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INTRODUCTION 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

De manière générale, la réponse à une question posée passe par la connaissance 
d’éléments suffisamment précis pour apporter des informations en adéquation avec la 
problématique. Ce cas de figure est valable aussi bien dans la vie quotidienne que dans des 
domaines aussi pointus que les mathématiques, la physique ou la biologie. Dans les problèmes 
nécessitant des données expérimentales pour apporter des éléments de réponse, une manière 
élégante d’obtenir les informations passe par l’utilisation de capteurs. Un capteur est composé 
d’un élément sensible assurant la traduction de l’information recherchée en un signal 
physiquement mesurable. Dans la vie courante, les capteurs sont de plus en plus présents, 
allant du capteur de température au détecteur de présence (pour une alarme, une lumière, 
etc…) en passant par les capteurs « invisibles » assurant la sécurité au quotidien par les 
capteurs de fumée par exemple. Quoiqu’il en soit, la manière la plus efficace d’obtenir une 
information est de la capter et de la transformer en une donnée significative pour l’homme. 
D’ailleurs, à l’heure actuelle, un domaine de prédilection des capteurs concerne la biologie et 
surtout le diagnostic. Les nouveaux moyens de détecter des molécules « marqueurs de 
pathologie » représentent un enjeu considérable. Parmi les techniques possibles, l’ELISA 
(Enzyme-Linked Immunosorbent Assay) est une technique diagnostic de référence, 
couramment utilisée dans les laboratoires d’analyse médicale. Ce biocapteur permet, par 
empilement successif de biomolécules, de traduire indirectement la présence d’une molécule 
d’intérêt, par l’émission d’un signal coloré (ou fluoré) significatif de la présence de l’espèce 
recherchée. Mais cette technique, bien que très sensible et peu coûteuse, nécessite l’utilisation 
de plusieurs biomolécules (molécules de capture et de révélation). Afin de réduire le nombre 
d’étapes à la transduction d’une reconnaissance biologique, une solution possible est de 
traduire directement la présence de la molécule d’intérêt en un signal mesurable. Partant de ce 
constat, les biocapteurs sans marquage connaissent un essor important dans la biodétection, la 
transduction par résonance plasmonique de surface (SPR) et par microbalance à quartz 
(QCM) étant les plus abouties. Ces systèmes offrent la possibilité, soit par un moyen optique 
ou électromécanique, de convertir directement une reconnaissance biologique en une donnée 
physique.  

 
Pour les biocapteurs, plusieurs critères caractérisent les systèmes. Tout d’abord, ils 

doivent être sensibles, c’est-à-dire qu’ils doivent être capables de détecter la plus petite 
quantité de molécules possible. Ensuite, ils doivent être spécifiques, c’est-à-dire que le signal 
mesuré doit correspondre à la seule détection de la molécule d’intérêt. Même si ces critères 
sont primordiaux, d’autres caractéristiques doivent être prises en compte. Par exemple, 
l’intégration du système devient un facteur de choix, pour des raisons de portabilité. Aussi, le 
multiplexage des expériences permet soit la détection de plusieurs molécules simultanément, 
soit de tester plusieurs solutions pour une même molécule, augmentant ainsi le débit 
d’analyse. C’est donc la combinaison de l’ensemble de ces caractéristiques qui définit le 
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mieux les biocapteurs, et pas seulement la sensibilité et la spécificité. En répertoriant ces 
caractéristiques, leur concordance avec celles offertes par les microsystèmes est alors 
clairement identifiée. En effet, la sensibilité d’un système est connue pour augmenter avec la 
diminution en taille des structures. Ensuite, les notions d’intégration et de multiplexage sont 
caractéristiques d’une microfabrication parallèle. Le potentiel des microsystèmes en fait donc 
un centre d’intérêt important pour le développement des biocapteurs sans marquage, de 
demain. Mais, malgré les performances atteintes par l’utilisation de microsystèmes, la fiabilité 
des systèmes actuels limite leur développement à grande échelle. 

 
Dans ce contexte, les travaux de cette thèse ont porté sur l’élaboration de 

microsystèmes électromécaniques (MEMS) résonants pour la détection d’espèces biologiques. 
Partant de l’efficacité de transduction offerte par la microbalance à quartz, un principe de 
fonctionnement équivalent a été choisi pour le développement des structures. En définissant la 
fréquence de résonance comme paramètre de mesure, la proportionnalité entre la variation de 
fréquence et la variation de masse donne une information directe et générique sur la présence 
quantitative de biomolécules à la surface du transducteur. Ainsi, des matrices de 
micromembranes en silicium ont été développées en profitant des avantages offerts par les 
techniques de microfabrication. Le fonctionnement dynamique des structures traduit le besoin 
d’actionnement des membranes et de détection des fréquences de résonance. Pour être en 
accord avec le niveau d’intégration exigé par les biocapteurs, l’actionnement et la détection 
ont dû être intégrés aux structures. Cela passe par la structuration d’une couche 
piézoélectrique, permettant de profiter de la réversibilité de l’effet piézoélectrique et ainsi, 
intégrer l’actionnement des structures et la détection des fréquences de résonance dans la 
même couche. De plus, la réalisation de matrices de membranes sur la même puce permet le 
multiplexage pour une reconnaissance parallèle de biomolécules. La robustesse des structures 
de type membranes couplée aux caractéristiques précédemment décrites permet d’envisager 
leur utilisation en tant que biocapteur micrométrique fiable. La structuration du matériau 
piézoélectrique permet l’adressage individuel des membranes, donc chaque structure de la 
matrice fonctionne indépendamment pour une détection spécifique et individuelle de 
reconnaissance biologique. Ainsi, le respect des critères de choix des biocapteurs permet 
d’intégrer des microsystèmes résonants de type membrane comme un outil puissant de 
transduction sans marquage, sensible, intégré et parallèle de reconnaissance biologique. 

 
Dans le premier chapitre, une brève introduction des biocapteurs et de leurs différents 

composants est donnée avant d’aborder les différentes méthodes pour la reconnaissance 
spécifique d’espèces biologiques. Par la suite est présentée une revue non-exhaustive des 
méthodes de transduction utilisées dans les biocapteurs, avec un intérêt particulier pour les 
microsystèmes. Une présentation générale des méthodes de transduction permet de placer les 
microsystèmes électromécaniques pour la reconnaissance biologique dans l’état de l’art des 
biocapteurs avant d’introduire les micromembranes développées ici. Les deuxième et 
troisième chapitres sont consacrés à la fabrication des micromembranes et à leur 
caractérisation statique et dynamique. En effet, pour appréhender des expériences de 
reconnaissance biologique avec les microstructures, seule une connaissance approfondie de 
leur comportement physique permet d’optimiser les conditions de fonctionnement en 
adéquation avec les performances requises. Les études se sont portées principalement sur le 
comportement dans l’air et en milieu liquide des membranes et leur caractérisation dans ces 
milieux a permis leur calibration en masse. Mais pour atteindre les performances requises, 
l’environnement des capteurs est primordial pour exploiter au mieux les capacités des 
transducteurs. Une carte électronique spécifique aux matrices de membranes a ainsi été 
développée pour obtenir un fonctionnement autonome et parallèle des structures en vue des 
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applications biologiques. C’est d’ailleurs dans le quatrième et dernier chapitre que seront 
abordées les expériences de reconnaissance biologique grâce aux micromembranes. Après la 
présentation de travaux sur l’optimisation par SPR et QCM de la couche biologique pour la 
reconnaissance spécifique d’anticorps, modèle de diagnostic du diabète de type I, le potentiel 
des micromembranes pour la détection d’anticorps en temps-réel et en milieu liquide sera 
étudié. Une comparaison de ces micromembranes avec la QCM permettra alors d’évaluer le 
comportement des structures en tant que biocapteur. Enfin, nous nous sommes intéressés aux 
problèmes liés à l’utilisation de récepteurs biologiques naturels, par combinaison de 
polymères à empreinte moléculaire (MIP) et de micromembranes résonantes. Les avantages 
offerts par les MIP couplés aux avantages des micromembranes (et leur environnement) ont 
permis ainsi de se rapprocher d’un biocapteur pour une analyse biologique idéale. Tous les 
points importants des travaux réalisés au cours de cette thèse seront repris en conclusion, 
accompagnés d’une discussion sur l’avenir des microsystèmes électromécaniques en biologie. 
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CHAPITRE I: Des biocapteurs aux BioMEMS 
 

 I.1 Définition des biocapteurs et leur classification 
 

L’étymologie du terme biocapteur en permettrait une définition simple comme étant 
un capteur pour un système biologique. Dans la littérature, une définition plus précise peut 
être trouvée et un biocapteur est vu comme un système analytique qui exploite la capacité de 
détection biologique pour une molécule cible, en conjonction avec un transducteur physico-
chimique qui transforme la reconnaissance biologique en un signal physiquement mesurable 
[1]. La figure 1.1 illustre le principe conceptuel d’un biocapteur. A partir de cette définition, 
plusieurs critères sont mis en évidence tels que la sensibilité et la sélectivité du biocapteur. La 
sensibilité traduit la capacité du transducteur à détecter une reconnaissance biologique alors 
que la sélectivité provient de la capacité de la couche biologique à ne reconnaître que l’espèce 
biologique ciblée (communément appelée analyte). La spécificité reste un point-clé dans le 
développement des biocapteurs ainsi que le maintien de cette spécificité en présence d’autres 
biomolécules.  
 

