4= 370 nm, t= 0,5, d= 60 nm) jeweils eine TiO,-Schichtdicke von h; = 45
nm und h,=85 nm aufgetragen und die Resonanzspektren fur Luft und Wasser auf der
Oberflache mit dem Transmissionsaufbau aus Abbildung 4.3a aufgenommen (Abbildung
4.11). Dafur wurde jeder photonische Kristall in eine Fluidzelle eingebaut. Ein O-Ring wird
zwischen den photonischen Kristall und einem Glassubstrat platziert. Zwei Fligelkanilen
werden durch den O-Ring als Zu- und Ablauf fir den Austausch der zu detektierenden
Flussigkeit gestochen. Alles wird dann mit Substrathaltern, die miteinander verschraubt sind,
fixiert.

Wie in Abbildung 4.11a zu sehen ist, bildet sich in dem photonischen Kristall mit der
dinneren TiO,-Schicht nur die TEp-Resonanz aus. Dieser Kristall besitzt eine
Gesamtempfindlichkeit von Sep = 39,7 nm/RIU. Die gemessene und simulierte
Empfindlichkeit, welche fur diese Konfiguration des photonischen  Kristalls
Ssim. = 47,77 nm/RIU betrégt, unterscheiden sich somit um 4S= 8,07 nm/RIU.

In dem photonischen Kristall mit der dickeren TiO,-Schicht bilden sich sowohl die TEq-
als auch die TMo-Resonanz aus (Abbildung 4.11b). Hier betragen die Empfindlichkeiten fir
die TEp-Resonanz Seyyteo = 31,21 nm/RIU und die TMg-Resonanz Seyptmo= 57,27 nm/RIU.
Die dazugehdrigen simulierten Empfindlichkeiten (Ssimteo= 37,54 nm/RIU, Sgimtmo = 60,85
nm/RIU) weichen auch hier etwas von den experimentellen Ergebnissen ab. Da aber in den
Simulationen feste Brechungsindizes angenommen und damit die Brechungsindexdisperionen
und die Absorptionseigenschaften der einzelnen Materialien vernachlassigt werden, kénnen
diese Abweichungen dadurch erklart werden.

Aus den Simulationen kénnen die optimalen Designparameter identifiziert und auf die
Experimente Ubertragen werden. Zusammenfassend sollte somit fur die TM-Resonanz eine
Schichtdicke von h = 100 nm und einem Tastverhaltnis von t= 0,75 gewahlt werden, um
sowohl die Oberflachen- als auch die Gesamtempfindlichkeit des photonischen Kristalls zu

steigern und somit empfindliche Proteindetektionen zu ermdglichen.
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Abbildung 4.11: Resonanzspektren photonischer Kristalle mit 4 =370 nm,
t = 0,5 und einer TiO,-Schichtdicke von (a) hy = 45 nm und (b) h, = 85 nm. Zur
Bestimmung der Gesamtempfindlichkeit befindet sich jeweils Luft und Wasser auf
der Oberflache.

4.3.2.  Multi- und aperiodische Gitterstrukturen

Es wurden bereits die spektralen Eigenschaften und die Gesamtempfindlichkeit von multi-
und aperiodischen Gitterstrukturen in photonischen Quasikristallen hauptsachlich theoretisch
untersucht [150]. Die theoretischen Ergebnisse wurden anhand einzelner Experimente
verifiziert. Es konnte zwar keine Steigerung der Gesamtempfindlichkeit festgestellt werden,
jedoch nimmt die Gute der Resonanzen mit der Unordnung, d.h. von rein monoperiodisch
uber multiperiodisch bis zu aperiodisch, in der Gitterstruktur deutlich zu.

Deshalb  werden aufbauend auf diesen Ergebnissen in dieser Arbeit die
Gesamtempfindlichkeit und die Gite von zwei-, drei-, vier- und aperiodisch strukturierten
Wellenleitern experimentell bestimmt und mit den theoretischen Ergebnissen verglichen.

In Abbildung 4.12 sind exemplarisch die Resonanzen von zwei, drei- und vierperiodisch
strukturierten Wellenleitern gezeigt. Diese Strukturen befinden sich als 2 x 2 mm?2 groRe
Felder auf einem 25 x 25 mmz2 grofRen Master und sind zusammen mit anderen Strukturen in
einer Matrix von 3 x 3 Feldern angeordenet. Als Referenz befindet sich zudtzlich ein
monoperiodisches Gitter auf diesem Master. Mit Hilfe des h-PDMS-Prozesses wurden die
Strukturen vom Master (Kapitel 3.1.2.) auf ein Glassubstrat tbertragen. Eine 85 nm dicke
Niob(V)-Oxid-Schicht (nnp2os = 2,3) wurde als Wellenleitermaterial auf die Struktur
abgeschieden. Das Substrat mit den einzelnen Strukturen wurde in eine Fluidzelle platziert
und die Spektren fir Luft und Wasser als umgebendes Medium mit Hilfe des
Mikroskopaufbaus (Abbildung 4.3a) aufgenommen.
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Abbildung 4.12: Resonanzspektren von photonischen Quasikristallen mit ein-
zwei-, drei- und vierperiodischer Gitterstruktur und mit Luft und Wasser als
umgebendes Medium.

Zum einen ist fir jede zusatzliche Uberlagerte Periode eine zusatzliche Resonanz im
Transmissionsspektrum sichtbar. Zum anderen verschieben sich alle Resonanzen durch die
Erhoéhung des Brechungsindexes in Richtung hoherer Wellenlangen. Wie stark die einzelnen
Resonanzen schieben bzw. wie hoch die daraus resultierende Gesamtempfindlichkeit ist, ist
neben der Halbwertsbreite (FWHM) und der Position (/peax) der einzelnen Resonanzen in
Tabelle 4.1 dokumentiert.

Weil aufgrund der Resonanzformen die exakte Resonanzenwellenldnge nicht ermittelt
werden kann, wird hier statt der Gite die Halbwertsbreite angegeben. Wie aus den simulierten
Ergebnissen zu erwarten war, wird die Gesamtempfindlichkeit mit Anzahl der berlagerten
Perioden nicht verbessert. Allerdings konnte auch nur teilweise eine Verbesserung der
Halbwertsbreite und damit der Resonanzgiite mit der Anzahl der Uberlagerten Perioden
beobachtet werden. Die multiperiodischen Strukturen enthalten zum Teil sehr feine Stege mit
einer Stegbreite von ca. 10 nm, die mit dem hier verwendeten Abformungsprozess nur schwer

eins zu eins auf ein Substrat tibertragen werden kdnnen.
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Peakwellenldange | Empfindlichkeit | Halbwerts-

Jpeak [NM] S [nm/RIU] breite [nm]
A=300 nm 526,3 23,03 47,4
4555 30,30 28,2
A= 250 nm, A,= 300 nm 529.4 1787 291
460,1 17,57 26,1
A= 200 nm, o= 300 nm. 516,1 24,84 29,6
o 584,1 26,96 33,4
460,4 16,66 28,5
A1= 250 nm, A,= 300 nm, 520,5 18,78 26,2
Asz=350 nm, A,= 400 nm 586,2 22,12 28,5
648,2 34,54 33,4

Tabelle 4.1: Experimentell ermittelte Gesamtempfindlichenkeiten S und
Halbwertsbreite der ein-, zwei-, drei- und vierperiodischen Strukturen und die
ausgewertete Peakwellenlinge Apeax bei Luft.

Analyse von aperiodischen Gitterstrukturen in nanostrukturierten Wellenleitern

Nun werden die aperiodischen Strukturen experimentell untersucht. Fir die aperiodischen
Strukturen wurden, wie in Kapitel 2.2.2. beschrieben, examplarisch binare Sequenzen der drei
mathematischen Folgen Rudin-Shapiro, Morse-Folge und Fibonacci in eindimensionale
symmetrische Strukturen tbertragen. Es wurden von jeder Folge jeweils zwei Strukturen auf
den Master realisiert. Die Substitutionsregeln, die zur Erzeugung der Folgen als
Gitterstrukturen verwendet werden, kénnen simulationsbedingt nicht unendlich oft ausgefiihrt
werden, da die Simulationszelle entsprechend unendlich groRl ausfallen wirde. Die zwei
Strukturfelder pro Folge unterscheiden sich deshalb nur in der Anzahl der Iterationsschritte
(N).

Die aperiodischen Strukturen wurden aufgrund ihrer sehr feinen Gitterstrukturen auch mit
dem h-PDMS (Kapitel 3.1.2.) auf ein Glassubstrat Ubertragen. Genau wie bei den
multiperiodischen Kristallen wurde eine 85 nm Niob(V)-Oxid-Schicht (nnp2os = 2,3) als
Wellenleitermaterial aufgetragen. Das Substrat mit den aperiodischen Quasikristallen wird zur
Bestimmung der Gesamtempfindlichkeit in eine Fluidzelle eingebaut und erneut
refraktometrische Messunegn mit Luft und Wasser als umgebendes Medium durchgefihrt.

Die Ergebnisse sind in Abbildung 4.13 zu sehen.
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Abbildung 4.13: Resonanzspektren der aperiodischen, photonischen
Quasikristalle mit Luft und Wasser als umgebendes Medium.

Bis auf die Rudin-Shapiro-Folge hat die Anzahl der Iterationsschritte keinen Einfluss auf
die Form der Resonanzspektren. Auch fallt auf, dass die hier gezeigten Spektren nicht mit den
Spektren aus [150] ubereinstimmen (Abbildung 4.14 a und c). Sie sind deutlich breiter und
der Resonanzkamm, der durch die simulierte Fibonacci-Folge erzeugt wurde, verschwimmt
zu einer einzelnen Resonanz (Abbildung 4.14c). Bei der simulierten Struktur handelt es sich
allerdings um eine sehr stark vereinfachte Struktur, bei der sich lediglich Wellenleitermaterial
und Substrat abwechseln und die Wellenleiterschicht auf den Stegen weggelassen wurde. Die
Simulationen mit FDTD aus [161] passen deutlich besser zu diesen Ergebnissen, da die

simulierte Struktur mehr Ahnlichkeit mit den realen Strukturen besitzt (Abbildung 4.14b).
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Abbildung 4.14: Simulierte Resonanzspektren flur die Rudin-Shapiro-Folge (a)

mit  vereinfachter

Simulationsstruktur

und

(b)

mit  realitatsnaherer

Simulationsstruktur [150]. ¢) Simuliertes Resonanzspektum flr die Fibonacci-

Folge [161].

Die Gesamtempfindlichkeit wurde fur jeden Intensitatspeak bestimmt und in Tabelle 4.2

dokumentiert. Die hier ermittelten Gesamtempfindlichkeiten bestdtigen die Aussage von

Neustock et al., dass die Gesamtempfindlichkeit durch die aperiodischen Gitterstrukturen im

Vergleich zu monoperiodischen Gittern nicht gesteigert wird. Sie verschlechtern in diesen

Experimenten sogar die Gesamtempfindlichkeit.

Peakwellenldnge | Empfindlichkeit
Apeak [NM] S [nm/RIU]

542,1 23,03
Rudin-Shaprio (N=6) 625,8 28,18
684,4 13,4
. . 638,9 41,8
Rudin-Shaprio (N=7) 660.3 2818
519,8 15,75
Morse-Folge (N=8) 585,9 19,69
646,1 37,57
524,7 13,33
Morse-Folge (N=9) 574,2 21,81
647,9 35,45
Fibonacci (N=12) 569,7 28,66
Fibonacci (N=13) 571,1 26,96

Tabelle 4.2: Experimentell

lpeak bEI LUft.

ermittelte  Gesamtempfindlichenkeiten S der
verschiedenen aperiodischen Strukturen und die ausgewertete Peakwellenlédnge
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Betrachtet man jedoch die elektrische Feldverteilung in multi und aperiodischen
photonischen Quasikristallen ist eine lokale Felderh6hung der QGM zu beobachten. Fr
Abbildung 4.15 wurde zun&chst die elektrische Feldverteilung (unterer Teil) fir jede
Resonanz, die sich in den sehr vereinfachten Strukturen aus [150] ausbildet, mit Hilfe eines
Algorithmus, der auf der Methode der gekoppelten Wellen (engl. rigorous coupled-wave
analysis, RCWA\) beruht, betrachtet'®. Es sind sehr gut die evaneszenten Wellen der Moden
sichtbar, die aus der Struktur herausragen. Als né&chstes wurde der Mittelwert des
Betragsquadrates der elektrischen Feldstarke tber die gesamte Strukturoberflache berechnet
(rote Linie). Dies entspricht der Systemantwort des photonischen Quasikristalls bei einer
Brechungsindexanderung tber die ganze Oberflache. Anschlieend wurde die elektrische
Feldstarke ortsaufgeldst in X-Richtung berechnet (blaue Linie).

a)Jx

& 2|

= ANNANN

=100 . eyl . '
-1 0 1

X [pm]

v [nm]

X [pn] X [pm]

Abbildung 4.15: Betragsquadrat der elektrischen Feldstéarke an der Oberflache
und Betragsquadrat der elektrischen Feldverteilung innerhalb der Strukturen: (a)
zwei-periodisches Gitter bei A = 600 nm, (b) Rudin-Shapiro-Folge bei
Ares= 600 nm, (c) funf-periodisches Gitter bei A.es= 600 nm und (d) Morse-Folge
bei Aes = 552 nm. WeiBe Linien kennzeichnen die obere und untere Seite der
Hochindexschicht [157].

GemaR den Ergebnissen ist die mittlere elektrische Feldstarke fiir alle Strukturen
vergleichsweise &hnlich, was auch durch die Betrachtung der Gesamtempfindlichkeiten zu

19 Diese Simulationen wurden von Lars-Thorben Neustock innerhalb der von mir betreuten Masterarbeit
durchgefihrt.
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erwarten war. Jedoch sind die Moden in den verschiedenen Strukturen unterschiedlich stark
lokalisiert. Die maximalen Feldstérken liegt sogar teilweise deutlich hoher als der Mittelwert,
was eine deutliche Empfindlichkeitssteigerung in diesen Bereichen verspricht. Die Morse-
Folge besitzt beispielsweise eine starke lokalisierte Feldverteilung mit einer 20-fach héheren
Feldstarke auf der Oberflache als der Mittelwert (Abbildung 4.15d).

Dieser Effekt wurde in ersten experimentellen Untersuchungen bestatigt, wie man in
Abbildung 4.16 sieht. Fir die Fotos wurden photonische Quasikristalle (Morse-Folge (a) und
vierperiodisches Gitter (b)) in den Mikroskopaufbau gelegt und mit 40-facher VergréRerung
aufgenommen. Die Fotos zeigen, dass sich die vorher beobachteten Resonanzen bei beiden
Kristallen lokal auszubilden scheinen. Durch die Zerlegung der Aufnahme vom photonischen
Quasikristall mit Morse-Folge in die blauen, griinen und roten Farbwerte wird dieser Eindruck
bestétigt (Abbildung 4.17). Um eine Aussage Uber die Oberflachenempfindlichkeit der realen
Strukturen treffen zu kdnnen und ob diese Resonanzen sich wirklich nur lokal ausbreiten,

mussen allerdings noch weitere Experimente durchgefiihrt werden.

a) b)

Abbildung 4.16: Fotos von photonischen Quasikristallen (a) mit Morse-Folge und
(b) vierperiodischem Gitter als Struktur. Die Fotos wurden mit dem
Mikroskopaufbau zwischen gekreutzen Polarisationsfiltern bei 40-facher
VergrolRerung aufgenommen.
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Abbildung 4.17: Foto des photonischen Quasikristalls mit Morse-Folge wurde in
seine Grundfarbwerte zerlegt. Gezeigt sind die daraus resultierenden
Falschfarbenbilder des (a) blauen, (b) roten und (c) griinen Farbkanals.

4.4, Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurde zuerst das Simulationsmodell, mit dem in dieser Arbeit
verschiedene Designparameter von nanostrukturierten Wellenleitern untersucht wurden,
vorgestellt. Fur intensitatsbasierte Messsysteme, wie sie im Laufe dieser Arbeit entwickelt
wurden, spielen die Resonanzposition und die Resonanzform der photonischen Kritalle eine
groRe Rolle, weshalb zundchst der Einfluss von Beleuchtungs- und Detektionswinkel und der
Gitterorientierung sowohl in Transmission als auch in Reflexion untersucht wurde. Um die
Aufspaltung der Resonanz und somit unerwinschte Signale zu vermeiden, sollte daher bei
beiden Messrichtungen eine zur x-Achse parallele Anordnung der Gitterstruktur zum Detektor
und zur Lichtquelle gewahlt werden. Neben der Resonanzform und Resonanzposition ist die
spektrale Empfindlichkeit von photonischen Kristallen fir die markerfreie Biosensorik
entscheidend. Hierflr wurden die Dicke der Wellenleiterschicht und das Tastverhaltnis von
monoperiodischen Gitterstrukturen simulativ untersucht und mit ausgewéhlten Experimenten
verifiziert. Die hochste Empfindlichkeit mit Spax = 92,37 nm/RIU wurde fur TM-Resonanzen
identifiziert, wenn die Struktur eine 100 nm dicke Wellenleiterschicht und ein Tastverhaltnis
von t = 0,75 besitzt.

Als weiteren Ansatz wurden die Gesamtempfindlichkeit und die Resonanzgute von multi-
und aperiodischen Gitter in nanostrukturierten Wellenleitern untersucht, um die
Detektionsgrenze des hier entwickelten Messsystems weiter zu verbessern. Mit einer
Erhéhung der Unordnung in der Gitterstruktur, d.h. von streng monoperiodisch Uber
multiperiodisch zu aperiodisch, konnte teilweise eine Verbesserung der Resonanzgite
beobachtet werden. Eine Steigerung der Gesamtempfindlichkeit bei diesen Strukturen konnte
generell nicht festgestellt werden. Sie wurde im Gegenteil bei aperiodischen Strukturen eher
noch verschlechtert. Jedoch konzentriert sich die Ausbildung der Resonanzen in diesen
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Strukturen sehr stark auf einen Bereich, was mit einer lokalen Felderhéhung und somit mit
einer potentiellen, lokalen Empfindlichkeitssteigerung einhergeht. Durch die gezielte

Funktionalisierung dieser ,,Hotspots®“ mit Rezeptoren erscheint eine Verbesserung des
Detektionslimits maglich.
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Kapitel 5
Bildgebende Messsysteme fur die
markerfreie  und multiparametrische

Proteindetektion

Zusammenfassung

In diesem Kapitel wird zundchst ein Kamera-basiertes Messgerat zur parallelen
Proteindetektion demonstriert, welches in Transmission betrieben wird. Zur Unterdriickung
des systembedingten Hintergrundrauschens wird ein Algorithmus implementiert, mit dem
allein die Intensitatsanderung bedingt durch die Proteinanbindung abgebildet wird. Als
Weiterentwicklung werden zwei Smartphone-Adapter untersucht: ein Design mit und eines
ohne Optik. Mit dem optik-freien Design wurde mit Hilfe von Brechungsindexmessungen ein
Detektionslimit von LOD = 1,4-10°° RIU erreicht, wahrend der Adapter mit Optik hingegen
nur ein Detektionslimit von LOD = 2,1-10° RIU besitzt. Deshalb wurden mit dem Kamera-
basierten Messgerat Bindungsanalysen mit Antikérpern und Aptameren durchgefiihrt und
miteinander verglichen. Es konnte mit diesem System die parallele und spezifische Detektion
von 90 nM CD40 Ligand Antikdrper, 90 nM EGF Antikérper und 500 nM Streptavidin an
sechs Messpositionen erreicht werden. Experimentell konnte ein Detektionslimit von

LODexp.= 9 NM CDA40 Ligand Antikérper nachgewiesen werden.™

" Teile dieses Kapitels wurden bereits in [148], [151], [152] und [158] veréffentlicht.
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Proteindetektion

5.1. Bildgebende Messsysteme fir die parallele

Proteindetektion

5.1.1. Funktionsweise der bildgebenden Proteindetektion

Wie in Kapitel 2.2. beschrieben, reagieren photonische Kristalle auf
Brechungsindexénderungen mit einer Verschiebung der Resonanzposition. Da Proteine einen
Brechungsindex von ca. 1,6 besitzen, erhoht sich der Brechungsindex auf der Oberflache, was
eine Verschiebung zu hoheren Wellenldngen verursacht [119]. Werden dann die Rezeptoren
auch noch lokal an die Oberflaiche des photonischen Kristalls gebunden, verursacht die
Assoziation der Proteine an den entsprechenden Stellen eine Wellenldngenverschiebung der
Resonanz. Spektrometer-basierte Messsysteme konnen zwar die Resonanzverschiebung an
mehreren Bindungsstellen durch eine spektrale Abrasterung bestimmen, jedoch benétigen
diese Systeme bewegliche und meist motorisierte Probenhalter, wodurch diese Systeme flr
den Patienten selbst eher schwieriger zu bedienen sind [27].

Nazirizadeh et al. [22] stellten 2008 eine Spektrometer-freie Messmethode zur
Proteindetektion mittels photonischer Kristalle vor. Dabei wurde der Biosensor in Form eines
flachig funktionalisierten photonischen Kristalls zwischen zwei gekreuzte lineare
Polarisationsfilter platziert. Durch diesen Aufbau wird, wie schon aus Kapitel 4 bekannt,
nahezu das gesamte Anregungslicht unterdriickt. Zur Anregung wird eine farbige Leuchtdiode
(LED) mit einem schmalen Lichtspektrum und steil abfallenden spektralen Flanken
verwendet. Wird nun die Resonanzwellenlédnge auf die abfallende Flanke des LED-Spektrums
abgestimmt, wie es in Abbildung 5.1 schematisch dargestellt ist, wird die
Resonanzverschiebung in eine Intensitatsverringerung umgewandelt, die schlieRlich mit einer
einfachen Fotodiode ausgelesen werden kann.