La combinaison de ces critères avec la miniaturisation, le coût et les mesures temps-
réel a favorisé l’expansion des recherches dans ce domaine. En effet, depuis l’invention des 
biocapteurs par Updike et Hicks [2] en 1967, le nombre de publications et de brevets ne cesse 
d’augmenter. Leur essor a même incité la création de journaux spécifiques, un exemple étant 
le journal Biosensors and Bioelectronics, édité par Elsevier. Mais, même si des applications 
commerciales existent (le biocapteur grand public le plus répandu étant le « glucose pen » 
[3]), la croissance du marché des biocapteurs est encore faible, comparée au nombre de leurs 
applications possibles [4]. Cependant, les investissements pour les biocapteurs devraient 
permettre, dans les prochaines années, leur forte expansion industrielle. 
 

 
 

Figure 1.1 : Schéma conceptuel d’un biocapteur. 
 

Comme illustré précédemment, trois principaux éléments composent un biocapteur : 
une couche biologique sensible, un transducteur et un signal de sortie. La couche biologique 
contient un biorécepteur, qui reconnait l’espèce biologique souhaitée et qui est immobilisé sur 
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le transducteur. Ce dernier assure la conversion de la réponse biologique en un phénomène 
physique. Au plus haut niveau, le signal de sortie permet la mesure du phénomène physique 
élaboré par le transducteur. Ce niveau contient souvent des étapes d’amplification et 
d’affichage, de manière appropriée et interprétable par l’utilisateur.  

 
La séparation en trois niveaux permet d’établir une classification des biocapteurs (cf 

figure 1.2). Le signal de sortie, du domaine de la technologie de l’information, consiste 
principalement en traitement de signal et en conception informatique, thématiques en dehors 
de celles abordées dans ce manuscrit. 
 

 
 

Figure 1.2 : Classification des biocapteurs 
 

La couche biologique sensible est la clef de la spécificité de la reconnaissance 
biologique. Les biorécepteurs sont responsables de l’accrochage au capteur de l’analyte à 
détecter et la couche d’immobilisation permet non seulement la fixation favorable des 
récepteurs pour une spécificité optimale mais aussi, protège la surface du transducteur des 
adsorptions non-spécifiques.  

 
La forme des biorécepteurs est très variée et il existe autant de biorécepteurs que 

d’analytes potentiellement détectables. Cependant, de manière classique, deux catégories 
permettent de recenser les biorécepteurs : 1) catalytiques, 2) d’affinité. Avec les progrès de la 
chimie et de la biochimie, une troisième catégorie peut maintenant être intégrée, les récepteurs 
biomimétiques (i.e. les polymères à empreinte moléculaire).  
 

Le transducteur est l’élément permettant la conversion de la reconnaissance 
biologique en un signal physique. La transduction peut être faite selon de nombreux schémas. 
Cependant, trois grandes classes de transducteurs sont plus communément utilisées : 1) 
optiques, 2) électrochimiques, 3) mécaniques. D’autres catégories telles que la détection 
magnétique ou thermique sont possibles mais leur utilisation est moins commune.  

 
Il est aussi important de noter que parmi les techniques de transduction, il est parfois 

nécessaire que les molécules biologiques soient marquées. Par marquage, nous entendons le 
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fait que l’analyte contienne une étiquette permettant de détecter sa présence. Les marqueurs 
les plus utilisés sont fluorescents et leur couplage avec les biomolécules permet une détection 
optique, via un microscope [5]. Cependant, le marquage des biomolécules modifie la 
molécule qui n’est plus la molécule native, ce qui peut affecter la qualité de la reconnaissance 
avec les biorécepteurs et ainsi, la spécificité qui, comme il a déjà été vu, est un point critique 
pour les biocapteurs. C’est pourquoi, les technologies ne nécessitant pas de marquage sont 
d’un grand intérêt et représentent une grande part des développements actuels dans ce 
domaine [6]. 
 

D’un point de vue applicatif, ce sont les applications médicales et cliniques qui 
connaissent les plus importants et lucratifs succès et c’est d’ailleurs dans ces domaines que les 
efforts en termes de recherche et développement sont les plus remarquables. Les applications 
grand public, comme le test de glucose pour les personnes atteintes de diabète, contribuent à 
l’expansion commerciale des biocapteurs [7]. Cependant, la plupart des biocapteurs 
commerciaux pour des applications médicales et cliniques concernent les laboratoires 
d’analyse médicale et les centres de recherche.  

 
Les biocapteurs ont aussi trouvé des applications dans les domaines de l’analyse 

environnementale ou dans l’industrie alimentaire. En effet, les biocapteurs environnementaux 
donnent des informations importantes sur la qualité de l’eau, allant de la détection de 
détergents à l’analyse d’indices tels que la demande biochimique en oxygène (BOD) [8], 
traduisant la quantité d’oxygène dans le milieu (paramètre important pour la récupération des 
eaux usées) ou encore la concentration en ions phosphate [9]. Enfin, avec l’évolution des 
normes de l’industrie alimentaire, l’analyse des produits (essentiellement de grande 
consommation) est d’un intérêt primordial. Les biocapteurs permettent l’étude de la qualité de 
viandes, de poissons, de la composition de nourriture ou de la présence de poison, par 
exemple [10].  
 

Les champs d’application des biocapteurs étant très vastes, seuls les domaines 
précédemment cités seront développés dans ce manuscrit, avec un intérêt tout particulier pour 
les applications biomédicales. Les principaux biorécepteurs seront décrits dans le prochain 
paragraphe ainsi que les procédures d’immobilisation. Par la suite, une revue non-exhaustive 
des transducteurs sans marquage sera développée avant la présentation de biocapteurs 
électromécaniques miniaturisés, les BioMEMS. 
 

I.2 La couche biologique sensible 
 

La couche biologique sensible est un point critique dans le développement des 
biocapteurs. Notamment, le biorécepteur est responsable de la reconnaissance biologique et 
par conséquent, de la spécificité. Deux classes de biorécepteurs « naturels » seront présentées. 
Parmi elles, l’accent sera mis sur les récepteurs d’affinité puisque ce sont les plus 
communément utilisés et qu’ils ont un côté générique en termes de reconnaissance. Une 
troisième classe de biorécepteurs synthétiques (les polymères à empreinte moléculaire) sera 
également étudiée car ils résolvent certains problèmes liés aux biorécepteurs naturels. Par la 
suite, les procédures d’immobilisation des biorécepteurs sur la surface de transducteurs seront 
présentées puisqu’une reconnaissance efficace, hautement spécifique et reproductible n’est 
possible que lorsque leur greffage est optimum. 
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I.2.1 Les biorécepteurs 

I.2.1.1 Les biorécepteurs catalytiques 
 

Les biorécepteurs catalytiques, pour la plupart correspondant à des enzymes, sont 
souvent choisis dans les biocapteurs pour leur capacité de reconnaissance autant que pour leur 
forte activité à de faibles concentrations. Ce sont d’ailleurs les enzymes qui ont été employées 
dans les premiers biocapteurs puisque la détection par réactions catalytiques en chaine est 
amplifiée de manière sélective [11]. La plupart des enzymes sont des protéines structurées de 
façon à posséder un site actif qui leur confère la capacité de catalyse sur un substrat donné. 
L’activité catalytique dépend de la structure de la protéine native et sa dénaturation supprime 
toute activité.  
 