Um nun auch ortsaufgeldst detektieren zu kénnen, muss die Fotodiode durch eine einfache
CMOS-Kamera, wie sie z.B. in Smartphones verbaut ist, ausgetauscht werden. Um den Effekt
der Intensitatsreduzierung noch weiter zu verstarken, konnen die spektralen
Empfindlichkeiten der einzelnen Farbpixel des Kamerasensors genutzt werden. Alle drei
Farbpixel (rot, grin und blau) besitzen jeweils in einem bestimmten Wellenldngenbereich
eine abfallende Flanke ihrer Empfindlichkeiten. Werden die LED, die Resonanzposition und
die Empfindlichkeit eines Farbpixel aufeinander abgestimmt, fihrt dies zu einer
Empfindlichkeitssteigerung des Gesamtsystems.
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Resononanz-
verschiebung
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Abbildung 5.1: Schematische Darstellung des Detektionsverfahrens, um die
Resonanzverschiebung als Intensitatsanderung sichtbar zu machen. Durch
Nutzung der abfallenden, spektralen Flanke einer farbigen LED und der
abfallenden Flanke der Kamera-Empfindlichkeit (Systemantwort) resultiert die
Resonanzverschiebung bei Brechungsindexerhdhung in einer
Intensitatsreduzierung.

Als Mal fur die Empfindlichkeit eines Gesamtsystems wird hier das Detektionslimit
(engl. limit of detection: LOD) verwendet. Das Detektionslimit ist definiert iber den Signal-
Rausch-Abstand und gibt die minimal messbare Grofle an. Zur Berechnung des
Detektionslimits wird nach [120] zunéchst das arithmetische Mittel x als Durchschnittswert
aus der Summe der einzelnen Messwerte x;,i € {1,..., N} geteilt durch die Anzahl der

Messpunkte N berechnet:

% =%in (Gl. 5.1)

AnschlieBend wird die Starke des Rauschens, welches durch die Standardabweichung o
des Signals beschrieben wird, bestimmt. Die Standardabweichung gibt an, wie stark ein

Messwert um den Mittelwert schwankt, und wird wie folgt berechnet:

(G. 5.2)

Die Empfindlichkeit S beschreibt das Verhaltnis zwischen der Anderung des Signals, wie
z.B. der Intensitatsdnderung 4l, und der GroRe, die das Signal beeinflusst, wie z.B. der

Brechungsindex&nderung 4n.
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Damit das Signal eindeutig vom Rauschen unterschieden werden kann, muss es grof3er als
die dreifache Standardabweichung sein [121]. Daraus ergibt sich die folgende Gleichung fr

das Detektionslimit:

LOD = 370 (Gl.5.3)

5.1.2. Kompaktes, photometrisches Messgerét

5.1.2.1. Aufbau

In diesem Kapitel wird ein kompaktes, photometrisches Messgerat'® fiir die parallele
Detektion mehrerer Proteine vorgestellt und detailliert charakterisiert. Genau wie bei dem
Mikroskopaufbau zur Charakterisierung der photonischen Kiristalle wird der photonische
Kristall, der sich innerhalb einer Fluidzelle befindet, bei diesem Messgerat zwischen zwei
gekreuzten, linearen Polarisationsfiltern platziert (Abbildung 5.2 b - d). Als Lichtquelle wird
eine orangene SMD-LED (LY T686-Q2T1-26, OSRAM Opto Semiconductors) verwendet,
dessen Licht mit Hilfe einer 1 mm grofRen Lochblende und einer achromatischen Linse
(AC254-35-A, Thorlabs GmbH) parallelisiert wird, so dass das Licht mdglichst senkrecht auf
den photonischen Kristall trifft. Mit Hilfe des USB-Interfaces (NI USB-6009, National
Instruments) wird die Intensitat der LED (ber einen Computer gesteuert. Das USB-Interface
liefert eine steuerbare Ausgangsspannung von 0V -5V, weswegen ein Vorwiderstand von
560 Q vor die LED gel6tet wurde. Uber eine Optik, bestehend aus zwei plankonvexen Linsen
(LA1608 & LA1131, Thorlabs GmbH), wird dann die Oberflache des photonischen Kristalls
auf den CMOS-Sensor einer Kamera (DCC1645C, Thorlabs GmbH) fokussiert. Der CMOS-
Chip besitzt eine GroRe von 4,48 x 3,36 mm2 mit 1600 x 1200 Pixeln bei einer 24-bit
Farbtiefe. Diese Kamera ist somit zwar qualitativ schlechter ausgestattet als die Kameras, die
in den heutigen Smartphones verbaut werden, jedoch besitzt sie einen deutlich grofieren
Sensorchip, wodurch geringeres Rauschen zu erwarten ist.

Das gesamte photometrische Messgerat besitzt eine Grofle von 13 x 3,5 x 4,9 cm3. Ein
Foto von dem kompakten Messgerdt ist in Abbildung 5.2c mit der LED, dem metallischem
Gehduse, in dem die ganze Optik verbaut ist, den Zu- und Ablauf fiir die Analytlésung, dem

USB-Interface und der Kamera gezeigt.

2 Das photometrische Messsystem wurde innerhalb der Bachelorarbeit von Bjérn-Ole Meyer , Portables
optisches Messsystem fiir einen Photonischen-Kristall-Biosensor bereits 2012 entwickelt und gebaut. Fiir
die Proteindetektion wurde die Beleuchtung dieses Systems innerhalb dieser Arbeit angepasst.
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Die Kamera, die LED und das USB-Interface sind mit einem Computer verbunden und
werden mit einem LabVIEW Programm gesteuert und ausgelesen. Das LabVIEW Programm
erlaubt neben der Einstellung aller Parameter, wie z.B. LED-Versorgungsspannung und
Belichtungszeit des Kamerasensors, auch die Datenspeicherung und Signalprozessierung in
Echtzeit. Dabei wird wéhrend einer Messung alle 0,5 Sekunden ein Bild von der Oberflache
des photonischen Kristalls aufgenommen und anschlieBend nur ein Farbkanal der Kamera
ausgelesen. Das resultierende Falschfarbenbild wird je nach Einstellung weiter innerhalb des
Programms prozessiert. Es kann eine Matrix von b x b Pixeln (be N) zu einem Pixel
zusammengefasst werden, indem der Mittelwert z.B. aus 10 x 10 Pixeln berechnet und dann
ein Bild aus 160 x 120 Pixeln ausgegeben wird. Das Signalrauschen und das gespeicherte
Datenvolumen fir eine Messung werden zwar mit zunehmendem b kleiner, jedoch leidet die
Bildqualitat und somit die Ortsauflosung, welche fir die multiparametrische Proteindetektion
von Bedeutung ist. Deswegen muss hier ein Kompromiss zwischen Rauschoptimierung und
Bildqualitat gefunden werden. Zusatzlich kann das Rauschen (ber eine zeitliche Mittelung
bzw. Uber die Mittelung von p Bildern (pe N) zu einem Bild auch noch weiter in dem
Programm verbessert werden. Hier kristallisierten sich eine Mittelung lber p= 5 Bilder und
uber b=8 Pixel als optimal heraus, da die Speicherdauer nun nur 2 Sekunden pro
prozessiertem Bild und aufgenommene Sensorflache pro Pixel 125 x 130 um? betrdgt. Bei der
Wahl beispielsweise von p>5 und b<8 verringert sich die Rechengeschwindigkeit des

Programms deutlich und das Datenvolumen wird fiir die Nachbearbeitung zu groR.

Neben der Kamerasensitivitat ist in Abbildung 5.2a auch das Spektrum der LED und der
Resonanz des hier verwendeten Kristalls abgebildet. Wie vorher in Kapitel 5.1.1. erklart
wurde, resultiert die Ausrichtung der Resonanzwellenlédnge auf die abfallende Flanke des
LED-Spektrums in  einer Intensitdtsanderung des transmittierten  Lichts  bei
Brechungsindexénderung. Hier wird die TMg-Resonanz auf die orangene LED ausgerichtet,
weil diese eine hohere Empfindlichkeit (Stm = 54,24 nm/RIU) als die TEg-Resonanz
(Ste=24,84 nm/RIU)  besitzt®*. Um den Effekt der Intensitatsreduktion bei
Resonanzverschiebung weiter zu verstarken, wird zudem noch die abfallende Flanke der

Kamerasensitivitat im grinen Farbkanal verwendet.

" Diese Empfindlichkeiten wurden mit Luft und Wasser auf der Oberflache des photonischen Kristalls
spektral bestimmt, indem die Peakwellenlangen der jeweiligen Resonanzen ausgewertet wurden.
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Abbildung 5.2: a) Kamerasensitivitdat (aus [122]), LED-Spektrum und
Resonanzspektrum des photonischen Kristalls, aufgenommen mit gekreuzten
Polarisationsfiltern. b) Schemazeichnung des photometrischen Messsystems. Die
orangefarbenen Bereiche deuten die lokale Intensitatsreduzierung bedingt durch
die Proteinanbindung an. ¢) Foto des photometrischen Messgerats mit der LED,
der Kamera, der gesamten Optik innerhalb des metallischen Gehauses, dem Zu-
und Ablauf fir Analytwechsel, der Fluidzelle mit Biosensor und dem USB-
Interface. d) CAD-Zeichnung des photometrischen Messgerats.

5.1.2.2.  Refraktometrische Messungen

Um zu Uberpriifen, ob die Resonanzverschiebung wirklich in einer Intensitatsanderung
resultiert, wurde eine Glasfaser, welche mit dem Spektrometer verbunden ist, anstelle der
Kamera mit dem Messgerét verbunden. Mit Hilfe von Glycerin und DI-Wasser wurde der
Brechungsindex von fiinf Losungen (n = [1,33; 1,337; 1,34; 1,35, 1,37]) unterschiedlich
eingestellt. Zundchst wurde der photonische Kristall in die Fluidzelle platziert und die
Fluidzelle mit reinem DI-Wasser (n = 1,33) befiillt. Uber die Glasfaser wurde fiir jede
einzelne LoOsung die Systemantwort spektral aufgenommen. Nach jedem Analytwechsel
wurde reichlich mit reinem DI-Wasser gespult, um mogliche Glycerinreste, welche unter
Umstédnden in der Fluidzelle verbleiben koénnten, zu entfernen. Die verschiedenen
Systemantworten auf die Brechungsindexerhéhung sind in Abbildung 5.3 dargestellt. Die
Erhbhung des Brechungsindexes von n= 1,33 auf n=137 verursacht -eine

Resonanzverschiebung von 44 = 3,8 nm (2 +0,63%) und eine Intensitatsreduzierung von
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A1 =-25.860 Counts (& -54,61%). Daraus folgt, dass durch die Umwandlung der
Wellenldngenverschiebung in eine Intensitatsdnderung die Systemantwort mit deutlich

héheren Signalamplituden auf Brechungsindexénderungen reagiert.
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Abbildung  5.3: Resonanzverschiebung ~ und  beleuchtungsabhéngige
Intensitatsanderung hervorgerufen durch Brechungsindexanderung an der
Oberflache. Gemessen wurden diese Spektren mit dem photometrischen
Messaufbau und einer Glasfaser anstelle der Kamera.

Die gleiche Messung wird nun mit der Kamera als Detektor wiederholt. Daftir wird erneut
reines DI-Wasser flr funf Minuten in die Fluidzelle geflllt. AnschlieBend wird das DI-Wasser
durch eine 1-prozentige Glycerin-Wasser-Losung (Spritzenfillung: 5 ml) ausgetauscht und
die Intensitat fallt um 41 =-1,16%. Nachfolgendes Spilen mit Wasser
(Spritzenfullung: 10 ml) l&sst die Intensitdt wieder auf ihr Ausgangssignal ansteigen. Im 5-
Minuten-Rhythmus wird die Konzentration des Glycerins in Wasser sukzessive in
5%-Schritten bis 20% erhéht und nach jedem Analytwechsel reichlich mit DI-Wasser gesplilt.
In Abbildung 5.4 sind deutlich die stetig hoher werdenden Amplituden der Intensitat passend
zur Brechungsindexanderung zu erkennen. Zur Berechnung der Intensitat wurde hier ein
Array aus 20 x 10 Pixeln fur jedes aufgenommene Bild ausgewahlt und das arithmetische

Mittel Gber alle Pixel innerhalb dieses Arrays gebildet. Bei dieser Messung ergab sich ein

Detektionslimit von LOD =3,36:10 RIU fiir das Intensitétssignal, welches durch eine 5%-

ige Glycerin-Wassermischung hervorgerufen wurde.
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Abbildung 5.4: Intensitatsverlauf fir eine Messreihe mit sukzessiv grofer
werdendem Glycerinanteil und somit groRer werdenden Brechungsindex des
Analyten.

5.1.3.  Algorithmus zur Unterdriickung des Hintergrundsignals

Das Detektionslimit in anderen Messmethoden, die auf der Detektion von Wellenldngen
oder Winkeln basieren und somit Spektrometer bendtigen, ist meistens eine Funktion der
Resonanzbreite und der Resonanzempfindlichkeit. Das Detektionslimit in intensitatsbasierten
Systemen ist hingegen eine Funktion des Systemrauschens und Drifts**. Dabei haben jegliche
Formen von Intensitdtsschwankungen, die durch z.B. Verunreinigungen in der zu
untersuchenden Flussigkeit oder ungewollte Reflexionen im optischen Gesamtsystem
verursacht werden, grofRen Einfluss auf das Detektionslimit. Aus diesem Grund sind
intensitatsbasierte Messsysteme nicht so robust im Vergleich zu ihren Spektrometer-basierten
Pendants. Jedoch konnen mit der hier vorgestellten bildgebenden Messmethode nicht

' Drift beschreibt hier die allmahliche Intensitétsverringerung tiber die Zeit, die z.B. durch die schwécher
werdende LED-Leistung verursacht wird.
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funktionalisierte Bereiche auf der Sensoroberflache als Referenz zur Kompensation von
Intensitatsschwankungen und Driftvorgédngen im Gesamtsystem genutzt werden.

Fur Abbildung 5.5 (links) wurde das letzte wahrend einer Proteindetektion aufgenommene
Bild von dem ersten Bild pixelweise abgezogen. Entsprechend zu der tropfenweisen
Immobilisierung der Rezeptoren verursacht die Anbindung des passenden Proteins eine lokale
Intensitatsanderung, welche als dunkel blaue Flecke im Falschfarben-Differenzbild zu sehen
sind. Wéhlt man nun die Messfelder (M1-M3) und das Referenzfeld (M4), wie sie in
Abbildung 5.5 links mit gestrichelten Rechtecken markiert sind, berechnet das arithmetische
Mittel der Intensitatswerte innerhalb dieser Messfelder und trégt es tber die Bildnummer auf,
zeigen sich keine deutlichen Assoziationskurven, wie es eigentlich aus dem Falschfarbenbild
zu erwarten waére. Hier zeigt sich deutlich der vorher angesprochene Intensitatsdrift des
Systems, welcher hauptsachlich durch Intensitatsschwankungen der LED hervorgerufen wird.
Dieser Drift kann durch Aufheizung des Sensors und der elektrischen Komponenten des
Systems erklart werden.
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Abbildung 5.5: a) Falschfarben-Differenzbild erhalten durch Pixel-weiser
Subtraktion des ersten Intensitatsbildes vom letzten aufgenommenen
Intensitatsbild von der Sensoroberflache. Drei Messfelder (M1-M3) und ein
Referenzfeld (M4) sind durch gestrichelte Rechtecke markiert. b) Das
arithmetische Mittel der Intensitat innerhalb der entsprechenden Messfelder
aufgetragen tber die Bildnummer, die mit der Messzeit korreliert.

Um dieses Driftverhalten aus dem Messsignal zu eliminieren, wurde ein
Bildverarbeitungsalgorithmus in MATLAB implementiert. Die nicht-funktionalisierten
Bereiche um die Messbereiche herum werden nur von dem Systemdrift und nicht von
Proteinanbindungen beeinflusst. Deshalb eignen sich diese Bereiche sehr gut fir die
Driftkompensation. Zuerst werden die Bereiche um die Messfelder (schwarze Rechtecke) in

jedem Bild ausgeschnitten und die hierdurch fehlenden Pixel mit Hilfe der Voronoi-
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Interpolation (,,natural neighbour interpolation®) interpoliert [123]. Vergleicht man das
Originalintensitatsbild (Abbildung 5.6a) mit dem Bild mit den interpolierten Bereichen
(Abbildung 5.6b), funktioniert die Interpolation sehr gut und die fehlenden Pixel werden gut
angenahert.

Wird nun das Originalbild durch das bearbeitete Bild dividiert und erneut die mittlere
Intensitat innerhalb der Messfelder berechnet, sind nun die Assoziationskurven in Abbildung
5.6¢ deutlich zu erkennen, wéhrend das Signal des Referenzfeldes (M4) sich Gber die Zeit
kaum verédndert und auf gleichem Niveau verweilt. Das Referenzsignal besitzt jetzt nur noch

einen kleinen Rauschanteil und zeigt auch keine bindungstypischen Signalcharakteristika.
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Abbildung 5.6: a) Originales Falschfarbenbild der Sensoroberflache mit der
entsprechenden Verteilung des transmittierten Lichts und den Markierungen fir
die Messfelder. b) Das gleiche Intensitatsbild mit dem interpolierten Hintergrund.
c) Nach der Driftkompensation wird die mittlere Intensitat tber alle Elemente
innerhalb der Messfelder berechnet und tber die Bildnummer aufgetragen.
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5.1.4. Smartphone-Adapteraufsatze

Als weiteren Ansatz zur parallelen Detektion von mehreren Proteinen wird hier nun ein
Smartphone als bildgebende Messeinheit untersucht, um ein fir den Patienten noch einfacher
zu bedienendes System zu realisieren. Smartphones werden heutzutage nicht mehr nur zu
Kommunikationszwecken gebraucht. Vielmehr kénnen die kleinen und leistungsstarken
Rechner unter anderem auch zur Uberwachung der eigenen Gesundheit genutzt werden. Das
Angebot von kleinen Programmen, auch Apps genannt, ist im Bereich der Gesundheit sehr
vielfaltig und reicht von der Messung des eigenen Herzpulses bis hin zum Ernéhrungsberater
und Fitnesscoach. Durch Zusatzmodule, die mit dem Smartphone verbunden werden, kann
beispielsweise der Blutzuckerspiegel tberwacht und gespeichert werden, so dass der Nutzer
immer und uberall seinen Blutzuckerspiegel nachverfolgen kann (GlucoDock von der Firma
MEDISANA). Auch in der Biosensorforschung werden Smartphones zur Signalverarbeitung
eingesetzt [124]-[127]. Die hochauflésenden Kameras und die leistungsstarken LEDs, die
zum Teil in Smartphones verbaut sind, sind besonders fiir bildgebende Messprinzipien von
grof’em Interesse. So kann die LED als Lichtquelle zur Anregung des optischen Sensors und
die Kamera zur Detektion der Sensorantwort auf z.B. Proteinanbindungen genutzt werden
[128]. Zur Proteindetektion mit einem photonischen Kristall als Signalumwandler nutzten
Gallegos et al. [44] den CCD-Sensor der Smartphonekamera, um ein Spektrometer zu bauen,
welches als Aufsatz an das Smartphone adaptiert wurde. Damit konnten sie die
Resonanzverschiebung bedingt durch die Anbindung von 1,00 nM des Proteins
Immunglobulin G mit diesem Smartphone-Adapter verfolgen. Weil mit diesem Aufbau die
Detektion von nur einem Protein und nicht von mehreren Proteinen in einer einzigen Messung
moglich ist, werden in diesem Kapitel als Weiterentwicklung des Kamera-basierten
Messgerats SmartphoneAdapter vorgestellt. Daflir werden zwei Designs, eines mit und eines
ohne Optik, fur einen  Smartphone-Adapter  entwickelt und anhand von
Brechungsindexmessungen die Detektionsgrenzen dieser zuvor beschriebenen Adapter

bestimmt.

5.1.4.1.  Optik-freies Design

Um einen kompakten Smartphone-Adapter zu realisieren, ist ein Design ohne zusétzliche
und aufwendige Optik wiinschenswert. Wie in Kapitel 4.2.2. experimentell gezeigt wurde,
werden Resonanzen durch die Bestrahlung einer einfachen LED ohne Optik angeregt und

koppeln in Reflexion wieder aus. Fur alle Untersuchungen wurde das Smartphone Nexus 4
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von LG verwendet. In Abbildung 5.7 ist das LED-Spektrum und die Empfindlichkeitskurve
des Kamerasensors gezeigt [129].
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Abbildung 5.7: (links) Empfindlichkeitskurve des Kamerasensors fur alle drei
Farbkanéle; (rechts) Lichtspektrum der Smartphone-LED.

Entsprechend der  Reflexionsmessungen aus  Kapitel 4.2.2. wurde ein
Zirkularpolarisationsfilter vor der Smartphone-LED und Kamera platziert. Damit die
Resonanzverschiebung bei Brechungsindexerhéhung in einer Intensitatsreduzierung resultiert,
wurde ein auf das Resonanzspektrum abgestimmter Farbfilter zusatzlich vor der LED
platziert. Weil die Smartphone-Kamera Objekte in einem minimalen Abstand von 70 mm
scharf abbilden kann, wird zusétzlich eine aspharische Kunststofflinse mit einer Brennweite
von 18,15 mm, einer numerischen Apertur von 0,12 und einem Durchmesser von 6,28 mm
(CAX183-A, Thorlabs) zur Reduzierung des Abstandes verwendet und der Fokus der
Kameralinse auf unendlich gestellt. Anschlielend wird der photonische Kristall in die
Fluidzelle eingespannt.

Schon wahrend der Live-Aufnahme konnte ein (berstrahlter Fleck auf der rechten
Bildhalfte beobachtet werden (Abbildung 5.8 (rechts)). Der Fleck entsteht durch direkte
Reflexionen bedingt durch die sehr starke Lichtintensitit der Smartphone-LED. Innerhalb der
Bachelorarbeit von Marlena Draheim wurden schon mehrere Moglichkeiten, wie z.B. der
Einsatz von Neutraldichtefilter, validiert, um diesen Fleck zu reduzieren. Die Untersuchungen
fihrten jedoch nicht zu der gewiinschten homogenen Ausleuchtung des photonischen
Kristalls. Aufgrund der Tatsache, dass Resonanzen in einem Winkel von 6= 6g£15°
auskoppeln und die LED genug Intensitét bereitstellt, wird der photonische Kristall um 14°
gekippt, so dass der Fleck aus dem Bildbereich, der fir die Auswertung gewahlt werden soll,
wandert.
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Abbildung 5.8: Experimenteller Aufbau zur Validierung des Adapterdesigns. In
der Seitenansicht ist die Position der Fluidzelle, in der sich der photonische
Kristall befindet, unter dem Smartphone gezeigt und wie dieser kontrolliert
gekippt wird (links). Von oben sind das Smartphone mit der App-Ansicht und der
Bildaufnahme, den Zu- und Ablauf der zu analysierenden Flissigkeit und der
Messvorrichtung zur Bestimmung des Kippwinkels abgebildet (rechts).

Uber einen Zeitraum von zehn Minuten wurde eine Brechungsindexmessung
durchgefuhrt. Alle zehn Sekunden wurde ein Bild vom photonischen Kristall aufgenommen
und der mittlere Intensitatswert fir den griinen Farbkanal Uber einen bestimmten Bereich fur
jede Aufnahme berechnet. Die Empfindlichkeitskurve des griinen Farbkanals besitzt in dem
spektralen Bereich der Resonanz eine abfallende Flanke, wodurch die Intensitatsreduzierung
aufgrund der Resonanzverschiebung noch weiter verstarkt wird.

Zur Generierung eines Basissignals wurde die Fluidzelle zundchst mit Wasser (n,, = 1,33)
gefiillt und nach funf Minuten durch eine Mischung aus 15% Glycerin und 85% Wasser
(nN1swcly = 1,35) ersetzt. Die Erhohung des Brechungsindexes um 0,02 RIU verursacht eine
zehnprozentige Intensitatsreduzierung im grinen Farbkanal (Abbildung 5.9). Jedoch
schwankt diese Intensitadt im Bereich des Basissignals um +2%. Wie spéater in Kapitel 5.2.
beschrieben ist, verursacht die Proteinanbindung einen Signalausschlag in der GréRenordnung

des hier beobachteten Rauschens, weshalb das Rauschen minimiert werden muss.
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Abbildung 5.9: Intensitatsverlauf iber die Zeit wahrend einer Wasser-Glycerin-
Messung (4n=0,02) gemessen mit dem Smartphoneaufbau.

Optimierung der Kristallausleuchtung durch Diffusor

Ein Ansatz zur Rauschreduzierung ist eine homogenere Ausleuchtung tber die Flache des
photonischen Kiristalls. Uber einen Diffusor ist die Verteilung optik-frei moglich. Dafiir
werden alle Flachen eines runden Plexiglases (5 mm dick und 1“ im Durchmesser) mit
Schleifpapier angeraut. Eine halbrunde Einkerbung wurde fur die LED zusatzlich in das
Plexiglas gefrést, um das Licht besser in das Plexiglas einzukoppeln, und ein Loch fir die
Kamera bzw. die asphdrische Linse gebohrt (Abbildung 5.10). An den Réndern, auf die
Rickseite und an den Randern des Bohrlochs wurde eine spiegelnde Schicht in Form von
Alufolie geklebt, damit das Licht gezielt nach vorne zum photonischen Kristall geleitet wird.
Mit diesem Diffusor wird eine flachige Lichtquelle erzeugt, die um die Kamera herum auf den
photonischen Kristall strahlt und zudem fur eine homogene Ausleuchtung sorgt.
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Abbildung 5.10: a) CAD-Bild des Diffusors aus Plexiglas. b) Realisierter Diffusor
auf dem Smartphone platziert. Eine bessere Verteilung des LED-Lichtes lber die
Diffusorflache konnte erreicht werden.

Zur Evaluierung der Resonanzeigenschaften bei Anregung mit diffusem Licht wird der
Reflexionsaufbau um den Diffusor erweitert, indem die LED in der daflr gefrésten Kerbe
positioniert wird. Dann werden erneut Resonanzspektren fiir zur x-Achse parallele
Ausrichtung der Gitterstruktur und unterschiedlichen Analyten wie Luft, Wasser und
15-prozentige Glycerin-Wasser-Losung in der Fluidzelle aufgenommen. Durch das diffuse
Licht wird nicht nur die Resonanz verbreitert, sondern auch der Winkelbereich, in dem die
Resonanzen auskoppeln, vergroRert. Die Abbildung 5.11 a bis ¢ zeigen die aufgenommenen
Resonanzspektren fir einen festen Einfallswinkel 8¢ = 20°, variierendem Detektionswinkel 6
und den unterschiedlichen Analyten. Fir jede Resonanz wurde die Peakwellenldnge jedes
einzelnen Analyten bestimmt und gegenuiber dem Detektionswinkel aufgetragen (Abbildung
5.11 c¢). Wie erwartet wurde, verursacht die Erh6éhung des Brechungsindexes eine
entsprechend parallele Resonanzverschiebung Uber den Detektionswinkel. Somit hat die

diffuse Lichtquelle keine relevanten Auswirkungen auf das Resonanzverhalten.

85



Kapitel 5 Bildgebende Messsysteme fir die markerfreie und multiparametrische
Proteindetektion

a) 00 b) 900
B 850 k5o
g 800 5 E
= = 800 5
g = =500 =
%ﬂ 550 750 5 & .
N | =
L] o o
) 2 = 600 700 5
2 = 2 =
030 650 650
600 600
25 30 35
= 15 20 25 30 35 40
Detektlonsmnke] 9 ’l Detektionswinkel 6 A [°]
—_ Ls]
c) 000 d) 0,=20
; 5635 Tof
e=Lu
850
_ = 570H{-=Wasser : s
g — E| =15% Glycerin —
=} B0OO - =575 - T . e
Py s % P
an o o
750 = = 380 o >
2 E 2 P
5 2 3 5850/ P
= 700 ‘2 B e g o
= = 25900 e e
cso NP
595}
600 P
15 20 _25 ) 30 35 40 600 18 20 2‘2 _24 26 28 30
Detektionswinkel 6 N [ Detektionswinkel 6 A [°1

Abbildung 5.11: Spektrum des photonischen Kristalls in Abhangigkeit der
Wellenlange und des Detektionswinkels bei festem Einfallswinkel von 20° fir (a)
Luft, (b) Wasser und (c) 15%-Glycerin-Wasser-Losung an der Oberflache des
photonischen Kristalls; d) Peakwellenlange der Resonanzen aufgetragen tber den
Detektionswinkel fiir alle drei Analyten.

Auf Basis dieser Ergebnisse wurde der in Abbildung 5.12 gezeigte Smartphone-Adapter
entworfen. In die 1“ groRe Offnung wird zuerst der Polarisationsfilter gelegt und danach folgt
der Diffusor mit der aspharischen Linse. Durch die Schale wird eine Ausrichtung der
Smartphone-LED und Kamera passend zum Diffusor sichergestellt. Des Weiteren wurde eine

Fluidzelle entworfen, die in die Einsparung im unteren Teil des Korpus geschoben wird.
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Platzierung des Diffusors, Polfilters und Farbfilters

———

Einlass fiir Fluidzelle

Abbildung 5.12: (links) CAD-Zeichnung des Smartphone-Adapters; (rechts) Bild
des per 3D-Druck realisierten Smartphone-Adapters (Hintergrund) und der
Fluidzelle (Vordergrund).

Zur Validierung des Adapters wurden erneut refraktometrische Messungen durchgefuhrt,
indem zundchst Wasser und dann eine 15-prozentige Glycerin-Wasser-Losung in die
Fluidzelle geflllt wurde. Fir jede Aufnahme wurden die Intensitatswerte fir den griinen
Farbkanal berechnet. Eine deutliche Intensitatsdnderung ist auch bei dieser Messung wieder
mit A1 =1,72% bei einer Brechungsindexerhthung von 4n =0,02 zu erkennen (Abbildung
5.13). Abschlielendes Spiilen mit Wasser lasst nach zehn Minuten das Signal erneut
ansteigen. Allerdings erreicht die Intensitat bedingt durch einen Intensitatsdrift der LED nicht
das Ausgangsniveau. Obwohl nur die abfallende Flanke der Empfindlichkeitskurve des
Kamerasensors genutzt wurde, um die Resonanzverschiebung in eine Intensitatsanderung
umzuwandeln, konnte mit diesem Aufbau ein Detektionslimit von LOD = 1,4-10° RIU

erreicht werden.
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Abbildung 5.13: Intensitatsverlauf uber die Zeit wahrend einer Wasser-Glycerin-

Messung gemessen mit dem

optik-freien

Smartphone-Adapte.  Eine

Brechungsindexanderung von 4n=0,02 resultiert in eine Intensitatsanderung von

Al =1,72%.

Der Nachteil dieses Systems besteht jedoch in der inhomogenen Ausleuchtung des

Sensors. Wie in der Abbildung 5.14 zu sehen ist, verursacht das Loch fur die Kamera einen

schwarzen Fleck in der Bildmitte. Dieser ist fir eine spatere Proteindetektion nicht

auswertbar, da aufgrund der geringen Intensitat der Rauschanteil zu groR ist. Auch gelangt
trotz Abdeckung der Bohrrander durch Alufolie Licht vom Diffusor direkt in die Kamera. Das
Problem mit der punktuellen Uberstrahlung durch die LED konnte zudem nicht komplett

geldst werden, wodurch noch mehr Bereiche in diesem Ansatz unbrauchbar gemacht werden.

Daher wird im né&chsten Kapitel ein anderer Ansatz fur einen Smartphone-Adapter vorgestellt.
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Abbildung 5.14: Aufgenommenes Bild bei der Brechungsindexmessung mit dem
optik-freien Smartphone-Adapter. Der ausgewdhlte Bereich fir die Messung ist
als rotes Rechteck markiert.

5.1.4.2.  Adapter-Design mit telezentrischer Optik

In diesem Kapitel wird ein Adapter-Design vorgestellt, welches eine telezentrische Optik
zur scharfen Abbildung der Sensoroberflache nutzt. Telezentrie ist bereits in der Messtechnik
weitverbreitet, da durch telezentrische Objektive Bildaufnahmen nicht perspektivisch verzerrt
werden. Aus diesem Grund ist eine Qualitatspriifung von Fertigungsteilen wie z.B. Schrauben
und deren Gewinde problemlos mdglich. Die Aperturblende liegt hier im Brennpunkt der
Linse bzw. des Objektives auf der Bildbereichsseite, wodurch nicht nur das abzubildende
Objekt scharf abgebildet wird, sondern auch die Lichtstrahlen der Lichtquelle parallelisiert
auf das Objekt treffen [130]. Dies ermdglicht nicht nur eine homogenere Ausleuchtung,

sondern lasst auch nur wenige Winkelanteile des Anregungslichtes zu.
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Abbildung 5.15: (links) Schematische Darstellung des Optik-Designs, wodurch
das LED-Licht in den Strahlengang der Kamera geleitet wird und Uber die
telezentrische Linse der photonische Kristall auf den Kamerasensor abgebildet
wird; (rechts) Foto des realisierten Optik-Designs mit dem Smartphone auf der
rechten Seite, der telezentrischen Linse in der Bildmitte und dem photonischen
Kristall in der Fluidzelle auf der linken Bildseite.

Uber ein rechtwinkliges Prisma (Kantenlangen jeweils 10 mm) wird das Licht der
Smartphone-LED im rechten Winkel abgelenkt und trifft dann auf einen 50:50 Strahlteiler
(10 x 10 x 10 mm3), der genau vor der Smartphone-Kamera platziert wird (Abbildung 5.16).
Durch den Strahlteiler wird 50% des Lichtes erneut um 90° in Richtung des photonischen
Kristalls abgelenkt. Die anderen 50% werden einfach durch den Strahlteiler hindurch
transmittiert und ohne Riickstrahlung am Geh&duse absorbiert. Danach passiert das Licht eine
telezentrische Linse mit einem Durchmesser von 25 mm und einer Brennweite von 30 mm
(66-009, EdmundOptics). Diese dient dazu, die Oberflache des photonischen Kristalls scharf
auf den Kamerasensor abzubilden und die ausgekoppelten Resonanzen detektieren zu kénnen.
Wie in Kapitel 4.2 und 5.1.4.1 festgestellt wurde, hat die Art der Anregung, also ob diffus
oder parallelisiert, keinen groRen Einfluss, solange die Gitterstruktur des photonischen

Kristalls zur x-Achse parallel ausgerichtet ist.
Spektrale Validierung der telezentrischen Optik

Im ersten Schritt wurde dieser Aufbau mit einer weil’en LED und einer Glasfaser, welche
in das Spektrometer eingekoppelt ist, anstelle des Smartphones realisiert, um zu validieren, ob

Resonanzen mit diesem Aufbau angeregt und detektiert werden kénnen (Abbildung 5.16).
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Abbildung 5.16: (links) Schematische Darstellung des Optik-Designs, wodurch
das LED-Licht in den Strahlengang der Glasfaser geleitet wird und Uber die
telezentrische Linse das aus dem Kristall ausgekoppelte Licht in die Glasfaser
fokussiert wird. (rechts) Foto von dem realisierten Optik-Design mit der
Glasfaser und der LED auf der rechten Seite, der Linse in der Bildmitte und dem
photonischen Kristall in der Fluidzelle auf der linken Bildseite.

Zur Optimierung des Systems wurden Prismen und Strahlenteiler mit und ohne Anti-
Reflexionsbeschichtung (AR-Beschichtung), ein Aufbau mit einem Zirkularpolarisationsfilter
und mit einem polarisierenden Strahlteiler untersucht. Dabei soll der polarisierende
Strahlteiler alternativ zum Zirkularpolarisationsfilter das Anregungslicht unterdriicken und
nur die ausgekoppelte Resonanz zum Kamerasensor durchlassen. Tritt, wie in Abbildung 5.17
dargestellt, das unpolarisierte LED-Licht durch den Strahlteiler, wird das transmittierte Licht
p-polarisiert, wahrend das um 90° abgelenkte Licht s-polarisiert wird. Bei der direkten
Reflexion erfahrt das Licht eine Poldrehung um 90° und wird dadurch vom Strahlteiler

geblockt.
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Abbildung 5.17: Funktionsprinzip eines polarisierenden Strahlteilers. Das
transmittierte Licht wird p-polarisiert und das abgelenkte Licht s-polarisiert.

Die Verwendung von Bauteilen ohne Anti-Reflexionsbeschichtung ergab zu viele
ungewollte Reflexionen, so dass die Resonanzen nicht klar vom Hintergrundsignal
unterschieden werden konnten. Bei den Messungen mit AR-beschichteten Bauteilen ist das
Hintergrundsignal zwar noch ziemlich stark, aber die Resonanz lasst sich sowohl bei der
Verwendung des polarisierenden Strahlteilers (PBS101, Thorlabs GmbH) als auch bei der
Verwendung vom einfachen Strahlteiler (BS010, Thorlabs GmbH) mit dahinter
positioniertem Zirkularpolarisationsfilter (CP42N, ITOS®) erkennen (Abbildung 5.18 links).
Aufgrund der Transmissionseigenschaften des Zirkularpolarisationsfilters™ werden zwar
héhere Wellenlangen abgeschwacht, allerdings bewirkt dies zum einen eine weniger breite
Resonanz  und zum anderen eine  zusatzliche Intensitatsreduzierung  bei
Resonanzverschiebung. Alle folgenden Experimente wurden daher mit AR-beschichteten

Bauteilen, einem einfachen Strahlteiler und Zirkularpolarisationsfilterfolie durchgefihrt.

> Hier sei auf die Datenblatter auf den Homepages der Firmen ITOS (www.itos.de) und Thorlabs
(www.thorlabs.de) verwiesen.
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Abbildung 5.18: (links) Resonanzspektren gemessen mit dem Reflexionsaufbau.
Es werden polarisierender Strahlteiler und anti-reflexionsbeschichteter
Strahlteiler mit Zirkularpolarisationsfilter verglichen. (rechts) Reflexionsspektren
fir verschiedene Analyten mit unterschiedlichen Brechungsindices in der
Fluidzelle aufgenommen mit Strahlteiler und Zirkularpolarisationsfilter.

Zur  weiteren  Evaluierung  dieses  Reflexionsaufbaus  wurden  abermals
Brechungsindexmessungen vorgenommen. Entsprechend zur Brechungsindexerhdhung ist
eine deutliche Resonanzverschiebung sichtbar, so dass sich eine Empfindlichkeit von
S=4A14n =50 nm/RIU in wassriger Losung ergibt. Als Ergebnis kénnen Resonanzen und

ihre Verschiebung bei Brechungsindexerhéhung mit diesem Aufbau detektiert werden.

Brechungsindexmessungen mit telezentrischer Optik und Smartphone

Mit diesen Erkenntnissen wird das Smartphone gemaR Abbildung 5.15 statt der Glasfaser
und der externen LED in den Aufbau integriert. Wird wieder die mittlere Intensitat der griinen
Pixel innerhalb des roten Rechtecks fur jedes aufgenommene Bild, wie es in Abbildung 5.20
gezeigt ist, berechnet, ist wieder eine Intensitatsreduzierung bedingt durch
Brechungsindexerh6hung zu erkennen. Die Intensitat nimmt hier jedoch nur um 41 = 0,43%
bei einer Brechungsindexerh6hung um 4n = 0,02 ab (Abbildung 5.19). Das Ausgangsniveau
wird bei diesem Aufbau zwar nach abermaligem Spilen mit DI-Wasser erreicht, jedoch ist
nur ein Detektionslimit von LOD=2,1-10° RIU méglich. Aufgrund der homogeneren
Ausleuchtung (Abbildung 5.20) konnte im Vergleich zum optik-freien Design zwar das
Rauschen verbessert werden, jedoch ist der hier erzielte Signalausschlag deutlich geringer.

Allgemein ist bei beiden Designs keine gute Reproduzierbarkeit der Ergebnisse erzielt
worden. Auch konnte durch den Einsatz von verschiedenen Farbfiltern oder Bandpéssen

weder das Detektionslimit weiter verbessert, noch die Reproduzierbarkeit erhoht werden.
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Wegen der geringen Reproduzierbarkeit der mit den Smartphone-Adaptern erzielten
Ergebnisse und weil das Detektionslimit noch weit entfernt von der bendtigten Sensitivitéat ist,
welche fiir die Proteindetektion im Bereich von 10 liegen muss, wird im Folgenden das
Kamera-basierte Messgerét fur die folgenden Proteindetektionen verwendet.

l T

X, 100
b | é
= | 15% Glycerin-|
*qé 9.8 Wasser
— -
o 99.7F 5 Minuten S Minuten
'Fé 996l Wasscr Wassel‘w
© 99 5+
< o 5 1 ‘

994 i i 1 1 i 1

2.5 5 7.5 10 12.5 15

Zeit [min]

Abbildung 5.19: Intensitatsverlauf tber die Zeit wahrend einer Wasser-Glycerin-
Messung gemessen mit dem Optikaufbau und Smartphone. Eine

Brechungsindexdnderung von An = 0,02 resultiert in eine Intensitdtsdnderung von
AI=0,43%.

Area of selection x: (100, 283) y: (185, 374)

Abbildung 5.20: Aufgenommenes Bild bei der Brechungsindexmessung mit dem
telezentrischen Optikaufbau und Smartphone. Der ausgewahlte Bereich fir die
Messung ist als rotes Rechteck markiert.
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5.2. Multiparametrische Proteindetektion

5.2.1. Detektion mit Aptameren als Rezeptor

In diesem Kapitel wurden Aptamere als Rezeptoren zur Proteindetektion eingesetzt.
Aptamere sind synthetisch hergestellte Fangermolekile. Sie bestehen aus einstrangigen
Oligonukleotiden, die dreidimensional gefaltet werden und (ber diese dreidimensionale
Struktur das entsprechende Zielprotein erkennen und an sich binden kdnnen [131], [132]. Im
Vergleich zu den herkdmmlichen Rezeptoren wie Antikorper sind Aptamere unempfindlicher
gegeniiber Temperatureinfliissen und kénnen aufgrund der synthetischen Herstellung mit sehr
geringer Ausschussrate produziert werden. Sie sind zudem genauso hoch bindungsspezifisch
gegeniber dem Zielprotein [133].

Fir diese Experimente wird das Protein Thrombin (HCT-0020, CellSystems)
nachgewiesen. In der Literatur existieren bekannte und analysierte Aptamere fir dieses
Protein [134]. Als erstes wurde die Oberflache des photonischen Kristalls*® mit einem
Tropfen Thrombin-bindendem Aptamer (5 umol/l in tris-HCI-Puffer'” mit einem pH-Wert
von 7,4 gelost), wie in Kapitel 3.2.1. beschrieben, funktionalisiert. Dieses ist mit einer
Aminogruppe zur kovalenten Bindung an die Sensoroberflache und einem Spacer bestehend
aus einer Alkylkette modifiziert (Oligosequenz: 5 -C6-Aminolink-XAG TCC GTG GTA
GGG CAG GTT GGG GTG ACT-3" mit X = Spacer-HEG/PEQ, metabion international AG).
Zunéchst wurde der funktionalisierte photonische Kristall mit Hilfe des Spektrometeraufbaus
aus Kapitel 4.2 getestet, indem die Resonanzverschiebung, hervorgerufen durch Thrombin-
Assoziation, untersucht wird. Dafiir wurde der photonische Kristall in die Fluidzelle platziert
und alles zusammen auf den Mikroskoptisch gelegt. Fur Abbildung 5.22 wurde alle 20
Sekunden ein Transmissionsspektrum (Belichtungszeit: 1 s) aufgenommen und (ber einen

Lorentz-Fit die Peakwellenldnge der TEy-Resonanz bestimmt und Uber die Zeit verfolgt.