La détection d’analytes par les biorécepteurs catalytiques relève de deux types de 
fonctionnement : soit l’analyte est directement reconnu par l’enzyme, soit un (ou plusieurs) 
produit(s) issu(s) de l’activité enzymatique est (sont) détecté(s). Par exemple, la détection de 
glucose peut être le résultat de transfert d’électrons (issus de la réaction catalytique) entre 
l’enzyme et une électrode de graphite qui détecte le transfert d’électrons [12].  

 
La rapidité de la réaction enzymatique, permettant de produire plusieurs milliers de 

molécules par seconde est en accord avec la miniaturisation des biocapteurs [13]. Ainsi, un 
capteur de glucose a été développé en utilisant des fibres optiques à l’échelle du micron. Le 
biocapteur est basé sur la consommation d’oxygène lors de la réaction enzymatique entre le 
glucose et la glucose-oxydase (cf. figure 1.3), l’enzyme et l’oxygène étant intégrés dans un 
polymère fluorescent dont la fluorescence dépend la quantité d’oxygène. Ainsi, des temps de 
réponse rapide (≈2s) et une limite de détection de 10-15 mole font que les performances de ce 
biocapteur sont nettement meilleures que celles des capteurs de glucose commerciaux [14]. 

 

 
 

Figure 1.3 : Principe de la réaction catalytique du glucose. 
 

Cependant, la structure des biorécepteurs catalytiques les rend instables 
thermiquement et sensibles aux milieux environnants comme les conditions de pH, par 
exemple. Aussi, la perte d’activité avec la dénaturation de la protéine limite les conditions et 
les temps de conservation, montrant les limites de cette catégorie de biorécepteurs [15,16]. 
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I.2.1.2 Les biorécepteurs d’affinité 
 

Les biorécepteurs d’affinité sont des molécules biologiques permettant une 
reconnaissance hautement spécifique, avec des constantes de liaison de l’ordre de 109-1012 M-

1. Les plus utilisés sont les immunoglobulines (e.g. anticorps) présentant des avantages tels 
que la sélectivité, l’affinité et la facilité de production. En effet, les anticorps sont des 
glycoprotéines produites par réponse immunitaire. L’injection d’un antigène étranger à un 
animal provoque une réponse immunitaire correspondant à la production d’anticorps [17]. Les 
anticorps de type polyclonaux sont obtenus par purification du sérum de l’animal sur 
l’antigène correspondant. Les anticorps de type monoclonaux (les plus spécifiques) sont 
obtenus in vitro par culture cellulaire à partir d'une cellule appelée hybridome provenant 
d’une fusion cellulaire entre 2 cellules (une productrice d’anticorps, le lymphocyte B, et une 
cellule de tumeur myélome qui lui confère les propriétés d’immortalité de la lignée). Ces 
systèmes de production permettent ainsi d’obtenir de grandes variétés d’anticorps, leur 
donnant un aspect générique comme biorécepteurs. 
 

Les immunoglobulines sont des protéines composées de deux chaînes lourdes 
d’environ 440 acides aminés chacune et deux chaînes légères d’environ 220 acides aminés 
chacune. La structure, généralement présentée sous la forme d’un Y (cf. figure 1.4), peut se 
différencier en deux parties : le Fragment Antigen Binding (Fab) et le Fragment Crystallisable 
(Fc). Chaque immunoglobuline est composée de deux Fab qui sont les sites de reconnaissance 
de l’antigène et un Fc, commun à tous les anticorps d’un même mammifère. La structure des 
anticorps comporte de nombreuses fonctions carboxyles (-COOH) et amines (NH2) qui 
permettent une immobilisation aisée sur la surface de transducteurs. 

 
Pour approfondir la reconnaissance entre l’antigène et l’anticorps, il faut s’intéresser à 

la partie Fab des immunoglobulines. La partie de l’anticorps qui interagit avec l’antigène est le 
paratope (soit deux paratopes identiques par anticorps, ces anticorps sont dits bivalents) et la 
partie de l’antigène qui réagit avec l’anticorps est l’épitope. Le paratope est composé de trois 
Complementary-Determining Regions (CDR) sur chaque chaîne légère et lourde du Fab qui 
sont un assemblage de 4 à 6 acides aminés chacun et la liaison des CDR avec l’épitope des 
antigènes est responsable de la reconnaissance. Les liaisons entre l’antigène et l’anticorps sont 
non-covalentes (donc de faible énergie), ce qui les rend réversibles. 

Il existe plusieurs types d’immunoglobulines. Les plus utilisées, non seulement pour 
leur fonction de reconnaissance mais aussi pour leur méthode de production, sont les 
immunoglobulines G (IgG). Cependant, les immunoglobulines A et E peuvent aussi être 
utilisées comme biorécepteurs. 
 

Etant donné le principe de reconnaissance des biorécepteurs d’affinité, l’utilisation 
avec les biocapteurs est vaste, les applications cliniques étant un domaine de prédilection. 
Grâce à leur spécificité, de très faibles quantités d’analyte peuvent être détectées. Par 
exemple, la protéine Bovin Serum Albumin (BSA) a pu être récemment détectée 
spécifiquement grâce à des leviers piézoélectriques à une concentration de 1 fM [18].  
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Figure 1.4 : Représentation schématique d’un anticorps et de la partie se liant à l’antigène, le 
paratope. 

 
Le principe de reconnaissance des biorécepteurs d’affinité est favorable à une 

utilisation avec les capteurs de masse. La reconnaissance ne modifiant pas les récepteurs, une 
manière efficace de traduire la présence de l’analyte est de mesurer des variations de masse à 
la surface du transducteur. C’est pourquoi les biocapteurs basés sur les phénomènes de 
résonance plasmonique de surface (SPR) [19] et de microbalance à quartz (QCM) [20] sont un 
succès (leur étude sera approfondie plus tard). Ces capteurs sans marquage et temps-réel 
permettent de détecter spécifiquement la présence d’analyte grâce à des biorécepteurs 
d’affinité, avec une haute sensibilité. Les immunoglobulines couplées à la résonance 
plasmonique de surface ont montré un potentiel important dans les applications diagnostic, 
allant du diabète insulino-dépendant [21] aux biomarqueurs spécifiques du HIV [22], par 
exemple.  

 
Cependant, l’utilisation de ces biocapteurs hautement technologiques (et donc 

coûteux) ne peut pas être vue dans une approche à usage unique. Or, malgré la réversibilité 
des interactions antigène-anticorps, les conditions nécessaires pour la régénération peuvent 
dénaturer lentement les anticorps, traduisant le besoin d’améliorer les technologies pour 
obtenir des biorecepteurs réutilisables [23]. 
 

I.2.1.3 Les polymères à empreinte moléculaire 
 

Les polymères à empreinte moléculaire (MIP) représentent une forme de biorécepteurs 
synthétiques qui miment le comportement des biorécepteurs naturels avec les mêmes affinités 
et spécificités. Comme il a été vu dans les précédentes sections, les conditions d’utilisation et 
de conservation des biorécepteurs catalytiques et d’affinité limitent leur capacité. Les 
contraintes telles que la stabilité thermique, l’influence du pH sur le comportement ou la 
conservation dans le temps ont favorisé le développement de biorécepteurs synthétiques. 
L’utilisation de polymères à empreinte moléculaire peut résoudre les problèmes liés à ces 
point-clés. En effet, la structure polymérique offre des propriétés de stabilité, de robustesse et 
de reproductibilité dans des conditions sévères [24] qui ont incité le développement de cet axe 
de recherche. 
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Les polymères à empreinte moléculaires sont élaborés selon un cycle d’assemblage qui 
leur est propre. Comme le montre la figure 1.5, après l’auto-assemblage des molécules cibles 
et des monomères fonctionnels par des liaisons non-covalentes (l’assemblage par des liaisons 
covalentes est aussi possible, mais leur utilisation est de moins en moins fréquente), le 
complexe autoassemblé est polymérisé soit par irradiation sous UV, soit par des effets 
thermiques. La molécule cible peut ensuite être retirée par coupure des liaisons non-
covalentes puis insérée à nouveau dans le polymère caractérisé par une mémoire de la forme 
et une sélectivité de liaisons. Les deux dernières étapes peuvent être répétées sans perte de 
réactivité.  
 

 
 
Figure 1.5 : Principe d’assemblage spécifique des polymères à empreinte moléculaire (MIP). 
 

Un autre aspect de l’utilisation des MIP dans les biocapteurs vient de leur aptitude à 
être façonnables. En effet, les techniques de dépôt telles que le dépôt à la tournette (connu 
sous le nom de spin-coating) ou le dépôt localisé ont pu être achevés. Par exemple, 
l’utilisation du robot de dépôt Bioplume (cf thèse de T. Leïchlé (2006)) développé dans le 
groupe NanoBioSystèmes au LAAS-CNRS a permis la fonctionnalisation de surfaces par des 
MIP sous formes de spots de quelques dizaines de microns de diamètre et l’étude a montré la 
conservation du phénomène d’impression sur les gouttes déposées [25]. Les travaux pionniers 
de K. Haupt et al. sur la combinaison de polymères à empreinte moléculaire avec les 
microbalances à quartz [26] pour la détection du S-propranolol ont confirmé le potentiel de 
ces biorécepteurs avec les biocapteurs. Ces travaux représentent la possibilité de détection 
spécifique et sans marquage de la présence de l’analyte imprimé, puisque des réponses 
différentes ont été obtenues pour les deux énantiomères R et S du propranolol.  

 
Des biocapteurs à base de MIP hautement sensibles ont aussi été réalisés. C’est le cas 

d’un système de type ELISA (Enzyme-Linked Immunosorbent Assay) avec injection de flux 
relié à un photomultiplieur [27]. Le principe mis en œuvre a permis la détection d’herbicide 
2,4-D jusqu’à une concentration de 2.25 nM, avec une calibration possible jusqu’à une 
concentration de 225µM, faisant de ce biocapteur MIP un des plus sensibles. 
 

Malgré l’ensemble des avantages des polymères à empreinte moléculaire présentés 
dans cette section, la variété des molécules cibles limite les possibilités. En effet, la synthèse 
de MIP avec des espèces telles que des protéines ou des cellules mérite encore d’être 
développée et seuls quelques exemples peuvent être trouvés dans la littérature [28]. La taille 
et la complexité des structures des protéines induisent un frein dans l’avancement des 
recherches dans ce domaine. Cependant, le degré d’aboutissement des MIP pour les petites 
molécules permet d’élaborer des biocapteurs fiables dans de nombreux domaines, allant de 
l’analyse environnementale [29] aux applications thérapeutiques [30]. 
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I.2.2 techniques d’immobilisation de biorécepteurs sur substrat 
solide 

 
La technique d’immobilisation des biorécepteurs sur la surface du transducteur est un 

point crucial pour le comportement du biocapteur, nécessitant le développement de stratégies 
réalistes pour l’immobilisation des biorécepteurs pour une utilisation pratique du biocapteur. 
Afin de rendre la bioreconnaissance favorable, plusieurs critères pour l’immobilisation des 
biorécepteurs sont nécessaires : 

• les biorécepteurs doivent garder leur activité biologique une fois attachés sur la 
surface. 

• le matériel biologique ne doit pas se décrocher, non seulement pendant 
l’activité de reconnaissance mais aussi doit résister aux changements de 
milieux (pH, température, etc…) 

• le film biologique immobilisé doit avoir une stabilité et une durabilité dans le 
temps. 

• les biorécepteurs doivent avoir un haut niveau de spécificité pour un analyte 
particulier. 

 
Un manque de contrôle sur les conditions précédemment décrites limitera les capacités 

du biocapteur. Par exemple, l’orientation des biomolécules immobilisées pour une 
reconnaissance optimale est difficile à respecter. Le contrôle de la distribution et de la densité 
de biorécepteurs sur la surface font aussi partie des critères de choix pour une méthode 
d’immobilisation. Comme il sera vu dans les paragraphes suivants, un point-clé de l’accroche 
de biomolécules sur un substrat concerne les interactions non-spécifiques. En effet, les 
milieux biologiques complexes (telles que les sérums) sont composés d’une large variété 
d’espèces pouvant interférer avec la couche biologique sensible et la couche d’immobilisation 
pourra en grande partie limiter ces interactions non désirées.  

 
C’est ainsi en pensant à l’ensemble de ces critères que des méthodes d’immobilisation 

de biorécepteurs prometteuses sont développées non seulement en fonction du type de 
biorécepteur et de son fonctionnement mais aussi pour la construction de biocapteurs en 
adéquation avec les besoins, comme nous le verrons par la suite. 

I.2.2.1 Adsorption directe sur substrat solide 
 

L’adsorption directe sur la surface de transducteurs est la manière la plus simple et la 
moins coûteuse d’immobiliser des biorécepteurs. C’est par l’intermédiaire d’interactions 
chimiques ou physiques que des liaisons de faible énergie peuvent se former entre les 
biomolécules et la surface. L’adsorption physique est possible grâce aux forces ioniques,  de 
Van Der Waals ou des interactions de type hydorphobe-hydrophobe alors que l’adsorption 
chimique inclut le partage ou le transfert d’électrons pour former des ponts chimiques. Les 
liaisons décrites étant de faible énergie, la réversibilité de l’immobilisation doit être prise en 
compte. Cependant, cette technique d’immobilisation, en plus d’être simple, peut être 
appliquée dans une large gamme de conditions sur différents types de surface, comme l’avait 
déjà montré Catt en 1970 [31]. Cette faisabilité d’adsorption de protéines avait été faite sur du 
verre, du plastique ou du caoutchouc. De plus, les possibilités d’immobilisation directe sur les 
métaux nobles comme l’or ont été étudiées, ce matériau est en effet très fréquent dans les 
transducteurs [32].  
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La reconnaissance d’analyte après adsorption de biorécepteurs n’est pas sans risque et 
est difficilement rendue optimum. Cela vient du manque de contrôle sur la qualité et la 
quantité des biorécepteurs immobilisés. En effet, des distributions irrégulières de récepteurs 
orientés au hasard ont pu être observées par AFM [32], réduisant nettement la capacité de 
reconnaissance (comme le montre la figure 1.6). Cela se traduit par la formation d’agrégats 
sur la surface ou de multicouches [33], laissant apparaître des trous et montrant l’impossibilité 
de maîtriser la densité de biorécepteurs immobilisés. 

 
 Le manque d’uniformité de la couche biologique induit des interactions non-

spécifiques. Ces interactions peuvent être de deux types : soit les forces d’interactions entre la 
surface et les analytes provoquent leur accrochage non spécifique, agissant ainsi sur la 
sensibilité du biocapteur par des artéfacts de mesure, soit les analytes interagissent avec des 
biorécepteurs différents de ceux reconnaissant la molécule cible, influant ainsi sur la 
spécificité de la reconnaissance. De plus, les forces mises en jeu lors de l’adsorption directe 
des biomolécules ne permettent pas une orientation privilégiée favorable à la reconnaissance 
et peuvent induire une déformation des récepteurs provoquant une perte de réactivité. [34]. 
 

 
 

Figure 1.6 : Image AFM de la distribution irrégulière de biorécepteurs immobilisés par 
adsorption directe. L’insert représente une schématisation de l’empilement (d’après la 

référence [32]). 
 

L’adsorption directe de protéines reste cependant couramment utilisée dans les tests 
biologiques puisque la méthode ELISA est une technique de référence de reconnaissance 
biologique basée sur l’immobilisation directe de protéines sur des puits en polystyrène [35]. 
La simplicité et le faible coût de cette technique, associés aux performances de 
reconnaissance, en font un des systèmes encore les plus utilisés pour les tests cliniques.  

 
C’est pour les mêmes avantages que l’adsorption directe de biorécepteurs est utilisée 

pour la comparaison de comportement de biocapteurs, notamment les capteurs de masse. Par 
exemple, l’étude de trois types de transducteurs, la spectroscopie optique par guide d’onde 
(OWLS), l’ellipsométrie (ELM) et la microbalance à quartz avec mesure de la dissipation 
(QCM-D), a été faite en terme de comportement lors de l’adsorption de trois protéines, la 
sérumalbumine humaine (HSA), l’hémoglobine et les fibrinogènes, et lors des interactions 
avec des anticorps spécifiques ou non [36]. Les trois transducteurs sont des capteurs de masse 
même si leur principe de fonctionnement est différent. Hormis les différences en terme de 
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densité adsorbée, basée sur la mesure d’une masse « sèche » ou « humide » selon le type de 
transducteur, une partie de l’étude s’est portée sur le rapport entre les interactions non-
spécifiques et les interactions spécifiques. Les résultats obtenus, allant de 4% environ dans le 
cas de l’interaction anticorps anti-fibrinogène sur antigène fibrinogène immobilisé jusqu’à 
40% dans le cas du couple anti-HSA/HSA montrent la disparité de spécificité en fonction du 
biorécepteur, mettant en évidence l’absence de contrôle sur l’adsorption des récepteurs. En 
effet, la taille et la forme des fibrinogènes et de la sérumalbumine diffèrent (les fibrinogènes 
sont près de 6 fois plus grandes que les molécules de HSA), donc le recouvrement lors de 
l’adsorption directe sur la surface n’est pas similaire, diminuant ainsi les interactions non-
spécifiques dans le cas des fibrinogènes, étant donnée leur grande taille par rapport à la 
sérumalbumine humaine.  