!¢ Hier wurde ein Kristall mit einer Periode von 370 nm und einer Titandioxidschicht von 45 nm verwendet.
' Herstellung der zwei tris-HCI-Puffer (pH = 7,4 und pH = 5,0) wird im Anhang A beschrieben.
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Abbildung 5.21: Resonanzspektrum des fur die Thrombindetektion verwendeten
Kristalls. Der verfolgte Resonanzpeak ist durch den Pfeil markiert.

Am Anfang wird die Fluidzelle mit tris-HCI-Puffer (pH = 7,4) gefillt, um ein Basissignal
zu erzeugen. Nach zehn Minuten werden 5 ml von der Thrombin-Puffer-Losung in die
Fluidzelle gespritzt. Dafir wurden 250 nM Thrombin in tris-HCI-Puffer gelost. Die
Anbindung des Thrombins an das Aptamer und somit an die Sensoroberflache (Assoziation)
verursacht eine Resonanzverschiebung von AAs = 0,2 nm. Nachdem das Signal in Sattigung
gegangen ist und alle Aptamere mit einem Protein besetzt sind, werden die nicht gebundenen
Proteine mit reinem tris-HCI-Puffer (pH = 7,4) weggewaschen. Dabei verschiebt sich die
Resonanz hinzu kirzeren Wellenlangen, was darauf hindeutet, dass sich auch bereits
gebundenes Thrombin teilweise wieder von dem Aptamer abzuldsen scheint (Dissoziation).
Wie oben bereits erwahnt, binden Aptamere das Zielprotein (ber deren 3D-Struktur an sich.
Diese Bindung scheint in diesem Fall nicht sehr stabil zu sein.

Nach weiteren 10 Minuten wird der neutrale Puffer durch ein leicht sauren tris-HCI-Puffer
(pH = 5,0) ersetzt. Aptamere sind empfindlich gegentber dem pH-Wert der umgebenden
Flussigkeit und andern bei saurem Puffer ihre 3D-Faltung, wodurch das gebundene Protein
wieder abgeldst und die Sensoroberflache regeneriert wird. Dieses Ablésen verursacht eine
entsprechende Verringerung der Resonanzwellenldnge. Anschlielendes Spilen mit neutralem
Puffer schlieft die Regeneration des Sensors ab und die Messsequenz von Assoziation,
Dissoziation und Regeneration kann mit nahezu den gleichen Messergebnissen von neuem

durchgefihrt werden.
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Abbildung 5.22: Verschiebung der Resonanzwellenlange hervorgerufen durch die
Assoziation, Dissoziation und Regeneration wahrend der Thrombindetektion in
zwei hintereinander durchgefiihrten Messzyklen.

Aufbauend auf diesen Messergebnissen wurde die Messsequenz am néchsten Tag mit dem
Kamera-basierten Messgerat und demselben Sensor wiederholt. Der Sensor wurde daftr tber
Nacht innerhalb der Fluidzelle, welche mit neutralem tris-HCI-Puffer (pH = 7,4) gefillt war,
im Kuhlschrank gelagert. Wegen der langen Messdauer wurde hier und fir die folgende
Messung ein Pixelbinning tber 10 x 10 Pixel und ein Bildbinning Uber zehn Bilder im
LabVIEW-Programm eingestellt. Zur Auswertung der Intensitat wurde das in Abbildung 5.23
gezeigte Messfeld fur jedes einzelne Intensitatsbild zur Berechnung der Intensitit gewahilt.
Neben dem Intensitatsverlauf Uber die Zeit sind zum einen Differenzbilder fir jede
Messphase und ein Intensitatsbild der Sensoroberflache am Anfang der Messung gezeigt.
Passend zur Wellenlangenverschiebung sind die Assoziations-, Dissoziations- und
Regenerationsphasen auch in diesem Experiment klar zu beobachten. Obwohl die Resonanz
nach der Thrombin-Assoziation nur um A4i.s = 0,2 nm verschoben wurde, resultiert dies in

eine Reduzierung der Intensitat um Al = -1,17% und somit zu einer hoheren Signalamplitude.
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Abbildung 5.23: Assoziations-, Dissoziations- und Regenerationsphasen sind bei
der Detektion von 250 nM mit dem Kamera-basierten Messsystem in dem
Intensitatsverlauf Gber die Zeit sichtbar.

Nun werden verschiedene Thrombin-bindende Aptamere tropfenweise auf den
photonischen Kristall immobilisiert. Anhand von verschiedenen Spacer-Langen soll das
Signal-zu-Rauschverhaltnis optimiert werden. Dafur wurden jeweils zwei Tropfen von
Aptameren (10 uM) mit einem (NH;-HEG-HD22) und mit zwei (NH2-2xHEG-HD22)
Spacern auf den Sensor aufgetragen. Wie die Aptamere angeordnet sind und wie das
Differenzbild, fur das das Intensitatsbild am Ende der Assoziationsphase vom Ersten
abgezogen wurde, aussieht, kann aus Abbildung 5.24 entnommen werden. Leider hat sich ein
Defekt in Form von Verunreinigung genau an der Position des zweiten Tropfens vom
Aptamer NH,-2xHEG-HD22 gebildet, wodurch die Intensitatswerte nur fur ein Messfeld mit
den langeren Aptameren ausgewertet wird (Abbildung 5.25). Auch hier sind wieder die
typischen Intensitatsverlaufe wahrend der drei Messphasen zu sehen. Zudem liegen die zwei
Messkurven fir das kirzere Aptamer fast anndhernd (bereinander, wahrend die
Intensitatsverringerung bei NH,-2xHEG-HD22 nach der Thrombinanbindung um Algig =
1,17% kleiner ausfallt. Obwohl NH,-2xHEG-HD22 im Vergleich zu NH,-2xHEG-HD22 laut

Datenblatt der Firma metabion international AG nur 0,102 nm langer ist, scheint dies schon
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einen messbaren, negativen Einfluss auf die Signalstarke zu haben. Dieses Verhalten deckt
sich mit den Untersuchungen von Ganesh et al. [117]. Sie demonstrierten sowohl simulativ als
auch experimentell, dass die elektrische Feldstarke an der photonischen Kristalloberflache
und somit die Oberflachenempfindlichkeit mit groRer werdendem Abstand abnimmt. Da aber
wegen der pH-Empfindlichkeit der Aptamere die Funktionalisierung nicht mehr funktioniert
hat, konnten keine weiteren Experimente durchgefuhrt werden, um die Reproduzierbarkeit
und somit die Allgemeingultigkeit dieser Ergebnisse sicher zu stellen. Diese Messung gibt

jedoch Aufschluss dariiber, dass eine parallele Detektion an mehreren Positionen moglich ist.
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Abbildung 5.24: Differenzbild zwischen dem ersten Intensitatsbild und dem Bild
am Ende der Assoziationsphase. Die Positionierung der Aptamere ist mit den
gestrichelten Kreisen markiert.
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Abbildung 5.25: Assoziations-, Dissoziations- und Regenerationsphasen sind bei
der Detektion von 250 nM Thrombin fiir unterschiedlich lange Aptamere in deren
Intensitatsverldufen Uber die Zeit sichtbar.

5.2.2.  Detektion mit Antikorpern als Rezeptor

Fur die parallele und spezifische Detektion von mehreren Proteinen wurde der

photonische Kristall'®

in diesem Kapitel an sechs Positionen mit drei unterschiedlichen
Rezeptoren funktionalisiert. Als Rezeptoren wurden die Proteine rekombinantes CD40 Ligand
(AF-310-02-B, PeptroTech GmbH), rekombinantes EGF (CS-C1020, CellSystems) und
biotinylisiertes Bovin Serum Albumin (BSA-Biotin) (A8549-10MG, Sigma Aldrich) gewahlt.
Diese Proteine und deren Gegenpart sind k&uflich zu erwerben und wurden hier nur
eingesetzt, um die Funktion des Sensors zur multiparametrischen Proteindetektion zu
demonstrieren. Zwei Tropfen vom CD40 Liganden, drei Tropfen von EGF und 1 Tropfen
vom BSA-Biotin werden, wie in Kapitel 3.2.1.2 beschrieben, jeweils mit einer Konzentration
von 1,00 uM auf die Oberflache des photonischen Kristalls immobilisiert.

Am Anfang des Experiments ist die Fluidzelle mit reinem Phosphatpuffer (DPBS) gefullt.
Nach ca. 7 Minuten werden zunédchst 90 nM des zu messenden Proteins CD40 Ligand
Antikorper (Anti-CD40L), welches auch in DPBS geldst wurde, mit einer 5 ml Spritzfiillung
in die Fluidzelle gespritzt. Wie man in dem Differenzbild in Abbildung 5.26a beobachten

kann, verursacht die Anbindung des CD40 Ligand Antikorpers eine lokale

'8 Hier wurde ein Kristall mit einer Periode von 370 nm und einer Titandioxidschicht von 80 nm verwendet.
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Intensitatsverringerung nur an der Stelle, an der der Gegenpart CD40 Ligand funktionalisiert
wurde. Wahrend der 40-minutigen Inkubationszeit verursacht die Assoziation des CD40
Ligand Antikorpers eine Intensitatsanderung von maximal Almax = 4,3% (Abbildung 5.27).
AnschlieBend wird wieder mit reinem DPBS gespiilt. Die Intensitdt innerhalb dieser
Messfelder verringert sich nicht weiter und bleibt stabil auf einem Niveau bis zum Ende der
Detektion. Als Zweites wird eine Losung aus 90 nM des Proteins EGF Antikorper (Anti-EGF)
und DPBS hinzugegeben. Erneut werden kreisrunde Intensitatsverringerungen an den Stellen,
an denen entsprechend EGF immobilisiert worden ist, im Differenzbild erkennbar (Abbildung
5.26b). Hier betréagt die maximale Intensitdtsamplitude Aln= 2,7%. Mit DPBS werden
anschlieend die nicht gebundenen Proteine erneut weggewaschen. Als Letzteres 16st die
Assoziation von 500 nM Streptavidin in DPBS eine Intensitatsreduzierung von Alma= 1,9%
an der letzten Rezeptorposition aus (Abbildung 5.26). Ein finales Spilen mit Puffer schlief3t
diese Messung ab.

Die Intensitatskurven in Abbildung 5.27 demonstrieren eine deutliche und spezifische
Detektion von mehreren Proteinen mit einem einzigen Sensor. Allerdings unterscheiden sich
die Signalamplituden der Messfelder sowohl flir das gleiche Protein als auch flr die gleiche
Proteinkonzentration deutlich voneinander, da der EGF und CD40 Ligand Antikérper mit
150 kDa dieselbe molekulare GroRe besitzen. Auch wére zu erwarten, dass die Anbindung
von Streptavidin aufgrund der deutlich htheren Konzentration in einer hoheren Amplitude
resultiert. Jedoch besitzt Streptavidin mit 60 kDa eine geringere molekulare GroRe, wodurch
diese Diskrepanz erklart werden konnte.

Es wurde mit dieser Methode ein Detektionslimit von LOD = 166 pM (24 ng/ml) fur die

maximale Intensitatsdnderung berechnet.

a)

T8N
A Intensitiit
A Intensitit

Abbildung 5.26: a) Differenzbild nach der Assoziation von CD40 Ligand
Antikorper. b) Differenzbild nach der Assoziation von EGF Antikorper. d)
Differenzbild nach der Assoziation von BSA-Biotin.

101



Kapitel 5 Bildgebende Messsysteme fir die markerfreie und multiparametrische
Proteindetektion

O
O
T

97

Normierte Intensitit [%]
Ne
o o]
I

96 rpest 90 nM Anti-cD4oL 1PBS! 90 nM ANti-EGF  1PBS! 500 n Streptavidinl PBS |

Anti-CD40L Anti-CD40L

Anti-EGF

Anti-EGF Anti-EGF

Streptavidin Referenz

95

0 20 40 60 80 100 120 140 160
Zeit [Min. ]

Abbildung 5.27: Die Anbindung von zuerst 90 nM CD40 Ligand Antikérper (Anti-
CD40L), dann von 90 nM EGF Antikorper (Anti-EGF) und abschlieRend von 500
nM Streptavidin sind in der normierten Intensitat des transmittierten Lichts zu
erkennen.

Als Néchstes soll die Ursache fiir die verschiedenen Signalamplituden bei der Detektion
des gleichen Proteins untersucht werden. Dafiir wurden 3 x 3 500 nl grof’e Tropfen CD40
Ligand mit einer Pipette auf den photonischen Kristall platziert und erneut die Detektion von
90 nM CD40 Ligand Antikorper in DPBS durchgefiuihrt. Bereits in dem Differenzbild sind
zum einen nur sechs von neun Anbindungsstellen und zum anderen deutliche
Intensitatsunterschiede und ungleich grofle Spots zwischen den Messfeldern zu erkennen
(Abbildung 5.28). Auch die Bestimmung der Intensitatswerte zeigt eine Varianz von Alpi,
=2,53% fir Messfeld M6 bis zu Alpa = 6,01% (M3). Dies kénnte durch das manuelle Spotten
und somit in der ungleichen Verteilung der Rezeptoren auf der Oberflache begriindet sein.
Experimente mit einem automatisierten Spotter in Zusammenarbeit mit dem Fraunhofer
Institut fir Siliziumtechnik in Itzehoe waren im Zuge der zu langen Transportwege leider
fehlgeschlagen.

Eine weitere Storquelle konnte das Messgerat, genauer die Optik an sich, sein. Wird die
LED nicht exakt auf den Strahlengang der Optik justiert, kommt es zu einer inhomogenen
Ausleuchtung, die sich wiederum auf die Qualitat des zu detektierenden Signals auswirkt. Die

LED ist, wie in Kapitel 5.1.2. bereits beschrieben, mit einer Lochblende verbunden, welche

102



5.2 Multiparametrische Proteindetektion

systembedingt etwas Bewegungsspielraum in der Fixierung besitzt und deshalb eine genaue

Justage nur sehr schwer ermdglicht.
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Abbildung 5.28: a) Differenzbild mit den einzelnen weil3 markierten Messfeldern
(M1-M6) und dem Referenzfeld. b) Intensitatswerte der Messfelder tber die Zeit
aufgetragen.

Im ndchsten Experiment wird zur Bestimmung der realen Detektionsgrenze die
Konzentration vom CD40 Ligand Antikorper um den Faktor 10 auf 9 nM reduziert. Auch hier
wurde der photonische Kristall wieder an 3 x 3 Positionen mit 1,00 uM CD40 Ligand
funktionalisiert. Bei dieser Messung konnten maximal vier Messfelder identifiziert werden, da
die anderen Rezeptorpositionen im Hintergrundsignal verschwinden (Abbildung 5.29a).
Allerdings liefern die Daten von Messfeld 1 trotz des sehr starken Hintergrundsignals eine
deutliche Assoziationskurve mit einer maximalen Intensitatsverringerung fiir Messfeld 1 von
A1 =0,8% (Abbildung 5.29b).
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Abbildung 5.29: Differenzbild mit den einzelnen weil3 markierten Messfeldern
(M1-M4) und dem Referenzfeld. b) Intensitatswerte aller Messfelder und dem
Referenzfeld tber die Zeit aufgetragen.
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Abbildung 5.30 fasst alle gemessenen Intensitatsanderungen fur jedes Protein und die
unterschiedlichen Konzentrationen, die mit diesem optischen Messverfahren detektiert
wurden, zusammen'®. Eine starke Standardabweichung bei der Messung von z.B. 90 nM
CD40 Ligand Antikorper spiegelt die groBRen Schwankungen der Signalamplituden bei der
Detektion der gleichen Proteinkonzentration wieder. Die Intensitatsamplituden flr die
Thrombindetektion weisen allerdings eine geringere Standardabweichung und somit eine
héhere Reproduzierbarkeit verglichen mit den anderen Messungen auf. Dies konnte mit der
héheren chemischen Stabilitat der Thrombin-bindenden Aptamere erklért werden.

A Intensitéit [%]

Abbildung 5.30: Mittelwerte und Standardabweichung aller gemessenen
Intensitatsamplituden fur jede einzelne Proteindetektion.

5.3. Zusammenfassung

In diesem Kapitel wurden zwei Kamera-basierte Messsysteme zur parallelen Detektion
von mehreren Proteinen vorgestellt. Zundchst wird ein kompaktes Messgerat mit einer
GesamtgroRe von 13 x 3,5 x 4,9 cm3 genauer charakterisiert. Um die in diesem Gerat
vorkommenden Driftvorgange zu kompensieren und allein die Bindungssignale der Proteine
an die Sensoroberflaiche  detektieren zu  konnen, wurde erfolgreich ein

Bildverarbeitungsalgorithmus implementiert.

% Die einzelnen Intensitatswerte fiir die verschiedenen Proteindetektionen kdnnen Anhang C entnommen
werden.
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Das zweite Messsystem nutzt sowohl die LED als Anregungsquelle als auch die Kamera
eines Smartphones als Detektor. Auf Basis dieser Ergebnisse wurden zwei unterschiedliche
Adapter konzipiert und untersucht. Durch eine Diffusorplatte wird das Licht der Smartphone-
LED gleichméRiger (ber die Oberfliche des photonischen Kiristalls verteilt. Mit
Brechungsindexmessungen konnte ein Detektionslimit von LOD = 1,4-10° RIU erreicht
werden. Fur das zweite Adapterdesign wurde eine telezentrische Optik entworfen, die das
Licht der LED mit einem rechtwinkligem Prisma, was vor der LED platziert wird und einem
Strahlteiler vor dem Kamerasensor, in den Strahlengang der Kamera leitet. Uber eine
telezentrische Linse wird die Oberflache des photonischen Kristalls scharf abgebildet. Mit
diesem Adapter wurde allerdings ein schlechteres Detektionslimit von LOD = 2,1-10° RIU
erzielt. Das Detektionslimit der beiden Adapterdesigns konnte durch den Einsatz von
Farbfiltern und Bandpassfiltern nicht verbessert werden, weshalb Proteindetektionen nur mit
dem Kamera-basierten Messgerat durchgefuhrt wurden.

Mit diesem Messgerat konnte letztendlich die parallele und spezifische Detektion von drei
verschiedenen Proteinen an sechs Bindungsstellen demonstriert werden. Dabei wurde ein
Detektionslimit von 166 pM berechnet. Experimentell konnte eine Proteinkonzentration von
9,0 nM (1,35 pg/ml) des Proteins CD40 Ligand Antikorper in Puffer nachgewiesen werden,
was im Vergleich zu anderen bildgebenden optischen Biosensoren wie z.B. Cetin et al. [42],

die 3,9 pg/ml nachweisen konnten, um fast einen Faktor drei empfindlicher ist.
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Kapitel 6
Testchip zur markerfreien Detektion In
Blut

Zusammenfassung

Hier wird ein Ansatz fiir einen Testchip prasentiert, mit dem Vollblut so gefiltert werden kann,
dass eine Proteindetektion in Blut moglich ist. In diesen Prototyp wird der funktionalisierte
photonische Kristall integriert und das gefilterte Blut Uber Mikrofluidikkandle zum Sensor
geleitet. Mit Hilfe von fluoreszierenden Partikeln in unterschiedlichen GroRen werden die
Filtereigenschaften dieses Testchips charakterisiert. Die Flusseigenschaften innerhalb der
Sensorkammer und die Systemantwort wurden mit Brechungsindexmessungen verifiziert.
Erste Bindungsexperimente mit dem Biotin-Streptavidin-Komplex in Puffer konnten
erfolgreich mit dem Testchip und dem Kamera-basierten Messgerat durchgefuhrt werden.
Detektionen von Biotin, welches in Vollblut angereichert wurde, verursachten eine deutliche

Anderung im Messsignal 2

**Teile dieses Kapitels wurden bereits in [149] und [155] verdffentlicht.
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Neben der spezifischen und parallelen Detektionen von mehreren Proteinen sind einfach
anzuwendende Sensoren fur die patientennahe Diagnostik von groRer Bedeutung. Da die fiir
die Diagnostik interessanten Proteine in den Korperflissigkeiten wie Urin, Speichel und Blut
zu finden sind, sind Testchips, die sowohl die zu messende Flissigkeit aufbereiten als auch
gleichzeitig Proteine in der Flussigkeit detektieren kdnnen, von Vorteil. Diese Anforderungen
kénnen erfillt werden, indem Mikrofluidik-Technologie mit einem Biosensor verbunden wird
[135]-{138]. Durch Mikrofluidiksysteme sind biochemische Analysen bereits mit nur kleinen
Flussigkeitsvolumina mdoglich  [139]. Verglichen mit konventionell verwendeten
Diagnoseverfahren in den zentralen Laboratorien, sind kleine Flussigkeitsvolumina vor allem
bei der Filterung von Blut und somit die Analyse von Proteinen in Blut nicht zu
vernachldssigen [140].

Rote Blutkdrperchen tberdecken mit einer Grofe von ca. 7,5 pum fir die meisten
Messverfahren die Anbindungskinetik von Proteinen, die mit einigen Nanometern deutlich
kleiner sind. Aus diesem Grund werden verschiedene Konzepte zur Trennung der roten
Blutkdrperchen vom Blutplasma in der Literatur diskutiert. Die Bandbreite reicht von
speziellen Filtermaterialien [141] Uber speziell designte Mikrofluidikkanéle [140], [142] bis
zur Separation Uber eine Membran [143]. Kombiniert man nun Biosensoren aus photonischen
Kristallen mit solchen Mikrofluidik-Kanélen, ist es moglich, kompakte und markerfreie
Testchip-Systeme zu realisieren [35], [73], [136].