 
Ce sont ainsi des études de ce type qui ont mis en évidence les limites de l’adsorption 

directe de biorécepteurs sur substrat solide et ont favorisé le développement des procédures 
d’immobilisation par liaisons covalentes. 
 

I.2.2.2 Accrochage covalent des biorécepteurs  
 

Une approche alternative à l’adsorption directe des biorécepteurs sur la surface de 
transducteurs passe par leur accrochage covalent, où des biomolécules sont immobilisées par 
la formation de liaisons spécifiques [37]. Contrairement aux protocoles d’adsorption directe, 
l’accrochage covalent est une méthode favorable à l’immobilisation de biorécepteurs sans 
perte d’activité de reconnaissance [38]. De plus, la majorité des protocoles pour la fixation 
covalente nécessitent la fonctionnalisation de la surface du transducteur par des molécules 
chimiques (linéaires ou polymères), permettant ainsi un contrôle efficace de l’uniformité, la 
densité et la distribution des biorécepteurs sur la surface. La reproductibilité est aussi 
améliorée puisque la force des liaisons covalentes leur confère une résistance permettant 
l’utilisation de conditions sévères sans leur décrochage de la surface, telles que des 
changements brutaux de pH ou de température, par exemple [39]. 
 
 Les protocoles d’immobilisation covalente se prêtent aux biorécepteurs protéiques, tels 
que les enzymes et les anticorps. En effet, ces biomolécules présentent des groupes 
fonctionnels utilisables pour leur immobilisation et n’interférant pas avec les parties 
nécessaires à la reconnaissance. Comme il a été vu, de nombreux groupes amine et carboxyle 
sont présents dans la plupart des protéines, mais aussi d’autres fonctions telles que 
sulfhydryle, thiol et imidazole. La variété des groupes fonctionnalisables permet de choisir la 
chimie la plus adaptée à l’immobilisation de la protéine et à la nature de la surface du 
transducteur. Même si ces fonctions peuvent permettre la fixation covalente directe de 
protéines sur le substrat, il est préférable de modifier la surface afin d’introduire des 
fonctionnalités pouvant être couplées aux biorécepteurs.  
 

Le choix des modifications chimiques est déterminé par la surface solide et le type de 
biorécepteurs à immobiliser. Les substrats les plus fréquemment utilisés dans les biocapteurs 
sont le verre, les oxydes métalliques et l’or [40,41]. Les propriétés de ces matériaux leur 
confèrent des affinités particulières pour leur modification par des molécules chimiques 
présentant des fonctionnalités nécessaires à l’immobilisation des protéines.  
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Immobilisation covalente sur or : 
 

L’immobilisation de biorécepteurs sur surfaces d’or est commune dans les biocapteurs 
car la facilité et la qualité de la couche formée est en adéquation avec les sensibilités et 
spécificités nécessaires à une reconnaissance biologique performante [42]. Les protocoles mis 
en œuvre passent dans l’ensemble par la modification de la surface par des molécules thiol, 
sulfide ou disulfide fonctionnelles. Ces molécules sont composées d’une base thiol (sulfide ou 
disulfide), d’un bras espaceur et d’un groupe terminal fonctionnel. Cette modification permet 
l’obtention de monocouches auto-assemblées (SAM, Self Assembeld Monolayers) et 
l’utilisation d’une chimie de greffage permet le contrôle de la densité et de la distribution des 
biorécepteurs sur la surface (cf. figure 1.7). Même si la cinétique de fixation des thiols sur l’or 
n’est pas complètement caractérisée [43], l’adsorption est régie par la formation d’un pont or-
thiol et est donnée par l’équation suivante : 
 

R-SH + Au → R-S-Au + H+ + e-   (1.1) 
 

Ainsi, cette chimie rapide (< 1 jour), en phase liquide dans des solvants polaires 
(comme l’éthanol) permet la fonctionnalisation de surface or pour une immobilisation efficace 
de biorécepteurs par greffage covalent. En effet, l’interaction or-thiol s’arrête à la formation 
d’une monocouche, favorisant l’uniformité lors de l’immobilisation des biomolécules, 
contrairement aux multicouches [44]. De plus, l’auto-assemblage de la couche formée assure 
la répartition des groupes fonctionnels.  

 

              
 

Figure 1.7 : Immobilisation covalente de biorécepteurs sur surface d’or par l’intermédiaire 
d’une monocouche auto-assemblée de thiol. 

 
Le choix des fonctions terminales dépend de la chimie d’activation en fonction des 

groupes utilisables sur les biorécepteurs. Les fonctions terminales les plus courantes sont  de 
type carboxyle (-COOH), hydroxyle (-OH), méthyle (-CH3), amine (-NH2). Parmi elles, les 
fonctions carboxyles et amines sont utilisées pour l’immobilisation de biorécepteurs alors que 
les groupes hydroxyles et méthyles limitent les adsorptions non-spécifiques (surtout les 
fonctions hydroxyles). C’est ainsi que la mixité des fonctions lors de la formation de SAM 
favorise leur répartition afin de gérer la densité de biomolécules immobilisées.  

 
Concernant la reconnaissance biologique, même si celle-ci est améliorée par 

l’accrochage covalent des biorécepteurs, les interactions non-spécifiques subsistent. Elles 
proviennent essentiellement de la couche formée à cause du caractère hydrophobe des SAM, 
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sollicitant les interactions de type hydrophobe-hydrophobe. Dans la forme la plus simple, le 
bras espaceur est une chaîne de groupe alkyl (-CH2) dont la longueur peut varier de C11 à 
C16 [45] comprenant la partie fonctionnelle en bout de chaîne. Une étude par SPR montre que 
les interactions non-spécifiques dépendent de la nature du groupe fonctionnel [46]. Les 
niveaux obtenus lors de l’adsorption d’immunoglobulines humaines diffèrent d’une couche à 
l’autre, les fonctions méthyles donnant les niveaux les plus élevés et les groupes hydroxyles 
les plus faibles. La caractérisation des interactions non-spécifiques dans les couches 
d’immobilisation a montré qu’elles ne peuvent pas être négligées et a incité l’introduction de 
chaînes polyéthylène-glycol (PEG) dont le caractère hydrophile limite ce type d’interactions 
non-désirées. Ainsi, il a été démontré que pour une même interaction spécifique, les 
adsorptions non-spécifiques ont été réduites d’un facteur dix par introduction de chaînes 
polyéthylène glycol en sus des chaînes alkyl [47]. Cependant, malgré les améliorations 
apportées par l’utilisation de chaînes PEG, les fluides complexes comme les sérums et les 
plasmas provoquent encore de faibles interactions non-spécifiques [48]. 
 

Le choix des fonctions disponibles couplé à la simplicité des protocoles mis en œuvre 
et à la reproductibilité incitent à l’utilisation de l’immobilisation covalente de biorécepteurs 
sur surface d’or préalablement recouverte d’une monocouche autoassemblée, pour une 
reconnaissance biologique sensible et spécifique. 
 
Immobilisation covalente sur verre et assimilés : 
 

L’immobilisation covalente de biorécepteurs par l’intermédiaire de monocouches auto-
assemblées est une méthode favorable à une reconnaissance biologique efficace. Sur des 
surfaces de type verre ou assimilés (tels que le dioxyde de silicium), la modification par des 
silanes offre cette caractéristique. Souvent composés d’une base alkoxysilane ou chlorosilane 
(cf figure 1.8), l’adsorption sur un substrat verre se fait grâce aux fonctions hydroxyles de la 
surface.  

 

 
 

Figure 1.8 : Structure de silanes couramment utilisés pour l’immobilisation sur verre. R et R’ 
correspondent à des radicaux libres et Fn représente le groupe fonctionnel. 