Im Kapitel 5.2 konnte bereits demonstriert werden, dass es mdglich ist, mehrere Proteine
hoch spezifisch mit einem funktionalisierten photonischen Kristall und dem bildgebenden
Messsystem nachzuweisen. Um diese Technologie fur die patientennahe Diagnostik noch
interessanter zu gestalten, soll der hier entwickelte Biosensor in einen Mikrofluidik-Chip
integriert werden. Deshalb wurde in dieser Arbeit ein Prototyp eines Testchips entwickelt, mit
dem zundchst Blut gefiltert und dann zu einem Sensorfeld, in dem der Biosensor platziert ist,
geleitet wird. Die Filtereigenschaften dieses Testchips werden mit Hilfe von Experimenten
mit Blut und fluoreszenzmarkierten, unterschiedlich grof’en Mikrokigelchen beurteilt. Zudem
werden die Flusseigenschaften in der Kavitdat (ber dem Sensorfeld anhand von
Brechungsindexmessungen und dem Kamera-basierten Messgerét untersucht. Anschliel3end
werden ortsaufgeloste Bindungsexperimente anhand der Reaktion zwischen Biotin und

Streptavidin mit dem gesamten Testchip durchgefihrt.
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6.1. Mikrofluidischer Chip zur Filtration von Blut

Es wurde ein 75 x 25 x 2 mm3 grofler Testchip aus Plastik designt. Dieser wurde in
Zusammenarbeit mit der Firma Microfluidic ChipShop GmbH entwickelt. Wie man in
Abbildung 6.1a erkennen kann, besteht der Mikrofluidik-Chip aus zwei Teilen, dem
Hauptchip und dem Deckel. In den Hauptchip ist ein Einfillstutzen fir das Blut,
Kapillarkanale fur den Bluttransport und eine 15 x 15 mmz2 grof3e Aussparung flir den Sensor
eingelassen. Der Deckel beinhaltet den Blutfilter sowie die Klebefolie zur Befestigung des
Sensors und schliel3t den Hauptchip von der Umgebung ab. Die Grundidee besteht darin,
einen Tropfen Blut in den Stutzen einzufullen und dann durch den Filter zu pressen, so dass
nur das klare Blutserum zum Sensorfeld geleitet wird. Dabei dienen die Kapillarkanale zum
Transport und Verteilung des Blutes, so dass die gesamte Flache des Filters genutzt werden

kann. Der gefertigte Testchip ist in Abbildung 6.1b zu sehen.

a) Hauptchip b)

Einfiillstutzen L Aussparung
fiir Blut Kaplllarl\amle fiir Sensor Einfiillstutzen/ i
fiir Blut

L Blutfilter

Sensorfeld 3

Deckel

Klebefolie zur

Blutfilter Sensorbefestigung

\

Saug-/Pumpen-
Anschluss

Abbildung 6.1: (a) CAD-Zeichnung des Mikrofluidik-Chips mit dem Hauptchip
(oben), der den Einflllstutzen fir das Blut, die Kapillarkanadle fur den
Bluttransport sowie der Aussparung flr den Sensor beinhaltet, und mit dem
Deckel (unten), in dem der Blutfilter und die Klebefolie zur Sensorbefestigung
integriert sind. (b) Bild des realisierten, mikrofluidischen Testchips.

Da das Sensorfeld abziiglich des Platzes fur die Klebefolie eine GroRe von 1 x 1 mm?
besitzt und somit ca. 70 — 100 pl Blutserum bendtigt werden, um den Raum oberhalb des
Sensors komplett zu flllen, wird fur diesen Chip statt eines Tropfens Blut eine Blutmenge von

200 pl bendtigt. Dies ist immer noch sehr gering im Vergleich zu herkdmmlichen
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Blutuntersuchungen, bei denen dem Patienten meist mehrere Milliliter entnommen werden.
Auch hat sich herausgestellt, dass rohes Blut sofort in den Kapillarkanalen aufgrund der
OberflachenvergroRerung gerinnt und dadurch den Filter verstopft. Deshalb mussten alle
folgenden Experimente mit Gerinnungshemmer (Heparin) versetztem Blut ausgefuihrt werden.

Mit diesem Chip-Design ist das Einftullen und Filtern des Bluts auf drei unterschiedliche
VVorgehensweisen mdglich. Bei der ersten Variante wird das Blut in den Einfillstutzen gefullt
und anschlieBend am Sauganschluss tber z.B. eine Spritze oder Pumpe durch den Filter
gesaugt. Als zweites kann die Blutinjektion Uber das Ansaugen der Blutprobe aus einem
Reservoir mittels Schlauchverbindung zum Chip erfolgen. Bei diesen beiden Methoden ist
laut Hersteller darauf zu achten, dass ein Unterdruck von 50 bis maximal 80 mbar erzeugt
wird. Die Einhaltung dieses Unterdrucks hat sich als schwierig bei der Verwendung einer
Spritze zum Ansaugen des Blutes erwiesen, da es trotz vorsichtigem Umgang schnell zum
Durchbruch der Filtermembran kam. Die dritte Variante, bei der die Injektion der Blutprobe
mit einer Pipette durchgefiihrt wird, stellte sich als am stabilsten heraus, weshalb hier auf den
Einsatz einer Pumpe verzichtet wurde.

Mit Hilfe der Pipette werden nun 200 pl des mit Heparin versetzten Bluts aufgezogen und
die Pipettenspitze in den Einflllstutzen gedriickt. Uber die Pipette wird dann vorsichtig ein
Uberdruck erzeugt, durch den das Blut aus der Pipettenspitze in die Kapillarkanale durch den
Filter gepresst wird. Wie in Abbildung 6.2 zu sehen ist, bleiben die roten Blutkdrperchen an
der Unterseite der Filtermembran héangen und nur das klare Blutsplasma gelangt Uber einen
Mikrofluidikkanal zu dem Sensorfeld.

a) , b)

Sensorfeld

x Blutfilter
P - IG)‘ &
| Vi _75 mm
c)
5} .

Abbildung 6.2: a) Injektion des Blutes in den Testchip tber (b) die Filterung bis
(c) zum Transport des klaren Blutplasmas zum Sensorfeld.
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6.1 Mikrofluidischer Chip zur Filtration von Blut

Charakterisierung der Testchip-Filtereigenschaften

Fur genauere Untersuchungen des Mikrofluidik-Chips wurde zundchst ein einfaches
Glassubstrat in die Aussparung fur den Sensor geklebt und mit Hilfe eines Mikroskops
Blutfilter-Experimente genauer analysiert. Anhand der Mikroskopaufnahmen wird zum einen
erneut deutlich, dass die roten Blutkdrperchen vom Filter zurtickgehalten werden (Abbildung
6.3b). Zum anderen beinhaltet das zuerst augenscheinlich klare Blutplasma doch sehr viele
weitere Bestandteile, welche die Qualitat des Signals bei spateren Proteindetektionen negativ
beeinflussen (Abbildung 6.4a).

Abbildung 6.3: a) Mikroskopaufnahme des gefilterten Bluts (Blutplasma)
innerhalb des Sensorfelds. b) Mikroskopaufnahme unterhalb des Filters mit den
zuruck gehaltenen roten Blutkdrperchen im Vordergrund und der Filterstruktur
im Hintergrund.

Um zu verifizieren, wie groRR die Bestandteile sind und wie stark ihr Einfluss ist, wurden
Filterexperimente mit unterschiedlich groRen Partikeln (200 nm, 1, 2, 3 und 5 um) absolviert,
die in den Farben DAPI (4',6-diamidino-2-phenylindole) oder FITC (Fluoreszein
Isothiocyanat) fluoreszieren. Daflir wurden 500 pl der Partikelstammldsung (1 Gew.-%) in
5 ul doppelt destilliertem Wasser (ddH,0) geldst und genau wie das Blut mit einer Pipette in
den Mikrofluidik-Chip injiziert. Die 200 nm und 1 um grofRen Partikel passieren die
Filtermembran und gelangen zu dem Sensorfeld (Abbildung 6.4a). Partikel grofer als 3 um
bleiben im Filter haften (Abbildung 6.4b). Zusatzlich sind die Partikel mit S&ure- oder
Aminogruppen modifiziert, um chemischen Reaktionen der Blutbestandteile mit dem Filter
ausschlielRen zu kdnnen. Hier konnte kein Einfluss beobachtet werdet.
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Kapitel 6 Testchip zur markerfreien Detektion in Blut

Abbildung 6.4: a) Fluoreszenzfoto von den 1 um groRRen Partikeln innerhalb des
Sensorfeldes. b) Fluoreszenzfoto von den 3 um groRen Partikeln innerhalb der
Filtermembran.

6.2. Brechungsindex-Messungen mit Testchip

Damit eine multiparametrische Proteindetektion mit dem in Kapitel 5 vorgestellten Bio-
sensor und Messgerdt durchgefuhrt werden kann, muss auch bei diesem Testchip die
Intensitdt moglichst homogen Uber die gesamte Flache des Sensors sein. Fir diese
Untersuchung wurde ein nicht funktionalisierter photonischen Kristall in die Aussparung fur
den Sensor geklebt. Anhand von DI-Wasser (N0 = 1,33) und Isopropanol (nis, = 1,379)
wurde zundchst das Detektionslimit fur Brechungsindexénderungen bestimmt. Hierfir wurde
der Testchip samt integriertem photonischen Kristall mit DI-Wasser gefullt und anstelle der
Fluidzelle in das Messgerat geschoben. Das Wasser wurde nach sieben Minuten durch das
Isopropanol ausgetauscht. Um wéhrend der Messung Flussigkeiten besser austauschen zu
konnen, wurden vorher an dem Einfill- und dem Saugstutzen des Testchips Schlduche
angebracht (Abbildung 6.5).

Fur jedes aufgenommene Bild wurde wieder der Mittelwert der Intensitat Uber alle Pixel
innerhalb der Messfelder M1 und M2, wie sie in Abbildung 6.6a gezeigt sind, berechnet, auf
den Anfangsintensitatswert normiert und fiir Abbildung 6.6b gegentiber der Zeit aufgetragen.
Fir jedes Messfeld resultiert der Wechsel von DI-Wasser zu Isopropanol in eine
Intensitatsanderung 47/ = -17,12%. Daraus l&sst sich ein Detektionslimit von
LOD = 7,3-10"* RIU berechnen.

Wie man schon aus dem aufgenommenen Bild entnehmen kann, verursachen der Testchip
selbst und die Klebefolie zur Sensorfixierung eine Polarisationsdrehung des transmittierten
Lichts. Bei der Klebefolie kann so viel Licht zum Kamerasensor gelangen, dass es an den

Stellen zur Uberstrahlung und somit zur Sattigung des Kamerasensors kommt. Obwohl die
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6.2 Brechungsindex-Messungen mit Testchip

Polarisation geédndert wird, kann trotzdem eine Intensitatsverringerung innerhalb des
Sensorfeldes festgestellt werden, wahrend die Intensitat auf3erhalb des Sensorfeldes nur
systembedingt verandert wird.

© + . Messgérat -

.
« V3
N /
-

* Testchip -

Abbildung 6.5: Foto des Messaufbaus fur eine Brechungsindexmessung mit dem
Testchip und dem Kamera-basierten Messgeraét.
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Abbildung 6.6: a) Bild des Sensorfelds. Die Messfelder M1 und M2 sind mit
gestrichelten Linien markiert. b) Mittlere Intensitatswerte innerhalb der
Messfelder flr jedes Bild berechnet und gegeniiber der Zeit aufgetragen.

Im Vergleich zu Brechungsindexmessungen mit der Fluidzelle &ndert sich hier die
Intensitét nicht sprunghaft, sondern scheint eine gewisse Einschwingzeit von ca. 3 Minuten
beim Einspritzen von Isopropanol zu benétigen. Als nédchstes wurden zur genaueren
Untersuchung dieses Verhaltens alle aufgenommenen Bilder von dem ersten Bild abgezogen
und in einem Video abgespielt. Beispielhaft sind flir gewisse Zeitpunkte diese Differenzbilder
in Abbildung 6.7 dargestellt. In diesem Video und auch in dem Differenzbild nach 2,02
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Kapitel 6 Testchip zur markerfreien Detektion in Blut

Minuten sind Intensitatsanderungen, noch bevor die Injektion von Isopropanol stattfindet, im
Bereich des Messfelds M2 zu sehen. Diese kdnnten durch mechanische Deformationen zu
Stande gekommen sein. Das Isopropanol wird dann ab Minute 6,97 durch den Zulaufkanal in
das Sensorfeld geleitet. Abbildung 6.7 demonstriert, dass bereits ab Minute 7,04 (14
Sekunden nach Isopropanol-Injektion) eine Brechungsindexanderung tber den gesamten
Sensor erfolgt ist. Fur weitere 40 Sekunden verursachen Stromungen in der Sensorkammer
weitere Intensitatsschwankungen im Differenzbild bis nach ca. 1 Minute ein stabiler Zustand
in der rechten oberen Ecke des Sensorfeldes erreicht ist. Die Differenzbilder nach Minute 7,70
und 15,0 sind in dieser Region sehr &hnlich. Im unteren linken Teil hingegen sind weitere
Intensitatsschwankungen zu erkennen, die augenscheinlich durch Luftblasen entstehen. Zieht
man jedes Differenzbild von dem davor liegenden Differenzbild ab, sind deutlich
aufsteigende Luftblasen in der unteren Ecke der Kammer zu sehen. Allem Anschein nach
wird die Klebefolie zur Sensorfixierung und somit zur Testchipabdichtung durch das
Isopropanol angegriffen, was zu den beobachteten Undichtigkeiten fuhrt. Deshalb muss fur
zukinftige Experimente auf Glycerin oder andere Flussigkeiten mit bekanntem

Brechungsindex zurlickgegriffen werden.
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Abbildung 6.7: Beispiel von Differenzbildern fir bestimmte Zeitpunkte bei der
Brechungsindexmessung mit Wasser und Isopropanol.
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Die Differenzbilder in Abbildung 6.8 zeigen erneut einen schnellen Intensitatswechsel bei
der Injektion von Isopropanol. Allerdings sind nur sehr geringe Anderung bzw.
Schwankungen vor und nach der Injektion in der Sensorkammer zu verzeichnen. Die
Intensitatsverringerungen in der oberen Ecke der Sensorkammer stammen von
Luftansammlungen, die von den bereits erwéhnten Luftblasen stammen (Abbildung 6.8c).

Unter der Berucksichtigung, dass es sich um eine reine Isopropanolldsung handelt und
dadurch eigentlich eine entsprechend homogene Brechungsindexédnderung bzw.
Intensitatsanderung Uber den gesamten Sensor zu erwarten waére, ist in diesem Experiment
entgegen den Erwartungen eine sehr inhomogene Intensitatsdénderung bei der Betrachtung des
Differenzbildes in Abbildung 6.7 bei Minute 15 zu beobachten. Aufgrund des dinnen Chip-
Deckels und dem 2 mm dunnen Gesamtchip ist diese Inhomogenitdt auf mechanische
Deformationen zuriickzufuhren. Diese eben beschriebenen Eigenschaften sind fur einen
bildgebenden Biosensor von groBem Nachteil und konnten durch einen stabileren
Mikrofluidik-Chip unterbunden werden. Nichtsdestotrotz wurden im néchsten Kapitel

Bindungsexperimente in Puffer und in Blut durchgefuhrt.
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Abbildung 6.8: Differenzbilder zwischen verschiedenen Zeitpunkten. a) Bild bei
Minute 4,8 minus das Bild bei Minute 2,23. Es befindet sich nur Wasser in der
Sensorkammer. b) Bild bei Minute 7,20 minus das Bild bei Minute 6,74. Injektion
des Isopropanols. c¢) Bild bei Minute 13,32 minus das Bild bei Minute 10,55. Es
befindet sich nur Isopropanol in der Sensorkammer.

6.3. Detektion von Biotin

Hier werden nun Bindungsexperimente mit dem Bindungskomplex Streptavidin-Biotin
zur Evaluierung des Testchips fur die markerfreie Biosensorik verwendet. Da Biotin, auch
bekannt als Vitamin B; oder Vitamin H, bereits natlrlich im menschlichen Blut vorkommt,

wird zunachst tropfenweise biotinylisiertes Bovine Serum Albumin (BSA-Biotin) auf die
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Oberflache des photonischen Kristall immobilisiert und dann daran Streptavidin gebunden,
beides jeweils in einer Konzentration von 1,00 uM. Der funktionalisierte photonische Kristall
wird dann in die Aussparung geklebt und die Protein-Puffer-Losung (500 nM BSA-Biotin in
DPBS) mit einer Pipette in den Testchip gefullt. Sofort nachdem die Losung die
Sensorkammer erreicht, werden der Testchip in das Messgerat geschoben und fiir 40 Minuten
Bilder von der Sensorkammer aufgenommen.

Neben den bereits bekannten Intensitatsschwankungen sind  aber auch
Intensitatsreduzierungen an den zwei Positionen, an denen das Streptavidin gebunden wurde,
zu sehen (Abbildung 6.9a). Wird zuerst der Mittelwert aller Intensitaten der Pixel innerhalb
der Messfelder M1 und M2 und dem Referenzwert berechnet und diese Werte dann auf den
ersten Wert normiert, sinken die Intensitatssignale fir M1 und M2 ab, wahrend das
Referenzsignal nahezu auf dem gleichen Ausgangsniveau bleibt (Abbildung 6.9b). Allerdings
ahneln die Signalverldufe keinen typischen Assoziationskurven. Fir Abbildung 6.10 wurde
deshalb der Driftkompensationsalgorithmus aus Kapitel 5.1.3 auf die Mess- und
Referenzfelder angewendet. Der Intensitatsverlauf von Messfeld M2 weist nun die typischen
Anbindungscharakteristika auf und die Anbindung der 500 nM Biotin verursachen eine
Intensitatsreduzierung von Al =-2,67%. Das Messfeld M2 hingegen besitzt nun mehr
Schwankungen als vorher. Dies konnte mit der Lage des Messfelds direkt vor dem
Zulaufkanal begrundet sein. Wie im vorherigen Kapitel festgestellt wurde, kann es speziell in
diesem Bereich zu mechanischen Deformationen und somit zu unerwinschten
Intensitatsschwankungen kommen. Dieser Eindruck wird bei der Betrachtung des Videos flr
diese Messung bestatigt. Zudem zeigt der Signalverlauf des Referenzfeldes diese

Schwankungen nicht, was wiederum auf ein lokales Phdnomen hindeutet.
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Abbildung 6.9: a) Differenzbild des Sensorfeldes zwischen dem ersten und dem
letzten aufgenommenen Bild mit den Messfeldern M1 und M1 und dem
Referenzfeld markiert mit gestrichelten Linien. b) Gemittelte Intensitat Gber die
Pixel innerhalb der einzelnen Mess- und Referenzfelder aufgetragen tber die Zeit.
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Abbildung 6.10: Hintergrundbereinigte Intensitatsverlaufe nach der Anwendung

des Algorithmus aus Kapitel 5.1.3.

AbschlieRend wurde dieses Experiment mit menschlichem Blut?* wiederholt. Dafiir wurde

der photonische Kristall mit Streptavidin dieses Mal an nur einer Position funktionalisiert und
in den Testchip geklebt. Das Blut wird mit 500 nM reinem Biotin (nicht BSA-Biotin) versetzt.

Dann wird unter einer sterilen Bank das Blut in den Testchip gegeben und durch den Filter

gepresst. Sofort nachdem die Sensorkammer mit dem Blutplasma gefillt ist, wird der

Testchip in das Messgerat geschoben. Hier betrug die Messdauer 30 Minuten.

?! Diese Experimente wurden in dem Biolabor des Helmholtz-Zentrums des Uniklinikums Miinchen in
Zusammenarbeit mit den dort ansassigen Kollegen durchgefihrt.
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In Abbildung 6.11 ist sowohl das Differenzbild (a) als auch die gemittelte Intensitat aus
den Rohdaten (b) sowie die mit dem Algorithmus hintergrundbereinigte Intensitat (c) zu
sehen. Bei diesem Experiment sind diesmal keine groRen systembedingten
Intensitatsschwankungen zu beobachten. Selbst in den Rohdaten sind anbindungstypische
Verlaufe zu sehen. Die Intensitit des Messfelds steigt zwar zu Beginn der Messung an, was
aber durch das NachflieBen des Blutserums zu erklaren ist. Diesmal befindet sich der
Zulaufkanal auf der linken Bildseite und deshalb in der unmittelbaren N&he zum Messfeld.
Sogar das Referenzfeld zeigt nur leichte Intensitiatsschwankungen, welche durch den
Algorithmus komplett bereinigt werden kodnnen. Insgesamt sinkt die Intensitdt bei den
Rohdaten auf I,on = 78,35% und bei den bereinigten Daten auf I, = 80,68% ab.

Diese Werte liegen deutlich Gber den Werten, die bei der Detektion in Puffer gemessen
wurden. Dies kdénnte mit dem im Blut bereits vorliegenden Biotin erklart werden, so dass
deutlich mehr als 500 nM Biotin in der Blutprobe enthalten sein kénnten.

Aufgrund der dargelegten Eigenschaften des Testchips konnte die Reproduzierbarkeit
dieser Ergebnisse nicht verifiziert werden.
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Abbildung 6.11: a) Differenzbild zwischen dem ersten und letzten Bild bei der
Biotindetektion in Blut mit dem Testchip. b) Gemittelte Rohintensitat tber die
Pixel innerhalb des Mess- und Referenzfeldes aufgetragen (ber die Zeit. c)
Hintergrundbereinigte Intensitatsverlaufe nach der Anwendung des Algorithmus
aus Kapitel 5.1.3.

6.4. Zusammenfassung

Es wurde ein Testchip flr die markerfreie Detektion von Proteinen in Blut designt und in
Kooperation mit der Firma Microfluidic ChipShop GmbH entwickelt. Mit diesem Chip konnte
mit Heparin versetztes Blut so gefiltert werden, dass die roten Blutkdrperchen in der
Filtermembran verbleiben und nur das Blutplasma zum Sensorfeld geleitet wird.
Fluoreszenzmessungen haben ergeben, dass Polymerpartikel groRer als 3 um vom Filter

zurlickgehalten werden. Mit Hilfe des Kamera-basierten Messgeréts und einem photonischen
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6.4 Zusammenfassung

Kristall, der in den Testchip geklebt ist, wurde das Stromungsverhalten innerhalb der
Sensorkammer untersucht. Durch die Erhéhung des Brechungsindexes (ber die gesamte
Sensoroberflache konnten systembedingte Intensitdtsschwankungen festgestellt werden, die
zum einen durch mechanische Deformationen des Testchips und zum anderen durch die nicht
ausreichende Klebekraft der Klebefolie zur Sensorfixierung und Chipabdichtung
hervorgerufen werden. Trotz dieser inhomogenen Intensitatsverteilung Uber den
Sensorbereich wurde bei diesen Messungen ein Detektionslimit von LOD = 7,3-10* RIU
erreicht. Zusatzlich wurde mit diesem Testchip die lokale Anbindung von 500 nM Biotin in
Pufferlosung an zwei Bindungspositionen, allerdings mit hohem Signalrauschen,
nachgewiesen. Ein Bindungsexperiment mit 500 nM Biotin in Blut lieferte, den Erwartungen
zum Trotz, deutliche Signalverlaufe mit wenig Hintergrundrauschen. Obwohl die
Reproduzierbarkeit dieser Ergebnisse nicht untersucht werden konnte, ist es mdglich, mit
dieser Technologieplattform einen Wegwerftestchip zur markerfreien und parallelen

Detektion von mehreren Proteinen im Blut zu realisieren.
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Kapitel 7
Fluoreszenzverstarkung mittels

nanostrukturierter Wellenleiter

Zusammenfassung

In diesem Kapitel werden zundchst monoperiodische Gitterstrukturen in nanostrukturierten
Wellenleitern zur Steigerung der Anregeeffizienz von Fluorophoren theoretisch und
experimentell betrachtet. Der Einfluss von Wellenleiterschichtdicke und Tastverhaltnis auf die
Lichtenergie an der Oberflache wird untersucht und mit der eines Glassubstrats verglichen.
Durch die Abstimmung der TEo-Resonanz eines monoperiodischen, photonischen Kristalls auf
das Absorptionsspektrum wurde die Lumineszenz von Titandioxid um das 1,65-fache im
Vergleich zu einer unstrukturierten Oberflache gesteigert. Um sowohl die Anregungs- als
auch die Emmissionseffizienz zu steigern, werden zudem zweiperiodische Gitterstrukturen
theoretisch untersucht. Auch bei diesen Strukturen werden die Wellenleiterschichtdicke und
die Tastverhaltnisse der iberlagerten Perioden variiert, um moglichst viel Lichtenergie an

der Oberflache zu erzeugen.
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Kapitel 7 Fluoreszenzverstarkung mittels nanostrukturierter Wellenleiter

Wie in Kapitel 2.4.2. beschrieben, kann die Intensitit der Fluoreszenzemission durch
photonische Kristalle deutlich verstarkt werden. In diesem Kapitel werden mono- und
zweiperiodische Gitterstrukturen in nanostrukturierten Wellenleitern so designt, dass
maoglichst viel Licht als evaneszente Welle an der Oberflache gefihrt wird. Je mehr
Lichtenergie sich an der Oberflache befindet, desto besser kann der Fluorophor diese Energie
aufnehmen und strahlend wieder abgeben. Neben einer mdéglichst hohen Energie an der
Oberflache ist auch die spektrale Abstimmung zwischen Resonanzposition des photonischen
Kristalls und Absorptionsmaximum des Fluorophors fir eine effiziente Anregung des
Farbstoffs entscheidend. Fur die spektrale Charakterisierung werden die hergestellten
photonischen Kristalle, wie in Abbildung 7.1 schematisch dargestellt, in den

Mikroskopaufbau platziert, welcher auch in Kapitel 4 verwendet wurde.

a) Mikroskoplampe
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Abbildung 7.1: a) Schematische Darstellung des Spektrometeraufbaus zur
Charakterisierung der nanostrukturierten Wellenleiter. Durch die Positionierung
des Kristalls zwischen zwei gekreuzte Polarisationsfilter wird nahezu das gesamte
Anregungslicht der Mikroskoplampe geblockt und nur das Licht der Resonanzen
wird Uber das Mikroskopobjektiv zum Spektrometer geleitet. b) Schematische
Darstellung eines monoperiodischen Gitters mit einer Ubersicht aller
untersuchten Designparameter (t= Tastverhdgltnis, A= Gitterperiode, d=
Gittertiefe, h= Dicke der Wellenleiterschicht).

Spektrometer
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7.1 Monoperiodische Gitterstrukturen

7.1. Monoperiodische Gitterstrukturen

Es werden in diesem Kapitel verschiedene Designparameter monoperiodischer
Gitterstrukturen simulativ?®> und experimentell zur Steigerung der Anregungseffizienz von
Fluoreszenzfarbstoffen untersucht.

Viele Farbstoffe werden im blauen Spektralbereich anregt. Zur Identifizierung, welcher
Wellenlangenbereich allein tiber die Verédnderung der Gitterperiode erzielt werden kann, wird
zunachst die Gitterperiode von 180 nm bis 250 nm bei einem Tastverhéltnis von t=0,7, einer
Schichtdicke des Titandioxids (TiO,, nrioz = 2,44) von h= 85 nm und einer Gittertiefe von
d=60nm variiert. Abbildung 7.2 zeigt die simulierten und experimentell ermittelten
Transmissionsspektren fir die unterschiedlichen Gitterperioden. Die experimentellen
Spektren wurden zusatzlich durch das Spektrum der Mikroskoplampe und auf ihre
Intensitdtsmaxima normiert. Die Mikroskoplampe besitzt im blauen Spektralbereich
vergleichsweise wenig Intensitt. Zusatzlich nimmt die Lampenintensitat linear mit der
Wellenlange zu, weshalb alle aufgenommenen Spektren durch das Lampenspektrum normiert
werden. Der Einfluss der Lampe auf die Resonanzform wird dadurch bis zu einem gewissen

Grad herausgerechnet. Wie man an dem Spektrum flir das Gitter mit einer Periode von A=

180 nm sieht, ist das Signal sehr verrauscht.

Vergleicht man die Resonanzpositionen der simulierten und gemessenen Spektren,
unterscheiden sich die Postionen um 24 nm. Auch besitzen die experimentellen Resonanzen
eine deutlich bessere Gite. Dies spricht dafiir, dass die Strukturtiefe des abgeformten Gitters
im Vergeich zur Masterstruktur (d = 60 nm) flacher ist. Betrachtet man die simulierten
Resonanzspektren fur verschiedene Gittertiefen in Abbildung 7.2c veréndert sich nicht nur die
Resonanzposition sondern auch die Resonanzglte, was auf eine geringere Gittertiefe
schlieRen lasst. Nichtsdestotrotz wird die Resonanzposition in beiden Fallen um 41= 97 nm
verschoben, wodurch das Verhalten der simulierten photonischen Kristalle bedingt durch

Anderungen der Nanostruktur auf die hergestellten Proben tibertragen werden kann.

%2 Mit dem aus Kapitel 4.1. bekannten Simulationsmodell durchgefiihrt.
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Abbildung 7.2: (a) experimentelle und (b) simulierte Spektren der TE-Resonanz
flr verschiedene Gitterperioden A =/180 nm,...,250 nm] (t = 0,3, d = 60 nm,
h=85 nm, n= 2,44). c) TE-Resonanzspektren eines photonischen Kristall mit
einer Gitterperiode von A4 = 250 nm fur unterschiedliche Gittertiefen
d=1[10 nm,...,100 nm] (h =85 nm, n = 2,44).

Als weitere Diskrepanz zwischen Simulation und Experiment sind die unterschiedlichen
Resonanzformen zu nennen. Wahrend die Simulation eine Resonanz zeigt, die eher einer
Lorentz-Kurve ahnelt, sind bei der gemessenen Resonanz Doppekpeaks im
Transmissionsspektrum zu sehen®. Nach Barnes et al. [144] handelt es sich bei den
Doppelpeaks, um Moden an den Randern der photonischen Bandliicke (Bandkanten-Moden,
engl. band-edge modes). Die photonische Bandliicke befindet sich somit in der Mitte der
beiden Peaks. Aus Kapitel 2.2. haben wir gelernt, dass sich in photonischen Bandliicken keine
Wellenlangen ausbreiten konnen. Weil in den Simulationen mit einer ebenen Welle in perfekt
6= 0° eingestrahlt wird und die Strukturen ideal um 90° abfallende Flanken besitzen, zeigen

die Simulationsergebnisse dieses Verhalten nicht.

% Dies konnte bereits in friiheren Kapiteln beobachtet werden.
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7.1 Monoperiodische Gitterstrukturen

Die zwei Bandkanten-Moden sind nach Barnes et al. erst im Spektrum zu sehen, wenn
entweder ein Tastverhéltnis von t = 0,5 vorliegt und die Gittertiefe einen bestimmt Wert
tberschreitet oder die Struktur ein Tastverhaltnis von ¢ # 0,5 besitzt und Winkelanteile durch
z.B. schrage Einstrahlung oder schrage Strukturflanken auftreten. Liegen wie bei der
Simulation ein Tastverhéltnis von ¢#0,5 und ideale Verhéltnisse vor, pragt sich nur eine
Bandkanten-Mode aus. Durch den Charakterisierungsaufbau, speziell durch die Lochblende
vor der Mikroskoplampe, besitzt das Anregungslicht gewisse Winkelanteile, die dann diese
Resonanzform verursachen. Zur Verifizierung dieser Aussage wurde in den Simulationen der
Abstrahlwinkel der Anregelichtquelle in 1°-Schritten von -30° bis +30° geéndert. In
Abbildung 7.3 sind die daraus resultierenden TEy- und TMo-Resonanzen gegeniber der
Wellenlange auf der Y-Achse und des Anregewinkels () auf der X-Achse abgebildet. Die
Falschfarben geben die Intensitdt der Resonanzen wieder. Die Resonanzbander der
Bandkanten-Moden und die photonische Bandlucke sind fir TE- und TM-Polarisation
deutlich zu erkennen. Auch ist eine Aufspaltung der Resonanz und somit die Entstehung
dieser Doppelpeaks schon fir einen Winkel von +1° zu beobachten. Des Weiteren bildet sich

fur die hier simulierte Struktur bei 0° Einfallswinkel nur die obere Bandkanten-Mode aus.
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Abbildung 7.3: TE,- und TMjyp-Resonanzen eines monoperiodischen Gitters
(4 =250 nm,d=60nm, t=0,8, 90 nm TiO,) gegenuber der Wellenlange und des
Anrege- bzw. Kippwinkels 8 aufgetragen. Die Resonanzintensitaten werden durch
die Falschfarben wiedergegeben.

Welche der beiden Bandkantenmoden sich auspréagen und wie viel Intensitat sie besitzt,
kann (ber das Tastverhdltnis eingestellt werden. Die Transmissionsspektren der einzelnen
photonischen Kristalle in Abbildung 7.4 zeigen deutlich, dass bei hohen Tastverhaltnis

(t>0,5) die linke Bandkanten-Mode der TEy- Mode eine hohere Intensitat besitzt. Bei einem
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Tastverhéltnis von t = 0,5 ist das Intensitatsverhaltnis der Moden hingegen ausgeglichen,
wahrend bei einem Tastverhéltnis von t < 0,5 die Intensitat der rechten Bandkanten-Mode
starker ist. Fur die TMo-Mode kann dieses Verhalten in diesem Experiment nicht beobachtet
werden. Allerdings ist die Intensitdt der TMo-Mode bei einem Tastverhaltnis von t = 0,5

maximal.
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Abbildung 7.4: Resonanzspektren hergestellter, monoperiodischer Gitter mit
gleicher Gitterperiode 4= 250 nm und variierendem Tastgrad 0,2 <t <0,8.

Betrachtet man die Spektren bei unterschiedlichen Kippwinkeln, sind im Experiment die
beiden Bandkanten-Moden und die Bandliicke deutlich zu erkennen. Sie zeigen zudem, dass
die Resonanzen der Bandkanten-Moden je nach Tastverhéltnis unterschiedliche Intensitaten

besitzen.
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Abbildung 7.5: Experimentell ermittelte Spektren photonischer Kristalle
(A=250nm, h =85 nm TiO, (ntioo=2,44), d = 60 nm) in Abhéangigkeit der
Wellenlange und des Kippwinkels 6 mit einem Tastverhéltnis von (a) t= 0,8, (b)
t=0,5 und (c) t=0,2.

AuRerdem erzeugt die Struktur mit t=0,5 die breiteste Resonanz, wahrend fir 0,2<t<0,8
deutlich schmalere Resonanzen und somit bessere Glten entstehen. Fir die resonante
Anregung ist die Lichtenergie an der Oberflache entscheidend, welche laut Ganesh et al. [117]
durch die Resonanzgiite widergespiegelt wird. Zur Validierung dieser Aussage wird die
elektrische Feldstarke an der Oberflache, wie in Kapitel 4.3.1. beschrieben, und die Giite der
TEo-Mode anhand der Simulationsergebnisse jeder Struktur berechnet und gegeniiber dem

Tastverhéltnis aufgetragen (Abbildung 7.6).
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Abbildung 7.6: Elektrische Feldstarke |E|? und die Giite Q der simulierten TEo-
Resonanz aufgetragen Uber das Tastverhaltnis fiir ein Gitter mit 4 =200 nm,
d =60 nm, h= 285 nm.

Wie Abbildung 7.6 demonstriert, stimmen die Verladufe der Gite und der elektrischen

Feldstarke fir TE-Polarisation gut tberein. Deshalb wird fir folgende Betrachtungen die
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elektrische Feldstarke an der Oberflache berechnet und als VergleichsgréRe zwischen den
verschiedenen Nanostrukturen angegeben.

AuRerdem zeigt diese Abbildung, dass die Struktur mit einem Tastverhdltnis von t= 0,1
die groRte elektrische Feldstarke an der Oberfliche besitzt. Folglich sollte dieses
Tastverhéltnis fur eine resonante Anregung gewahlt werden. Allerdings lassen sich Strukturen
mit solchen geringen Stegbreiten nur schwer abformen, weswegen fur die folgenden

Simulationen ein Tastverhaltnis von t = 0,3 gewahlt wurde.

Variation der Wellenleiterschichtdicke

Die Untersuchung der Gittertiefe zur Steigerung der Anregungseffizienz wurde
ausfihrlich von Chaudhery et al. [118] dokumentiert. Hier wurde eine Gittertiefe von d = 15
nm als optimal identifiziert. Um die Simulationsergebnisse mit den experimentellen
Ergebnissen vergleichen zu kénnen, wurde allerdings in dieser Arbeit fiir jedes Gitter eine
Tiefe von d = 60 nm vorausgesetzt.

Die Einflisse der Wellenleiterschicht auf die elektrische Feldstarke werden zuné&chst
analysiert, indem die Schichtdicke von h = 40 nm stetig in 10 nm Schritten auf h = 150 nm
erhoht wird®. In Abbildung 7.7 sind sowohl die resultierende elektrische Feldstarke als auch
die Peakwellenldnge der Resonanz gegeniiber den Schichtdicken fir TE- und TM-
Polarisation aufgetragen. Wéhrend fir TM-Polarisation eine Schichtdicke von h = 80 nm
gewahlt werden sollte, um die elektrische Feldstarke zu maximieren, betragt die optimale
Schichtdicke fir die TE-Resonanz h = 110 nm. Auch ist hier eine um das Dreifache hohere

Feldstarke fur die TM-Resonanz zu beobachten.

24 Hier wurde ein Gitter mit einer Periode 4 = 200 nm, einer Gittertiefe von d = 80 nm und einem
Tastverhéltnis von t = 0,7 nm simuliert.
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Abbildung 7.7: Elektrische Feldstarke |E|? und Peakwellenlangen aufgetragen
gegeniiber der Schichtdicke fur (a) TM- und (b) TE- Resonanz. Die
Gitterparameter betragen hier 4 =200 nm, t = 0,3, d = 60 nm.

Um die Steigerung der Anregungseffizienz abzuschatzen, wurde ein planares Glassubstrat
ohne Gitter und ohne Wellenleiterschicht simuliert und die elektrische Feldstérke
(|[Egiasl?= 0,794) hierfir berechnet. Der Verstarkungsfaktor ergibt sich somit aus dem
Quotienten zwischen den elektrischen Feldstarken des photonischen Kristalls und des
Glassubstrates. Fir die TM-Resonanz mit einer Schichtdicke von h = 80 nm und einem
Tastverhéltnis von t= 0,3 ergibt sich daraus eine Verstarkung von 4,6. Das bedeutet, dass die
Lichtenergie an der Oberflache durch die photonischen Kristalle im Vergleich zu einem
Glassubstrat 4,6-fach starker ist und dadurch mehr Energie zur Anregung eines Fluorophors

zur Verfugung stiinde.

7.2. Floureszenzverstarkung mittels monoperiodischer

Gitterstrukturen

Wie aus der Literatur bekannt, besitzt Titandioxid, was hauptséchlich als
Wellenleitermaterial in dieser Arbeit verwendet wird, selbst lumineszierende Eigenschaften
[145], [146]. Fiur die Spektren in Abbildung 7.8 wurden das Absorptions- aus [146] und
Emissionsspektrum aus [145] fur TiO, eingelesen und zusammen mit den
Transmissionsspektren des Fluoreszenzfilterwirfels (L5 ET, Leica Mikrosysteme Vertrieb
GmbH) [147] und den einzelnen Resonanzspektren der hergestellten photonischen Kristalle
abgebildet (Abbildung 7.8).

Auf einem Substrat befinden sich acht monoperiodische Gitterstrukturen mit
unterschiedlichen Perioden (4 = [180,...,250]) mit gleicher Gittertiefe (d= 65 nm), gleichem
Tastverhaltnis (t=0,7) und einer Schichtdicke von h= 85 nm (nrio2= 2,44). Die Flache je
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Struktur betrégt 2 x 2 mm2 und die Strukturen sind in einer Matrix von 3 x 3 Strukturen auf
dem 25 x 25 mm2 grof3en Substrat angeordnet.

Bei der Betrachtung aller Spektren ist zu sehen, dass die Resonanzen mit den drei groten
Gitterperioden zum einen im Bereich des Anregungslichtes (Abs. Leica) und zum anderen im
Absorptionsmaximum der TiO,-Schicht liegen. Aus diesem Grund ist fir diese Gitter eine

Erhohung der TiO,-Lumineszenz zu erwarten.

/\ DAbs. TiO,
.Em TiO,

--'Abs. Leica

-—'Em. Leica

A=180 nm

A=190 nm

A=200 nm

—A=210 nm

\ —A=220 nm
— A=230 nm

\ — A=240 nm

/ — A=250 nm

3050 400 450 500 550 600 630 700
Wellenldnge [nm]

e —————

=

<
=)

Intensitét / Absorption

e
[3®]
G

Y

Abbildung 7.8: Das Absorptions- (Abs. TiO;) [146] und Emissionsspektrum
(Em. TiOy) [145] von TiO; zusammen mit den Transmissionsspektren des
Fluoreszenzfilters (Em. Leica, Abs. Leica) und den Resonanzspektren der
photonischen Kristalle, die sich auf einem Substrat befinden.

Mit der Kamera (MC170 HD, Leica Mikrosysteme Vertriecb GmbH) des
Fluoreszenzmikroskops (DMi8, Leica Mikrosysteme Vertrieb GmbH), in das der Filterwdrfel
eingebaut ist, wird nun die Lumineszenz fur jede einzelne Struktur betrachtet. Als Beispiel
sind Lumineszenzbilder vom Ubergang zwischen strukturiertem und nicht strukturiertem
Bereich von drei verschiedenen Gitterperioden gezeigt (Abbildung 7.9). Eine deutlich starkere
Lumineszenz der TiO,-Schicht ist bereits in diesen Bildern fir das Feld mit einer

Gitterperiode von A = 250 nm zu erkennen.
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Abbildung 7.9: Lumineszenzbilder vom Ubergang zwischen strukturierten und
unstrukturierten Bereich. Die Strukturen besitzen eine Gitterperiode von
(@) 4=250 nm, (b) 4 = 230 nm und (c) 4 = 210 nm. Es ist eine deutliche
Lumineszenzsteigerung des TiO, durch die Gitterstruktur zu verzeichnen.

Zur genaueren Charakterisierung wurden fur jedes aufgenommene Lumineszenzbild die
Intensitaten des grinen Farbkanals extrahiert und der Mittelwert Gber alle Intensitaten jeweils
in den Bereichen mit und ohne Struktur berechnet. Abbildung 7.10 zeigt die resultierenden
Intensitatswerte fir die verschiedenen Gitterperioden. Die Berechnung der Intensitatswerte
auf dem strukturierten und unstrukturierten Bereich bestétigen, dass fur 4 = 250 nm die groRte
Verstarkung mit 1,65 erzeugt wird, wahrend mit geringer werdender Gitterperiode die
Verstarkung durch den photonischen Kristall entsprechend schwéacher wird. Dies

demonstriert, dass eine Steigerung der Anregeeffizienz erreicht wurde.
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Abbildung 7.10: Mittlere Intensitdten aus den Lumineszenzbildern flr
strukturierte und unstrukturierte Bereiche. Die Intensitatswerte wurden aus dem
grunen Farbkanal der Bilder fur jede Gitterperiode berechnet.
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Aus Kapitel 7.1. haben wir gelernt, dass sich zum einen die Resonanzen der
Bandkantenmoden mit Erhéhung des Belichtungswinkels bzw. Kippwinkels auseinander
bewegen und zum anderen die Intensitdt der Resonanzen uber das Tastverhaltnis eingestellt
werden kann. Diese Effekte kdnnten nun genutzt werden, um sowohl die Anregungs- als auch
die Emmissionseffizienz eines Fluorophors zu erhéhen, indem ein Kippwinkel eingestellt
wird, bei dem die Resonanz der einen Bandkantenmode auf das Absorptionsspektrum und die
Resonanz der anderen Bandkantenmode auf das Emmissionspektrum des Fluorophores
abgestimmt wird. In Abbildung 7.11a ist zu sehen, dass durch einen Kippwinkel von 6 = 8°
die Resonanzen in den Transmissionspektren des Fluoreszenzfilters liegen. Flr 6 = 2° liegt
die Resonanz der einen Bandkantenmode hingegen genau zwischen den beiden
Transmissionspektren. Fir dieses Experiment wird eine Struktur mit einer Gitterperiode von
A = 250 nm und mit einem Tastverhéltnis von t = 0,5 gewahlt, damit die beiden
Bandkantenmoden nahezu die gleiche Intensitat besitzen. Erneut werden Lumineszenzbilder
der TiO,-Oberflache fir verschiedene Kippwinkel aufgenommen und die Intensitatswerte auf
den strukturierten und unstrukturierten Bereichen flr jedes Lumineszenzbild berechnet.