 
 Contrairement aux SAM thiol sur or, l’obtention d’une monocouche auto-assemblée 
par les silanes s’avère plus complexe. En effet, l’adsorption en phase liquide se traduit par la 
formation de couches désordonnées [49], généralement dues à une auto-polymérisation des 
molécules silane. Leur sensibilité à l’eau provoque une hydrolyse qui change en continu leur 
état [50]. C’est pourquoi la silanisation de surfaces pour la formation de SAM est 
communément accomplie en phase vapeur, sous vide.  
 

Cependant, il n’existe pas de protocole générique pour la formation de SAM silane, 
d’où un travail permanent d’optimisation des couches. La difficulté est en partie causée par le 
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bras espaceur et le groupe terminal fonctionnel. Les fonctions terminales les plus utilisées (car 
réactives pour une immobilisation covalente de récepteurs) sont les fonctions hydroxyles 
(silanes n-octadecyltrichlorosilane (OTS)) et les fonctions amines (silanes 3-
aminopropyltriethoxysilane (APTES)) et les conditions d’adsorption en phase vapeur 
diffèrent. Par exemple, des ponts hydrogène peuvent se former entre les fonctions amines lors 
de l’adsorption d’APTES [51]. Comme dans le cas des molécules fonctionnelles à base de 
thiol, le bras espaceur de silanes fonctionnels est composé de chaînes alkyles. Mais la 
longueur de ce bras est faible (typiquement C3). La raison provient de l’assemblage des 
fonctions silanes sur la surface. Comme le montre la figure 1.9, l’adsorption sur substrat verre 
induit la formation de liaisons entre les atomes d’oxygène. Or, pour une liaison type Si-O, la 
longueur est de 1.6 Ǻ, ce qui implique une distance entre les molécules d’oxygène de 3.2 Ǻ ou 
moins, ce qui ne laisserait pas assez d’espace pour des chaînes alkyles parallèles et raides. 
Cependant, la formation de SAM silanes avec des bras espaceurs longs (l’OTS par exemple 
avec C17) a été démontrée et est largement utilisée [52]. Donc les couches résultantes ne sont 
peut-être pas intégralement recouvertes de groupes fonctionnels, ou la couche complètement 
couverte ne peut pas être intégralement liée à la surface. Cela montre que le mécanisme de 
formation de SAM silanes n’est pas entièrement élucidé [53]. 
 

 
Figure 1.9 : Représentation de l’assemblage de silanes sur surface de verre ou assimilé. 

 
 
 L’immobilisation covalente de biorécepteurs sur verre, sans perte d’activité de 
reconnaissance, est largement utilisée dans les biocapteurs [54,55]. Cependant, la surface 
silanisée devient fortement hydrophobe, la rendant sensible aux interactions non-spécifiques. 
Par exemple, un biocapteur basé sur le phénomène de spectroscopie par réflectométrie 
interférentielle a été utilisé pour caractériser une interaction de type antigène-anticorps (dérivé 
de la triazine / anticorps anti-triazine) où l’antigène a été immobilisé sur du verre modifié par 
des silanes [56]. L’étude approfondie des interactions non-spécifiques a montré que l’injection 
d’ovalbumine sur la surface silanisée a donné des niveaux d’adsorption jusqu’à 1.5 ng/mm². 
Comme pour la chimie thiol, l’introduction de PEG permet de réduire les interactions non-
spécifiques, grâce à leur caractère hydrophile. C’est d’ailleurs ce qui a été démontré dans 
l’étude précédemment décrite puisque l’ajout de chaîne PEG à la surface silanisée a réduit les 
adsorptions non-spécifiques jusqu’à des niveaux inférieurs à 10 pg/mm². La surface optimisée 
a ainsi pu être utilisée pour une détection sélective et reproductible d’anticorps anti-triazine ; 
le niveau obtenu après 50 expériences a été 2% plus faible que celui initialement obtenu. 
 

Le succès de la chimie silane pour les biocapteurs provient des puces ADN largement 
utilisées et du faible coût de substrats verre ou assimilés. Cependant, les mécanismes de la 
« chimie silane » sont complexes et sollicitent de nombreux travaux de recherche.  
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Immobilisation covalente par des polymères 
 
 L’intérêt pour les polymères dans le développement des biocapteurs provient de leur 
adéquation avec les caractéristiques requises d’un biocapteur. En effet, les polymères naturels 
et synthétiques présentent les avantages d’être faible coût, résistants ou encore façonnables. 
De plus, la variété des polymères leur offre des propriétés optiques, électriques ou de 
mouillage particulières, permettant un choix en fonction du type de transduction 
principalement. Pour simplifier, deux exemples de polymères les plus utilisés seront décrits 
dans ce manuscrit à défaut d’une revue exhaustive. 
 
  Les polysaccharides activés présentent des caractéristiques intéressantes pour 
l’immobilisation covalente de biorécepteurs. Non seulement leur structure permet une 
accroche covalente sur des substrats solides, mais aussi l’ajout de groupes fonctionnels permet 
l’immobilisation covalente de récepteurs. De plus, les propriétés hydrophiles des 
polysaccharides limitent les interactions non-spécifiques. L’utilisation de polysaccharides 
dextran est maintenant populaire, notamment depuis leur intégration dans les biocapteurs 
développés par la société Biacore (Uppsala, Suède) basés sur la résonance plasmonique de 
surface (SPR). En effet, les puces versatiles de ce système comprennent une couche de 
dextran carboxylé sur surface d’or, permettant l’immobilisation de diverses biomolécules 
telles que des protéines (anticorps, enzymes …) ou des petites molécules, par exemple [57, 
58]. La capacité d’immobilisation est largement augmentée par la structure de la couche de 
polymère de type trois dimensions (alors que les SAM sont de type deux dimensions). 
L’efficacité de ce type de couche  a été largement démontrée et même des milieux biologiques 
complexes, tels les sérums, ne montrent que peu d’adsorption non-spécifique [59]. 
 
 D’autres polymères, basés sur des chaînes de lysine, sont de plus en plus utilisés. Dans 
l’histoire des biocapteurs, les poly-L-lysines (PLL) ont été largement étudiées pour leur 
capacité d’adsorption sur des surfaces [60], mais leur caractère hydrophobe provoquait de 
nombreuses interactions non-spécifiques [61]. Plus récemment, l’équipe de N. D. Spencer à 
l’ETH Zurich a développé des poly-L-lysine-g-PEG présentant des propriétés intéressantes. 
Profitant de la facilité d’adsorption des poly-lysines sur une large gamme de surfaces (comme 
la plupart des oxydes métalliques et le verre), l’intégration de chaînes PEG hydrophiles réduit 
les interactions non-spécifiques. Des études comparatives par spectroscopie par guide d’onde 
optique (OWLS) sur l’adsorption non-spécifique de sérum humain et de fibrinogène montrent 
que la modification de surface par les PLL-g-PEG réduit ces interactions d’un facteur 200 
pour le sérum et d’un facteur 25 pour les fibrinogènes par rapport à une surface brute d’oxyde 
de titane (TiO2) [62]. D’ailleurs, une étude basée sur la microbalance à quartz de PLL-g-PEG 
pour la détection d’anticorps sera présentée dans le dernier chapitre de ce manuscrit. Enfin, 
l’adsorption électrostatique des PLL sur des surfaces conductrices permet leur décrochage par 
réaction électrochimique, leur offrant une possibilité de désorption localisée [63]. 
 
Pour conclure, il est clair que les possibilités d’immobilisation covalente de biorécepteurs sur 
des substrats solides sont nombreuses, dépendant essentiellement du type de surface, du type 
de transduction et de la nature des biorécepteurs. Cependant, malgré les optimisations 
possibles des couches pour la réduction des interactions non-spécifiques (augmentant la 
sensibilité de la reconnaissance), le contrôle de l’orientation des récepteurs reste un problème 
à résoudre pour augmenter la capacité de la bioreconnaissance. Cela montre les efforts à 
fournir pour le développement de couches où tous les biorécepteurs restent actifs. 
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I.2.2.3 Les techniques d’encapsulation 
 

L’encapsulation de biorécepteurs au travers de gels de polymères, de membranes ou de 
matrices de surfactant a largement été utilisée dans le passé (c’est d’ailleurs une technique 
d’encapsulation qui a été utilisée dans les travaux pionniers de Updike et Hicks en 1967 [2]), 
et reste une méthode communément employée [64,65]. Une large variété de polymères permet 
l’encapsulation d’enzymes ou de cellules. Ce sont principalement des dérivés polyvinyliques 
ou des polycarbonates, de la polyacrylamide et de la cellulose acétate. L’encapsulation des 
biomolécules peut être induite par l’irradiation (par des photons ou thermiquement par 
exemple) d’une solution contenant les monomères et les biorécepteurs à immobiliser, formant 
ainsi un film stable polymérisé. Mais les techniques d’encapsulation souffrent du décrochage 
des biorécepteurs, se traduisant par une perte d’activité de bioreconnaissance. 
 