Obwohl die Resonanzen bei einem Kippwinkel von 8 = 8° auf die Transmissionsspektren
des Fluoreszenzfilters abgestimmt sind, ist hier eine geringere Verstarkung der Lumineszenz
als bei einem Kippwinkel von &= 2° zu beobachten (Abbildung 7.11b). Allerdings wird bei
genauerer Betrachtung der einzelnen Spektren deutlich, dass sich die Resonanz der linken
Bandkantenmode fiir 8= 8° (Ares(6= 8°) =470 nm) deutlich neben dem Absorptionsmaximum
von TiO, befindet und somit das TiO, nicht ideal anregt. Die Resonanz fir 6 = 2°
(Ares(@=2°) = 486 nm) liegt hingegen im Absorptionsmaximum und ermdglicht damit eine
deutlich effizientere Anregung, was in einer héheren Lumineszenz resultiert. Die Resonanzen
fur einen Kippwinkel von = 6° sind hingegen zum einen auf die Transmissionsspektren und

zum anderen besser auf das TiO, abgestimmt, weswegen bei diesem Kippwinkel eine héhere
Lumineszenz zu sehen ist. Jedoch ist diese immer noch schwacher als die resonante Anregung
unter @ = 0°. Generell kann eine Verstarkung der Lumiszenz durch strukturierte Wellenleiter
erzeugt werden, jedoch konnte hier keine weitere Verstdrkung durch die Wahl eines

geeigneten Kippwinkels erzielt werden.
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Abbildung 7.11: a) Das Absorptions- (Abs. TiO,) [146] und Emissionsspektrum
(Em. TiOy) [145] von TiO, zusammen mit den Transmissionsspektren des
Fluoreszenzfilters (Em. Leica, Abs. Leica) und den Resonanzspektren des
photonischen Kristalls (A = 250 nm, t = 0,5, d = 60 nm, h = 85 nm) fir
unterschiedliche Kippwinkel 6. b) Mittlere Intensitaten aus den resultierenden
Lumineszenzbildern bei unterschiedlichen Kippwinkeln flr strukturierte und
unstrukturierte Bereiche.

7.3. Multiperiodische Gitterstrukturen

Wie im Kapitel 7.2. dargestellt wurde, ist die Fluoreszenzverstarkung eines Fluorophors
mit monoperiodischen Gittern durch resonante Anregung unter & = 0° moglich. Durch
Verkippung des Substrats wurde versucht die Resonanzen der Bandkantenmoden auf die
Absorptions- und Emmissionsspektren von TiO, abzustimmen, um eine weitere
Fluoreszenzverstarkung durch sowohl eine resonante Anregung als auch resonante Emmission
zu ermoglichen. Dafiir mussten die Resonanzen gleichzeitig im Absorptions- als auch im
Emmissionsmaximum liegen. Dies war mit Hilfe des Kippwinkels nicht mdéglich, so dass
keine weitere Verstarkung erzielt werden konnte. Mulitperiodische Gitter hingegen sind, wie
in Kapitel 2.2.2. vorgestellt, in der Lage mehrere Resonanzen gemal ihrer Ausgangsgitter
auszubilden. Durch Uberlagerung von zwei geeigneten monoperiodischen Gittern kénnen
zwei Resonanzen erzeugt werden, deren spektrale Position auf das Maximum der Absorption
und der Emission eines Fluorophors abgestimmt sind. Abbildung 7.12 zeigt die experimentell
ermittelten und simulierten Resonanzen eines zweiperiodischen Gitters mit A4; = 200 nm,
A;=250 nm, t; = t, = 0,3 und einer Schichtdicke von h = 70 nm. Simulation (nur TE) und
Experiment stimmen bis auf die Intensitaten sehr gut Uberein. Da in der Simulation mit rein
reellen Brechungsindices gerechnet wird, wird die Absorption in den Materialien nicht
berticksichtigt, was diesen Unterschied erklart. Auch ist die ganz linke Resonanz
systembedingt nicht im Experiment zu sehen. Wie Kapitel 7.1. bereits erwahnt, besitzt die
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Mikroskoplampe in diesem Spektralbereich sehr wenig Intensitdt. Dies und die
Transmissionseigenschaften der Messaufbaukomponenten fiir so geringe Wellenléangen fuhren
zu einer Unterdriickung dieser Resonanz.

Im Folgenden werden die Resonanzen mit einer niedrigeren Resonanzwellenldnge mit A4
und Resonanzen mit héheren Resonanzwellenlangen mit Az, bezeichnet. In den Simulationen

treten sowohl zwei TE- als auch zwei TM-Resonanzen auf, die im Experiment nicht immer
sichtbar sind.
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Abbildung 7.12.: Simulierte (nur TE) wund experimentell ermittelte
Resonanzspektren eines zweiperiodischen Gitters mit 4; = 200 nm, 4, = 250 nm,
t;=t,= 0,3, Schichtdicke von h = 70 nm und Tiefe von d= 60 nm.

Variation der Wellenleiterschichtdicke

Fir ein zweiperiodisches Gitter wird nun die optimale Schichtdicke ermittelt. In
Abbildung 7.13 sind die Peakwellenlangen der einzelnen Resonanzen und die dazugehorigen
elektrischen Feldstarken fur TM- (a) und TE-Polarisation (b) gegenuber den Schichtdicken
aufgetragen. Ab einer Schichtdicke von h = 90 nm entstehen TE-Moden héherer Ordnung.
Diese besitzen aber im Vergleich zu den TE,-Moden eine deutlich geringere Intensitét.
Wahrend fir die TEy-Resonanz Argo g die elektrische Feldstarke linear mit der Schichtdicke
abnimmt, bildet sich fiir Argor:s bei h = 90 nm ein Maximum aus. Es ergibt sich bei dieser
Schichtdicke ein Verstarkungsfaktor von 1,92.

Bei TM-polarisiertem Licht bilden sich in diesem Schichtdickenbereich keine héheren
Ordnungen aus. Ein Maximum der Feldstdrke kann aber fiir beide Resonanzen gefunden

werden. Fir Resonanz Arv,r: ist h = 70 nm und fir Resonanz Arvgrz h = 80 nm optimal.
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Prozessbedingt sollte jedoch eine Schichtdicke von h= 80 nm gewéhlt werden, da die dadurch
resultierende Feldstarke fur Arm,r1 Nur geringfiigig schwécher ist. Die Verstarkung betragt
demzufolge das 2,78-fache flr Arv g1 und das 2,61-fache fur Aru ro.
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Abbildung 7.13: Elektrische Feldstarke |E|? und Peakwellenldngen aufgetragen
gegeniiber der Schichtdicke fir (a) TM- und (b) TE- Resonanzen des
zweiperiodischen Gitters.

Variation der Tastverhaltnisse

Das Tastverhaltnis wird nun fir jedes Ausgangsgitter von ¢; =¢, = 0,2 bis ¢, =¢, = 0,8
variiert und die elektrische Feldstarke an der Oberflache berechnet (Abbildung 7.14). Wahit
man fur die erste Periode ein Tastverhaltnis von t; = 0,2 und fir die zweite eines von t, = 0,5,
wird eine elektrische Feldstarke mit diesem Gitter im TE-Fall erzeugt, welche 2,2-mal starker
im Vergleich zu Glas ist.
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Abbildung 7.14: Elektrische Feldstarke fir TE-Resonanz (a) mit geringerer
Resonanzwellenlange (4r:) und (b) mit hoherer Resonanzwellenldnge (Ar2). ES
werden die Tastverhaltnisse jedes Ausgangsgitters eines zweiperiodischen Gitters
gegeneinander aufgetragen.
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Kapitel 7 Fluoreszenzverstarkung mittels nanostrukturierter Wellenleiter

Fur die TM-Resonanzen sollte hingegen die erste Periode ein Tastverhéltnis von t;=0,5
und die zweite eines von t, = 0,2 besitzen, um eine 4,2-fach groRere Feldstarke gegenuber
einem Glassubstrat zu erreichen (Abbildung 7.15). Die Verstarkungen, die mit
zweiperiodischen Gittern erzielt wurden, liegen in derselben GréRenordnung wie die
monoperiodischen Gitter. Jedoch unterstiitzen multiperiodische Gitterstrukturen die
Ausbreitung mehrerer Resonanzen, welche auf das Absorptions- und das Emissionsspektrum
jedes beliebigen Fluorophors durch die geeignte Wahl der Ausgangsgitterperioden
abgestimmt werden kénnen. Dadurch ist sowohl eine Steigerung der Anregungseffizienz als

auch der Emissionsintensitat mit einer einzigen Struktur denkbar.
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Abbildung 7.15: Elektrische Feldstéarke fir TM-Resonanz (a) mit geringerer
Resonanzwellenlénge (4r1) und (b) mit hoherer Resonanzwellenldnge (grz). ES
werden die Tastverhaltnisse jedes Ausgangsgitters eines zweiperiodischen Gitters
gegeneinander aufgetragen.

7.4. Zusammenfassung

Es wurden in diesem Kapitel zun&chst monoperiodische Nanostrukturen und deren
Resonanzeigenschaften in Abhédngigkeit der Gitterperiode, der Gittertiefe und des
Tastverhéltnisses experimentell und theoretisch analysiert, um die Anregungseffizienz von
Fluorophoren durch eine geeignete Wahl der Strukturparameter zu steigern. Anhand von
Analysen der elektrischen Feldstarke wurde festgestellt, dass fiir diese Strukturen besonders
durch die TM-Resonanz die Lichtenergie im Vergleich zu einem normalen Glassubstrat an
der Oberflache verstarkt wird. Eine Dicke der Wellenleiterschicht von h = 80 nm und ein
Tastverhaltnis von t = 0,3 sollte gewéhlt werden, um eine Verstarkung der Lichtenergie um
das 4,6-fache zu erzielen. Experimentell wurde eine Lumineszenzverstarkung von Titandioxid
um das 1,65-Fache durch die Verwendung eines monoperiodischen Gitters nachgewiesen, in

dem die Resonanz auf das Absorptionsmaximum von TiO, abgestimmt und somit resonant
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angeregt wurde. Um die Lumineszenz noch weiter verstarken zu koénnen, wurde durch
unterschiedliche Verkippung der monoperiodischen Gitterstruktur versucht die Resonanzen
der Bandkantenmoden sowohl auf das Absorptions- als auch auf das Emmissionsspektrum
von TiO, abzustimmen. Durch die spektrale Untersuchung der Resonanzpositionen und der
Resonanzintensitaten der beiden Bandkantenmoden unter verschiedenen Kippwinkeln konnte
zum einen ein geeigneter Kippwinkel fir eine resonante Anregung und Emmission
identifiziert werden. Zum anderen konnte festgestellt werden, dass bei einem Tastverhéltnis
von t = 0,5 die Resonanzintensititen mit Erhohung des Kippwinkels fur beide
Bandkantenmoden nahezu gleich sind. Lumineszenzexperimente mit einer Gitterstruktur, die

dieses Tastverhéltnis und eine Gitterperiode von A = 250 nm besitzt, ergaben allerdings flr

eine Verkippung um 6 = 6°eine um 6,8% schwachere Verstarkung im Vergleich zur nicht
verkippten Struktur. Weil durch die Verkippung die Resonanzpositionen nicht ideal auf die
Lumineszenz von TiO, abgestimmt werden kann, wurden in einer Studie zweiperiodische
Gitterstrukturen und deren Strukturparameter untersucht. Analysen der elektrischen
Feldstarke ergaben, dass bei zweiperiodischen Gittern auch TM-Resonanzen am meisten
Licht an der Oberflache flihren. Fir TM-Resonanzen wird der Verstarkungsfaktor maximal,
wenn fir die erste Periode ein Tastverhéltnis von t; = 0,5 und fir die zweite t, = 0,3 und eine

Dicke der Wellenleiterschicht von h= 80 nm gewahlt wird.

137






Kapitel 8

Zusammenfassung und Ausblick

139



Kapitel 8 Zusammenfassung und Ausblick

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein optischer Biosensor flr die mobile, markerfreie und
parallele Detektion von mehreren Proteinen vorgestellt, der aus einem mit verschiedenen
Rezeptoren funktionalisierten photonischen Kristall als Signalumwandler besteht und mit
einem Kamera-basierten Messgerdt ausgelesen wird. Die Integration des photonischen
Kristall-Sensors in einen Testchip ermdglichte die Detektion von Biotin in Vollblut.

Hierfir wurde zunédchst der photonische Kiristall Uber UV-Nanopréagelithographie
hergestellt. Zur Vervielféltigung einer Nanostruktur von einem Master wurden zwei Prozesse
vorgestellt. Diese unterschieden sich im Material des Polymerstempels. Zundchst wurde
reines PDMS (ber den Master gegossen und ausgehértet. Mit diesem Stempel wurde die
Nanostruktur auf ein mit Fotolack beschichtetes Glassubstrat gepragt, indem der Lack samt
dem Stempel mit UV-Licht ausgehdrtet wurde. Das Abscheiden eines hochbrechenden
Materials wie Titandioxid oder Niob(V)-Oxid auf die nun nanostrukturierte Oberflache des
Substrats finalisierte die Herstellung des photonischen Kristalls. Mit Hilfe von REM-
Aufnahmen wurde die Qualitdt der Abformung charakterisiert. Zur Abformung von
Strukturen mit einem héheren Aspektverhéltnis konnte ein Kollabieren der Stege aufgrund der
Eigenschaften von reinem PDMS beobachten werden, weshalb alternativ h-PDMS als
Stempelmaterial untersucht wurde. Hiermit wurde die Abformungsqualitat verbessert und
Gitterstrukturen mit steileren Flanken hergestellt.

Als Nachstes wurden Rezeptoren uber Oberflachenchemie kovalent an die Oberflache des
photonischen Kristalls gebunden. Dafir wurde die Oberflache des photonischen Kristalls
zuerst Uber Silanisierung und Crosslinker-Anbindung flachig funktionalisiert. Um mehrere
Proteine mit nur einem Sensor nachweisen zu kénnen, wurden hier zwei Prozesse zur lokalen
Immobilisierung von Rezeptoren vorgestellt. Die erste Methode erfolgte (ber das
tropfenweise Aufbringen der Rezeptoren (Spotten). Bei der anderen Methode wurde hingegen
uber eine strukturierte Fotolackmaske die zu funktionalisierenden Stellen vorgegeben.
AbschlieRend wurden die freien Funktionsgruppen des Crosslinkers mit BSA und
Ethanolamin passiviert. Um die Funktionalitdt dieser Methoden nachweisen zu kénnen,
wurden Fluoreszenzfarbstoffe anstelle der Rezeptoren an die Obefldche des photonischen
Kristalls gebunden und die Proben unter einem Fluoreszenzmikroskop charaktersiert. Die
funktionalisierten Bereiche waren dabei klar sichtbar.

Des Weiteren wurden verschiedene Nanostrukturen zur resonanten Anregung von
Fluorophoren und zur Steigerung der Ober- und Gesamtempfindlichkeit untersucht. Fir die
resonante Anregung von Fluorophoren muss die Lichtenergie an der Oberflache und somit die

Intensitat der evaneszenten Welle gesteigert werden. Die Einflisse der Tastverhdltnisse und
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der Dicke der Wellenleiterschicht auf die Lichtenergie wurden theoretisch fir mono- und
zweiperiodische Gitter betrachtet und mit der Lichtenergie von einer planaren Glasoberflache
verglichen. Fir eine monoperiodische Struktur in einem photonischen Kristall kann eine
Verstarkung um das 4,6-fache erzielt werden, wenn die TM-Resonanz mit einem
Tastverhéltnis von t = 0,3 und eine 80 nm dicken Wellenleiterschicht gewahlt wird. Durch die
Uberlagerung von zwei monoperiodischen Gittern konnte eine zweiperiodische Struktur
erzeugt werden, welche entsprechend zu den Ausgangsgittern die Ausbildung mehrerer
Resonanzen unterstitzt. Diese ermdglichen die Abstimmung der Resonanzen sowohl auf das
Absorptions- als auch auf das Emissionsspektrum eines Fluorophoren, womit neben einer
resonanten Anregung eine resonante Emission moglich wére. Dieser zweiperiodische Kristall
erzeugte eine dhnliche Verstarkung fir TM-Polarisation. Hier liegt das Optimum bei einer
Schichtdicke von ebenfalls h=80 nm und Tastverhéltnissen von t; = 0,5 und t, = 0,2. Im
Experiment konnte gezeigt werden, dass bereits mit der TE-Resonanz eines
monoperiodischen Kristalls die Lumineszenz von Titandioxid um das 1,62-fache durch
resonante Anregung gesteigert werden konnte.

Fur die markerfreie Biosensorik wurden mono-, multi- und aperiodische Gitterstrukturen
hinsichtlich einer mdglichen Empfindlichkeitssteigerung untersucht. Dafur wurden die
Gesamtempfindlichkeit mit refraktometrischen Messungen und die Glte der Resonanzen
bestimmt. Durch die Wahl der TM-Resonanz in einem monoperiodischen Kristall wurde
simulativ eine Gesamtempfindlichkeit von 92,37 nm/RIU und im Experiment von 57,27
nm/RIU festgestellt. Fir multi- und aperiodische Strukturen konnte keine signifikante
Steigerung der Empfindlichkeit festgestellt werden. Jedoch nahm die Giite mit der Unordnung
in der Gitterstruktur, von rein mono- tiber multi- bis zu aperiodisch, teilweise zu. Auch konnte
in Simulationen und im Experiment eine Lokalisierung der quasi-gefiihrten Moden
beobachtet, die laut den Simulationen mit einer deutlichen Felderhéhung an der Oberflache
einhergehen.

Nachdem identifiziert werden konnte, dass sich die TM-Resonanz eines
monoperiodischen Kiristalls aufgrund der Empfindlichkeit am Besten zur markerfreien
Biosensorik eignet, wurden verschiedene bildgebende Messverfahren zur parallelen Detektion
mehrerer Proteine entwickelt.

Zunéchst wird ein kompaktes Kamera-basiertes Messgerat vorgestellt, mit dem der
photonische Kristall in Transmission ausgelesen wird. Dieses Messgerat wurde anhand von
refraktometrischen Messungen detailliert charakterisiert. Dabei wurde festgestellt, dass dieses

System ein deutliches Driftverhalten Uber die Zeit zeigt, welches sich negativ auf das
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Messsignal auswirkt. Durch einen in MATLAB implementierten Algorithmus konnte das
Driftverhalten kompensiert werden, so dass im Signal allein die Anbindungsvorgénge der
Proteine zu sehen sind. Durch die Anwendung des Algorithmuses konnte mit diesem Kamera-
basiertem Messgerét die spezifische Anbindung von drei verschiedenen Proteinen (CD40
Ligand Antikorper, EGF Antikérper und Streptavidin) an sechs Bindungspositionen
nachgewiesen werden. Mit einem experimentell nachgewiesenen Detektionslimit von LOD =
9,0 nM (1,35 pg/ml) des Proteins CD40 Ligand Antikdorper in Puffer gehort dieses System im
Vergleich zu anderen dokumentierten intensitatsbasierten Messmethodiken zu den
empfindlichsten.

Als Weiterentwicklung dieses Kamera-basierten Messgerats wurden zwei Ansétze zur
Realisierung eines Smartphone-Adapters présentiert, der die LED des Smartphones als
Anregelichtquelle und die Smartphone-Kamera als Detektor verwendet. Dabei wird der
photonische Kristall in Reflexion betrieben. Mit einer Diffusorplatte vor der Smartphone-LED
wurde eine homogenere Ausleuchtung des photonischen Kristalls im Vergleich zu einer
direkten Beleuchtung ohne Diffusor und dadurch ein Optik-freies Design erreicht. Durch eine
telezentrische Abbildung und die Umlenkung des LED-Lichtes Uber ein rechtwinkliges
Prisma und einen 50:50 Strahlteiler in den Strahlengang der Kamera, wurde die homogene
Verteilung des Lichts noch weiter gesteigert. Durch refraktometrische Messungen wurden
beide Designs spektral und photometrisch charakterisiert. Mit dem Optik-freien Design
konnte ein Detektionslimit von LOD = 1,4-10° RIU erreicht, wahrend der Adapter mit
telezentrischer Optik hingegen nur ein Detektionslimit von LOD = 2,1-10° RIU besitzt. Die
Empfindlichkeit dieser Messsysteme ist jedoch zu gering fir die Anwendung in der
patientennahen Diagnostik.

Um diesen photonischen Kristall-Biosensor noch kompakter und somit interessanter fir
die patientennahe Diagnostik zu gestalten, wurde zusatzlich ein Testchip zur Proteindetektion
in Vollblut vorgestellt. Dieser konzipierte Testchip benétigt lediglich ein Probenvolumen von
nur 200 pl Vollblut, welches auf dem Chip so gefiltert wird, dass ausschlieBlich Blutserum
zur Sensorkammer geleitet wird. In die Sensorkammer wird dann der funktionalisierte
photonische Kristall platziert. Die Filtereigenschaften der Filtermembran wurden anhand von
verschieden grol3en, fluoreszierenden Mikrobeads analysiert. Es stellte sich heraus, dass
Partikel kleiner als 3 um den Filter passieren konnen und das Hintergrundsignal bei der
Proteindetektion  signifikant  beeinflussen. Die FlieReigenschaften innerhalb  der
Sensorkammer wurden zudem mittels Brechungsindexmessungen charakterisiert. Auch diese

FlieReigenschaften besitzen einen negativen Einlfuss auf das Hintergrundsignal.
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Nichtsdestotrotz konnten 500 nmol/l Biotin an zwei Bindungsstellen in Puffer und an einer
Bindungsstelle in VVollblut erfolgreich mit diesem Testchip detektiert werden.