Plusieurs possibilités existent pour le dépôt et l’encapsulation de biomolécules, les 
méthodes par sol-gel et Langmuir-Blodgett étant parmi les plus populaires. Basé sur 
l’utilisation de matrices poreuses, la technique de sol-gel est induite par l’encapsulation des 
biomolécules dans un microenvironnement aqueux au travers de gels poreux humides formés 
par l’hydrolyse et la condensation (traduisant une polymérisation) de matériaux tels des 
polymères ou de l’oxyde de silicium (SiO2) [66]. Les avantages de cette méthode proviennent 
de leur compatibilité avec les biomolécules, comme le travail à température ambiante et la 
faible dénaturation des biorécepteurs pendant l’encapsulation [67]. De plus, les films formés 
sont chimiquement, thermiquement et structurellement stables. Cependant, le manque de 
contrôle de la formation des matrices de pores, que ce soit en taille, en forme ou en densité, 
influant sur la diffusion des biomolécules ou la reproductibilité de la bioreconnaissance, limite 
le potentiel de cette méthode dans le développement de biocapteurs. 
 
 La technique de dépôt par Langmuir-Blodgett pour l’encapsulation de biomolécules 
consiste en un transfert de molécules amphiphiles résidant à l’interface air-eau sur un substrat 
solide [68]. Ainsi, une monocouche peut être formée à chaque dépôt, permettant l’ajout 
contrôlé de plusieurs couches si le format pour la bioreconnaissance l’exige. Aussi, comme 
pour les monocouches auto-assemblées, l’assemblage des films déposés par Langmuir-
Blodget offre un contrôle de la densité de biorécepteurs. Les travaux sur les films déposés par 
cette méthode ont permis la formation de monocouches de biomolécules orientées d’où résulte 
une activité biologique améliorée par rapport aux techniques traditionnelles d’immobilisation. 
Il a été démontré que des films Langmuir-Blodgett d’immunoglobulines G déposés sur une 
couche de protéines A aussi formée par Langmuir-Blodgett ont une activité 40% supérieure à 
ces mêmes films déposés sur des protéines A immobilisées chimiquement [69]. Néanmoins, 
les protocoles mis en œuvre pour le dépôt et l’encapsulation de biorécepteurs par Langmuir-
Blodgett empêchent une utilisation générique de ces films. 
 

I.2.3 Conclusion : optimisation de la couche biologique sensible 
 

Avec les avancées des techniques de modification génétique, les biorécepteurs 
protéiques peuvent être chimiquement modifiés pour les rendre plus stables et plus 
spécifiques. Des travaux ont montré, par exemple, que l’immobilisation d’anticorps par la 
partie Fc augmente leur capacité de reconnaissance, comparée à des anticorps immobilisés au 
hasard [70]. Cette amélioration provient d’une meilleure orientation du paratope favorisant 
l’accessibilité pour l’analyte. Il a aussi été démontré que le clivage des anticorps afin de ne 
garder que les parties Fab favorise la reconnaissance [71]. C’est dans un esprit similaire que 
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l’utilisation de peptides en tant que biorécepteurs d’affinité devient courante. Comme il a été 
vu, les CDR des anticorps ne représentent qu’un enchaînement de quelques acides aminés, 
facilement synthétisables sous formes de peptides. Ainsi, leur structure linéaire les rend 
facilement accessibles par les analytes pour une bioreconnaissance améliorée [21]. Il reste 
néanmoins important de noter qu’à l’heure actuelle, il semble ne pas exister de biorécepteurs 
naturels (catalytiques ou d’affinités) pouvant être conservés à l’air et à température ambiante, 
sans perte d’activité. Au contraire, les polymères à empreinte moléculaire, outre d’autres 
caractéristiques favorables, résolvent ces problèmes de conservation, ce qui en fait des 
biorécepteurs synthétiques avec un important potentiel [72]. 
 Quoiqu’il en soit, malgré les efforts de recherche sur les couches biologiques 
sensibles, tant au niveau des biorécepteurs que des couches d’immobilisation, il n’existe pas 
de méthode générique. Cela se traduit par un choix des biorécepteurs et de la couche 
d’immobilisation en fonction non seulement de l’analyte à reconnaitre mais aussi, comme il 
sera approfondi dans la section suivante, en fonction du type de transduction. 
 

I.3 Méthodes de transduction 
 

I.3.1 Introduction 
 

Même si la capacité de reconnaissance spécifique d’analytes est assurée par la couche 
biologique, un biocapteur doit être capable de traduire la bioreconnaissance en un signal 
physiquement mesurable. C’est le rôle assuré par le transducteur. Une méthode de 
transduction doit donner des informations non seulement sur la qualité de la reconnaissance 
mais aussi sur la quantité d’analytes reconnus. Cela permet d’introduire la notion de 
sensibilité, capitale pour un transducteur. Comme pour la couche biologique, il y aussi une 
notion de spécificité de la transduction qui doit être prise en compte. L’information donnée 
par le transducteur ne doit correspondre qu’à la reconnaissance biologique et non pas à des 
mesures parasites provenant du milieu environnant ou des effets de température, par exemple. 

 
Parmi la variété des méthodes de transduction, les méthodes classiques utilisent des 

marqueurs pour traduire la reconnaissance. Les types de marqueurs les plus communs sont 
fluorescents, radioactifs ou encore enzymatiques. Le marquage des analytes présente 
l’avantage d’une transduction hautement sensible. Des systèmes permettent même d’atteindre, 
ou du moins d’approcher, la détection de la molécule unique, dans le cas de transduction par 
fluorescence, notamment grâce aux progrès de l’optique [73]. Néanmoins, au-delà du coût 
d’expérience augmenté par le besoin de marquage, la modification des analytes peut influer 
sur la qualité et la dynamique de la reconnaissance. Aussi, il est évident que les méthodes de 
transduction ne nécessitant pas de marquage sont plus universelles et plus rapidement 
applicables dans une large gamme d’applications. C’est pourquoi, nous nous sommes 
intéressés à des méthodes de transduction sans marquage. Les transducteurs optiques seront 
d’abord présentés, et l’accent sera mis sur la résonance plasmonique de surface (SPR). Les 
transducteurs électrochimiques seront ensuite décrits avant l’introduction des transducteurs 
mécaniques, avec un intérêt particulier pour la microbalance à quartz (QCM-D). 
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I.3.2 Méthodes de transduction optique 
 

I.3.2.1 Introduction sur les méthodes de transduction optique 
 
 La connaissance avancée de l’optique et des outils associés a favorisé l’utilisation de 
cette transduction pour les biocapteurs. Depuis la première réalisation en 1975 de capteurs 
chimiques pour la mesure de la concentration de dioxyde de carbone et de dioxygène par des 
variations de spectre d’absorption [74], une large variété de méthodes de transduction 
optiques a été utilisée pour les capteurs chimiques mais aussi les biocapteurs. Les techniques 
de transduction sans marquage concernent essentiellement l’ellipsométrie, l’interférométrie, la 
spectroscopie par diffraction ou par des miroirs résonants ou la résonance plasmonique de 
surface, par exemple. Grâce à ces méthodes de transduction, une reconnaissance biologique 
est déterminée par variation d’indice de réfraction, par des propriétés d’absorbance des 
analytes ou par des changements opto-chimiques de la zone de transduction. Le tableau 1.1 
présente différentes possibilités de principes optiques utilisés dans ces méthodes de 
transduction. Ce tableau montre la variété des phénomènes mis en jeu et le besoin de leur 
combinaison pour une transduction efficace. Il reste néanmoins à noter que les techniques 
basées sur un champ évanescent et sur la réflexion de la lumière incidente sont 
prépondérantes. Le principe de la réflexion induit l’utilisation d’outils d’imagerie pour 
recueillir les informations contenues dans l’onde réfléchie. Enfin, la plupart des transducteurs 
sont intrinsèquement basés sur des effets de polarisation de la lumière et/ou des changements 
de phase du signal.  
 