Um aus dem in dieser Arbeit vorgestellten Biosensor ein marktfahiges Produkt zu
realisieren, bendtigt es noch weitere Entwicklungsarbeit. Die Varianz der Signalamplituden
bei der Detektion von demselben Protein bei gleicher Proteinkonzentration ist zu grof3, um
verlassliche Aussagen treffen zu konnen. Systemseitig konnte beispielsweise die
Ausleuchtung des photonischen Kiristalls durch eine telezentrische oder eine Kondensor-Optik
verbessert werden, so dass der Intensitatsunterschied zwischen Bildmitte und Bildrand
minimiert wird. Auf Sensorebene sind klar die per Hand aufgetropften Rezeptoren als
Verbesserungsmanahme zu nennen. Uber maschinelle Spotter sollten eine gleichmaRigere
Auftragung der Rezeptoren und gleichgrol3e Spots die Varianz der Signalamplituden deutlich
verringern.

Um fur die Diagnostik relevante Proteinkonzentrationen detektieren zu konnen, ist es
notwendig, die Empfindlichkeit der photonischen Kristalle zu steigern. Hier konnte durch die
gezielte Platzierung der Rezeptoren an den ,,Hotspots®, die in multi- und aperiodischen
Strukturen entstehen, eine deutliche Steigerung der Empfindlichkeit erreicht werden. Zudem
wurde simulativ  bereits gezeigt, welche strukturellen MalRnahmen noch zur
Empfindlichkeitssteigerung ergriffen werden kdnnen.

Allgemein besitzt diese bildgebende Technologie groRes Potential flir die patientennahe
Diagnostik, wenn diese Verbesserungen umgesetzt werden koénnen. Dadurch, dass
beispielsweise eine Sensorflache von 1 cm2 mit diesem Messgerat ausgelesen werden kann,
ist es moglich 20 x 20 = 400 Rezeptorpositionen mit einem Durchmesser von 350 um auf den
Sensor zu platzieren. Als Resultat waren 40% der Gesamtflache belegt und genug freie
Stellen kénnen zur Driftkompensation genutzt werden. Diese hohe Zahl zeigt, dass eine breite
Palette von Risikomarkern parallel ausgelesen werden kann. Somit st diese
Plattformtechnolgie vielversprechend fur zukunftige Anwendungen in der patientennahen
Diagnostik.
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Nb,Os
NH2-2xHEG-
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NH2-HEG-
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Abklrzungen

CDA40 Ligand Antikorper

EGF Antikorper

(3-Aminopropyl)triethoxysilan

Antireflexion

Bovine Serum Albumin

biotinylisiertes Bovine Serum Albumin
Computer-unterstiitztes Design (engl. computer aided design)
charge-coupled device

Complementary metal-oxide-semiconductor

4¢, 6-diamidino-2-phenylindole

deionisiert

N,N- Dimethylformamid
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finite-difference time domain
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Aptamer, mit einem Spacer zwischen Aminogruppe und Aptamer
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1,4-Phenylene Diisothiocyanat
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™

tris
USB
uv
VDT-731

Polydimethylsiloxan
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Polymethylmethacrylat

quasi-gefiihrte Modes

Methode der gekoppelten Wellen (engl. rigorous coupled-wave analysis)
Rasterelektronenmikroskop

Einheit des Brechungsindexes (engl. refractive index unit)
Oberflachenplasmonenresonanz (engl. surface plasmon resonance)
transversal elektrisch

Titandioxid

transversal magnetisch

Tris(hydroxymethyl)-aminomethan

Universal Serial Bus

Ultraviolett

Vinylmethysiloxan-Dimethylsiloxan-Kopolymer
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H magnetische Feldstarke

7 elektrische Stromdichte

p elektrische Raumsladungsdichte

& elektrische Feldkonstante im Vakuum
& relative Permittivitat

Uo magnetische Feldkonstante im Vakuum
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Co Lichtgeschwindigkeit im Vakuum

c Lichtgeschwindigkeit im Medium

n Brechungsindex

Neff effektiver Brechungsindex

ng Brechungsindex des Substrats

ny Brechungsindex des Wellenleiters

ny Brechungsindex des umgebenden Mediums
R beliebiger Gittervektor

7 Ortsvektor

k Wellenvektor

ko Betrag des Wellenvektors
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Ao Lichtwellenldnge im Vakuum

Ares zentrale Resonanzwellenlénge

0 Einfallswinkel des Lichts
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m Beugungsordnung
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A Periodizitat
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R

= X

N -~ Q9
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Resonanzgiite
Tastverhéltnis
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Messwerte
arithmetische Mittel
Anzahl der Messpunkte
Standardabweichung
Intensitat
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Anzahl der Bilder
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A.1 Herstellung von Nanostrukturen mit reinem PDMS

Nr. | Prozessschritt: Prozessparameter:
1 PDMS anmischen Sylgard 184, Curing Agent, 8:1
20 min mischen, Stufe 1-2 (IKA Tube Drive) PDMS auf
Master gieRen
. 15-20 min im Vakuum evakuieren bis keine Blasen mehr
2 Evakuieren : .
im PDMS sind
iy 20 min bei 130°C im Ofen oder 20-30 min bei 130°C auf
3 Ausharten . .
der Heizplatte erhitzen
: Gehartetes PDMS vorsichtig vom Master trennen und
4 Ausschneiden -
zurechtschneiden
5 Substrate reinigen ;JItraschaIIbad 15 min Aceton, 15 min Isopropanol Stufe
. Substrate mind. 10 min bei 160°C auf die Heizplatte, 2
6 Dehydrieren : -
min abkihlen
) ) ) 150ul pro Substrat,
7 Spincoating Amoprime .
Progr.: Amonil: 30sec, 3000rpm
) 2 min Heizplatte 115°C,
8 Ausbacken Amoprime ) )
2 min abkihlen
] ] ] 150ul pro Substrat,
9 Spincoating Amonil .
Progr.: Amonil: 30 sec, 3000rpm
PDMS-Stempel auf Stempel leicht andriicken, Blasen entlang der
10 . y
belacktes Substrat Gitterstruktur herausdriicken
11 Belichten UV-Lampe 3min vorheizen, 1min belichten, Abstand
10cm
12 PDMS-Stempel abziehen | Vorsichtig entlang der Gitterstruktur abziehen
13 Sputtern des Wellenleiters | Schichtdicke:
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A2. Herstellung der Nanostruktur mit h-PDMS

Nr. | Prozessschritt: Prozessparameter:
Mischung:
3,49 vinyl PDMS (VDT-731)
1. h-PDMS anmischen 18ul Pt catalyst
1 Tropfen Tertamethyltetravinyl-cyclotetrasiloxane
- per Hand mit Spatel gut vermischen
. 1g Hydrosilan Prepolymer (HMS-301) in die h-
2. h-PDMS fertig stellen PDMS Lésung riihren
3. Evakuieren Mischung 2 Min. in Evakuierungskammer aus gasen
- Teflonform vorbereiten
: - leb
4, h-PDMS auf Master verteilen Teflonform auf Master kleben
-200ul h-PDMS auf Master tropfen und
gleichmé&Rig verteilen lassen
5. h-PDMS aushérten 30 min bei 60°C
Sylgard 184, Curing Agent, 8:1
6. PDMS anmischen o _
15 min mischen, Stufe 1-2 (IKA Tube Drive)
Evakuieren 15-20 min im Vakuum evakuieren bis keine Blasen
/. mehr im PDMS sind
. - U [ : ie F kompl
8 PDMS in Form gieRen PIZ?'I\/IS_ dariiber gielRen, so dass die Form komplett
gefullt ist
Q. Ausharten 60 min bei 60°C im Ofen
-Master samt PDMS aus der Form schneiden
10. | Ausschneiden -Gehértetes PDMS vorsichtig vom Master trennen
und zurechtschneiden
- Teflonform vorbereiten
11 | PDMS auf Master verteilen - Teflonform auf Master kleben

- PDMS auf Master geben und gleichméRig verteilen
lassen
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12. | Aushérten 20 min bei 130°C im Ofen erhitzen
: Gehartetes PDMS vorsichtig vom Master trennen und
13. | Ausschneiden .
zurechtschneiden
- Ultraschallbad 5 min Aceton, 5 min Isopropanol
14. | Substrate reinigen
Stufe 3
. Substrate mind. 10 min bei 160°C auf die Heizplatte,
15. Dehydrieren . )
2 min abkuhlen
) _ ) 150ul pro Substrat,
16. | Spincoating Amoprime _
Progr.: Amonil: 30sec, 3000rpm
) 2 min Heizplatte 115°C,
17. | Ausbacken Amoprime
2 min abkuhlen
) _ _ 150ul pro Substrat,
18. | Spincoating Amonil _
Progr.: Amonil: 30 sec, 3000rpm
PDMS-Stempel auf _
19. Stempel leicht andriicken, Blasen herausdriicken
belacktes Substrat
20 Belichten UV-Lampe 3min vorheizen, 1min 20 sek belichten,
' Abstand 10cm
21. | PDMS-Stempel abziehen Vorsichtig entlang der Gitterstruktur abziehen
22. Aufsputtern TiO, Schichtdicke
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A3. Lokale Funktionalisierung mittels Spotten

Nr. | Prozessschritt: Prozessparameter: Bemerkungen:
1 Plasmaveraschen- 5 Minuten 50W 802
Oberfl&che aktivieren
, | photonische Kristalle | 5 min Ethanol, in Glovebox
remigen 5 min Methanol
o fir 25 ml Lésung:
Silanisierung — in Glovebox
3 ) Methanol: 24.75 mi
Ldsung herstellen
APTES: 0.260 ml
Silanisierung — 60 min bei 20 °C inkubieren in Glovebox
4 Inkubation der - mehrere Substrate in Becherglas mit
Substrate in Lésung Teflon-Halterung
g 3x mit Methanol waschen (mit 5ml- in Glovebox
Reinigen Spritze spulen)
20 min bei 110°C auf Hotplate )
6 Trocknen ) in Glovebox
1 min abkihlen
PDC: 0,29
Crosslinker- .
7 Herstellung Pyridin: 1ml
DMF: 9ml
Crosslinker - 2 h bei 20°C
8 Inkubation der in Glovebox
Substrate in Losung - in Petrischale
9 Reinigen 3x mit Me}hanol waschen (mit 5ml- in Glovebox
Spritze spilen)
10 | Trocknen Fur 15 min in Glovebox stellen und i1 Glovebox
trocknen lassen
Im Reinraum:
BSA-Biotin: 1ul in 6,57ul
1 Ansetzen der Natriumacetatpuffer pH5,5

Immobilisierungslésung

(= TuM)

EGF: 1ul in 99 pl Natriumacetatpuffer
pH5,5
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(= 1uM)
CD40-Ligand: 1ul in 47uM
Natriumacetatpuffer pH5,5

(= 1pM)

12

Immobilisierung —
Inkubation der
Substrate

- 8 Tropfen a 0,5ul Losung auf PCS
aufbringen

- Uber Nacht in Feuchtkammer
inkubieren lassen

(Petrischale, Boden mit Wasser fillen,
Substrat auf Teflonwiirfel, Deckel auf
Schale)

sterile gestopfte
Spitzen

Proteinanbindung —

Uber Nacht in Feuchtkammer
(Petrischale, Boden mit Wasser fillen,

13 | Inkubation der Substrat auf Teflonwiirfel, Deckel auf
Substrate
Schale),
14 | Reinigen reichlich mit DPBS spiilen
- Oberflache mit Ethanolamin 1 M pH 8,5 | Unter dem Abzug
15 | Deaktivieren N .
benetzen und 30 min inkubieren lassen
16 | Reinigen reichlich mit DPBS spiilen
- 4mg BSA in 4ml DPBS ldsen
17 | Deaktivieren - Oberfléche des Kristalls benetzen Unter dem Abzug

- 30 Min inkubieren

18

Reinigen

reichlich mit DPBS spiilen
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A4. Funktionalisierung mittels Fotolackmaske

Nr. | Prozessschritt: Prozessparameter: Bemerkungen:
- 5 min Ethanol, .
1. | Glassubtrate reinigen 5 min Methanol in Glovebox
Silanisierung — fur 25 ml Losung:
2| | betna herstellen Methanol: 24.75 m in Glovebox
9 APTES: 0.260 ml
Silanisierung — 60 min bei 20 °C inkubieren .
3. | Inkubation der - mehrere Substrate in Becherglas Lnn?ilﬁvlg?]%)ér
Substrate in Losung mit Teflon-Halterung
4. | Reinigen 3x mit M_ethanonl waschen (mit in Glovebox
5ml- Spritze spulen)
5. | Trocknen 20 min bEI'.].lO C auf Hotplate in Glovebox
1 min abkihlen
PDC: 0,29
6. | Crosslinker- Pyridin: 1 ml
Herstellung DMF: 9ml
Crosslinker - 2 h bei 20°C .
7. | Inkubation der In Glovebox
Substrate in Losung - in Petrischale
- 3x mit Methanol waschen (mit .
8. | Reinigen 5ml- Spritze spiilen) in Glovebox
1000 pl AZ 1518 mit Pipette
. Spincoat-Programm: J.Greve
9. | Fotolack spincoaten A71518
(0-800 rpm, 2850 rpm 30s)
10. | Fotolack trocknen 15 min bei Raumtemperatur
UV-Intensitat an 5 Stellen
bestimmen
Zeit=50mJ/cm? | @ UV-
. Intensitét
11.| Belichten Prozess: Lithography
Contact: Hard
Al. Gap=100nm
Wec: off
30s im Entwickler AZ 726 MIF
. schwenken
12. | Entwickeln Im Fine-Rinser Entwicklung mit
DI-Wasser stoppen
13. | Hardbake 50s bei 120°C auf Hotplate

1 Minute abkihlen
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14.

Farbstoff 16sen

60ul ATTO 594 in 360ul H,O

Anbindung von

Uber Nacht in Feuchtkammer
(Petrischale, Boden mit Wasser

15. fullen, Substrat auf
Farbstoff Teflonwirfel, Deckel auf
Schale)
16. | Reinigung 3x mit DI-Wasser waschen

in Aceton und in Isopropanol

17. | Lack entfernen
schwenken
o Oberflache mit Ethanolam_in 1 M| Unter dem Abzug
18. | Deaktivieren pH 8,5 benetzen und 30 min
inkubieren lassen
19. | Reinigen reichlich mit DPBS spiilen
- 4mg BSA in 4ml DPBS lésen
20. | Deaktivieren - Oberflache des Kristalls Unter dem Abzug

benetzen
- 30 Min inkubieren

21.

Reinigen

reichlich mit DPBS spulen
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Ab. Rezepte fur Puffer- und Proteinldsungen

Anmischung der Proteinlésung:

BSA: 1mg in 1ml DPBS - 15,03uM

BSA-Biotin: 1mg in Iml DPBS - 15,03uM

CD40-Ligand: 50ug in 60l ddH20 + 1ul BSA (steril) >49 uM
EGF: 50ug in 60ul ddH20 + 1ul BSA (steril) >49 uM
Anti-EGF: 100ug in 100ul ddH20 (steril) 26,67 uM
Anti-CD40 Ligand: 100ug in 100ul ddH20 (steril) 26,67 uM

Tris- HCI- Puffer

Stammldsung Tris:

- (24,2 g Tris auf 11 DI- Wasser = 0,2 mol/l)

- 3,675¢ Tris in 150ml DI- Wasser l6sen
Stammlésung HCI:

- (212 pl 30% HCI + 10ml DI- Wasser= 0,2 mol/l)

- 3,816ml 30% Salzsaure- Losung in 180ml DI- Wasser
Zusammenstellung des Puffers:
- 150ml von Tris- Lésung + x ml von HCI- Ldsung

- pH- Wert von 7,4 einstellen

- Mit DI- Waser auf 600ml auffullen

Carbonatpuffer

Stammldsung Natriumcarbonat (Na,CO3):

- 2,129 Na,COg3 in 50ml DI- Wasser l6sen (=0,4M)
Stammldsung Natriumhydrogencarbonat (NaHCO3)
- 20,169 in 600ml DI- Wasser lésen (=0,4M)
Zusammenstellung des Puffers:

- 10ml der Na,CO3- Losung + x ml der NaHCOs- Lésung
—>pH- Wert von 8,3 einstellen

185






Anhang B

Design der verschiedenen

Gitterstrukturen
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B1. Gitterstrukturen fir die resonante Anregung

Bezeichnung| A; t A2 to

B09 180 | 03 | 190 | 03

BO1 180 | 03 | 200 | 03

B02 180 | 03 | 210 | 03

B03 180 | 03 | 220 | 03

Mlj‘;tg%l’ B04 180 | 03 | 230 | 03

BO5 180 | 03 | 240 | 03

B06 180 | 03 | 250 | 03

B0S 250 | 0.3

AOL 200 | 03 | 250 | 03
B01) B02) B03)
B04) BO5) B06)
BO7) B08) AOL)
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Anhang B Design der verschiedenen Gitterstrukturen

Bezeichnung| A; t Ao t

AOL 200 | 03 | 250 | 0.3

AO3 200 | 03 | 250 | 04

AO2 200 | 04 | 250 | 0.3

/ AO4 200 | 04 | 250 | 05

MFﬁtj;Z AO5 200 | 05 | 250 | 05

AO6 200 | 05 | 250 | 0.3

AO7 200 | 03 | 250 | 05

B08 250 | 0.3

AOL 200 | 03 | 250 | 03
A0D) A02) A03)
) A5) A06)
AO7) B08) A0D)
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Anhang B Design der verschiedenen Gitterstrukturen

Bezeichnung| A; t Ao t
col 250 | 0.2
Co2 250 | 0.35
Co3 250 | 04
/ Co4 250 | 05
MFﬁtjng Co5 250 | 0.6
C06 250 | 0.7
co7 250 | 0.8
B08 250 | 0.3
AOL 200 | 03 | 250 | 03
con) c02) C03)
coa) C05) C06)
cov) B0?) AO1)
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Anhang B Design der verschiedenen Gitterstrukturen

Bezeichnung| A; t Ao t
DO1 180 | 03
D02 190 | 03
D03 200 | 03
D04 210 | 03
MFZSIEB?’/ D05 220 | 03
D06 230 | 03
D07 240 | 03
BOS 250 | 03
A01 200 | 03 | 250 | 03
DO1) D02) D03)
D04) DO5) D06)
D07) B08) A01)
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B2. Gitterstrukturen flr die markerfreie Biosensorik

Bezeichnung| A; t Ay to A3 ts Ay ty
G09 250 | 0,3
GO1 300 | 04
G02 250 | 0,3 | 300 | 04
G03 250 | 0,3 | 300 | 04 | 450 | 03
Master 1/ G04 250 | 03 | 300 | 04 | 450 | 03 | 500 | 03
GO5 250 | 0,3 | 300 | 04 | 350 | 03
G06 250 | 0,3 | 300 | 04 | 350 | 0,3 | 400 | 03
GO7 200 | 03 | 300 | 04 | 400 | 03
G08 200 | 03 | 300 | 04 | 400 | 03 | 500 | 03
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Anhang B Design der verschiedenen Gitterstrukturen

Bezeichnung Aq t Ao t A3 t3
HO1 250 | 03 | 300 | 02 | 450 | 0.3
HO2 250 | 03 | 300 | 03 | 450 | 0.3
HO3 250 | 03 | 300 | 04 | 450 | 0.3
/ HO4 250 | 03 | 300 | 05 | 450 | 0.3
MFaeSSLZ HO5 250 | 03 | 300 | 06 | 450 | 0.3
HO6 250 | 03 | 300 | 07 | 450 | 0.3
HO7 250 | 03 | 300 | 08 | 450 | 0.3

HO8 250 | 03 | 300 | 02

H09 300 | 0.2
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Anhang B Design der verschiedenen Gitterstrukturen

Bezeichnung| Folge N
EO1 . 6
Rudin-

EQ2 Shapiro !

EO03 8

EO4 8

le;terS/ EO5 Morse 9
E06 10

EO7 12

EO08 Fibonacci | 13

E09 14

= (1 HERRINR LT

EO05 ‘

E06

< | I[N

EO8

E09
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Anhang B Design der verschiedenen Gitterstrukturen
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Bezeichnung A1 2] Ao [ Az t3 Ay ty
FO4 250 0,3 275 03 |30 | 03 | 325 | 0,3
FO5 350 0,2 350 04 | 350 | 0,6
Master 4/ FO6 250 0,3 350 0,7
Feld F FO7 250 0,3 350 0,5
FO8 250 0,5 350 0,5
F09 250 0,3




Anhang C

Intensitatswerte der Proteindetekionen
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Anhang C Intensitatswerte der Proteindetekionen

Proteine mit dem Kamera-basierten Messgerat beobachtet wurden. Aus diesen Werten wurde

Hier sind

die Statistik aus Abbildung 5.30 berechnet.

alle Intensitatswerte dargestellt, die bei der Detektion der verschiedenen

90nM

250nM

250nM

250nM 500nM Anti- | Anti | Thrombin | Thrombin 9nCI\/ID/:\(;1_t|-
Streptavidin | Streptavidin C_D40- EGF| (HEG- (2HEG- Ligand
Ligand HD22) HD22)
0,95 1,41 2,55 | 4,15 1,18 1,33 0,38
0,67 0,78 427 | 2,72 1,44 1 0,55
0,63 1,91 1,3 2,9 1,41 0,78
0,25 3,66 |214 1,06 0,8
S| 063 234 [135] 1,06
:c:U 0,31 2,71 1,04
G| 254 3,63 1,26
£ o051 3,93 1
B 1,6 4,49
0,8 6,01
1,49
0,8
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