 
 

Tableau 1.1 : Phénomènes physiques utilisés par les méthodes de transduction optique. 
 
 La résonance plasmonique de surface étant la plus utilisée et la plus appropriée aux 
biocapteurs, cette technique sera approfondie dans le paragraphe suivant. En effet, la plupart 
des méthodes présentées dans le tableau ont été initialement développées dans une perspective 
de caractérisation physique de couches et ont été modifiées pour les utiliser comme 
transducteurs pour les biocapteurs. C’est ainsi que l’ellipsométrie dont la fonction principale 
concerne la mesure d’épaisseur de couches telles que des métaux, des oxydes, etc a été 
dérivée pour l’étude de l’épaisseur d’une couche de lipides lors de la fusion de vésicules 
lipidique aussi bien que l’épaisseur de la couche d’eau entre cette couche et la surface [75]. 
Cette couche d’eau est cruciale car d’elle dépend l’intégrité de la couche lipidique. 
L’ellipsométrie spatiale a aussi été utilisée pour la caractérisation qualitative d’une 
reconnaissance immunologique de type antigène-anticorps [75]. La discrimination des 
changements d’épaisseur et des variations de l’indice de réfraction montrent des différences 
nettes lors de l’adsorption de l’antigène sur la surface et lors de l’interaction avec les 
anticorps. Les mesures d’épaisseur ont montré une augmentation de 5.2 nm lors de 
l’adsorption directe des antigènes (immunoglobulines de lapin) et une épaisseur totale de 13.5 
nm lors de la reconnaissance avec des anticorps anti-lapin.  
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 L’interférométrie optique a pu être utilisée pour l’étude de l’interaction entre la biotine 
et la streptavidine [76]. La physisorption de la streptavidine a révélé une variation de phase au 
niveau de la surface, mesurée en temps-réel. D’autres mouvements de phase ont aussi été 
observés lors de l’incubation de biotine. Les changements de phase lors des différentes étapes 
du protocole ont pu être corrélés à des changements d’épaisseur et de densité à la surface du 
transducteur, par l’intermédiaire d’un modèle (cf. figure 1.10). Les mesures d’épaisseur et de 
densité ont été utilisées pour le calcul de la masse absorbée sur la surface. Les résultats 
montrent une masse de streptavidine absorbée de 2.1 ng/mm², soit 3.82 x 10-14 moles/mm² et 
une masse de biotine de 0.02 ng/mm², soit 8.2 x 10-14 moles/mm². Le rapport du nombre de 
moles de biotine liées à la streptavidine donne 2.1 :1, qui est proche du rapport 
stoechiométrique 2 :1, correspondant à deux sites disponibles de streptavidine (le maximum 
de sites disponibles est de quatre). 
 

 
 

Figure 1.10 : Variation de densité et d’épaisseur lors de l’adsorption de biotine obtenue par 
ellipsométrie [76]. 

 
 Les exemples d’application précédemment décrits montrent clairement la possibilité 
d’utilisation de transducteurs optiques pour la caractérisation sans marquage d’une 
reconnaissance biologique. Cependant, les critères tels que la haute sensibilité ou la détection 
parallèle restent difficiles à obtenir. C’est pourquoi, les efforts sur la méthode de résonance 
plasmonique de surface ont abouti sur des systèmes dont les performances sont plus avancées 
que les autres techniques de transduction optique pour la détection de biomolécules. Cette 
technique, devenue référence pour la détection quantitative en temps réel sans marquage 
d’espèces biologiques, mérite une attention particulière, tant au niveau des principes 
physiques qu’au niveau applicatif. 

I.3.2.2 La résonance plasmonique de surface (SPR) 
 

Le potentiel de la résonance plasmonique de surface (SPR) pour la caractérisation de 
couches minces et le suivi d’évènements à l’interface de métaux a été reconnu à la fin des 
années 70. Depuis que l’utilisation de la SPR pour la détection de gaz et de biomolécules a été 
démontrée par Nylander et Liedberg en 1982 [77], l’intérêt pour cette méthode de 
transduction n’a cessé de croitre, l’accent étant mis sur la détection de biomolécules. C’est 
grâce aux progrès réalisés que la SPR a montré un intérêt comme méthode de transduction 
notamment lors du couplage avec les biorécepteurs d’affinité, permettant une analyse 
quantitative, parallèle, temps-réel et sans marquage de l’interaction biologique. 
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La physique de la résonance plasmonique a longuement été étudiée, essentiellement 
depuis la fin des années 60 [78,79]. Ce phénomène correspond à l’oscillation d’une densité de 
charges qui peut exister à l’interface entre deux milieux présentant des constantes 
diélectriques de signes opposés, comme un métal et un diélectrique par exemple. L’onde de 
densité de charges est associée à une onde électromagnétique, dont le vecteur d’onde atteint 
son maximum à l’interface et décroît dans les deux milieux de manière évanescente.  

 
La résonance plasmonique de surface n’est possible que dans le cas de la réflexion 

totale de l’onde lumineuse incidente (TIR). En effet, d’après la loi de Descartes, il existe un 
angle critique θ au-delà duquel la lumière incidente est totalement réfléchie. L’association du 
phénomène de réflexion totale avec des milieux de constantes diélectriques différentes 
provoque la création d’une onde évanescente [80], dont la longueur d’onde est égale à celle de 
la lumière incidente et de profondeur de champ égale à la longueur d’onde. La pénétration de 
l’onde évanescente dans le milieu conducteur (principalement de l’or ou de l’argent) incite la 
génération d’ondes électromagnétiques sur la face opposée du métal, parallèles à la surface. 
L’onde générée, basée sur la génération de plasmons de surface, se propage selon un vecteur 
d’onde (ksp) dépendant de l’indice de réfraction du milieu, de l’épaisseur et des propriétés de 
l’onde évanescente (cf. figure 1.11). Le vecteur d’onde (kx) issu des photons de la lumière 
incidente est caractérisé par la longueur d’onde et l’angle de la lumière incidente. L’égalité de 
ces deux vecteurs provoque l’activation de plasmons dont la propagation crée un champ 
évanescent intensifié principalement dans le milieu d’indice inférieur. Ce phénomène 
résultant d’un transfert résonant d’énergie, la résonance plasmonique de surface se manifeste 
par l’absorption résonante de l’énergie de l’onde incidente. Ainsi, l’occurrence de la SPR, 
pour un angle θ, se traduit par une onde lumineuse réfléchie très nettement atténuée.  

 

 
Figure 1.11 : Principe de la résonance plasmonique de surface (SPR). 

 
La mesure d’interactions biologiques par SPR provient d’un changement local de 

l’indice de réfraction, à la surface du transducteur. En effet, à cause de la modification de la 
concentration à la surface, l’indice de réfraction varie, changeant aussi les propriétés du 
vecteur d’onde ksp. Comme il a été vu, le vecteur d’onde issu des photons de la lumière 
incidente dépend de la longueur d’onde et l’angle d’incidence. La longueur d’onde étant fixe, 
la conservation de l’égalité des deux vecteurs d’onde (et donc du phénomène SPR) provient 
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du changement de l’angle θ incident. C’est ainsi par la mesure des variations de l’angle de 
l’onde réfléchie sombre que la transduction de reconnaissance biologique peut être mise en 
évidence. Les progrès des photodétecteurs permettent la mesure de variations d’angle de 
l’ordre du millidegré. La forte sensibilité de variations des propriétés optiques à la surface du 
transducteur pour obtenir la résonance plasmonique de surface fait de cette méthode un outil 
sensible pour la reconnaissance d’espèces biologiques. 

 
Le succès de la détection de biomolécules par SPR est largement porté par la réussite 

de la société Biacore AB récemment rachetée par General Electrics. Cette entreprise suédoise, 
leader sur le marché des biocapteurs par SPR, propose une gamme d’appareils destinés à la 
reconnaissance quantitative d’espèces biologiques en temps-réel, sans marquage, en mode 
parallèle et hautement sensible. En effet, un changement d’angle de l’onde réfléchie sombre 
de 1 millidegré correspond à une variation de masse de 1 pg/mm² sur la surface du 
transducteur et donc 1 unité de résonance (RU), unité arbitraire choisie par le constructeur. 
Les champs d’application sont vastes, allant de l’analyse alimentaire [81], à l’immunogénicité 
[82], en passant par la protéomique [83] et la recherche de drogues [84]. En plus de la 
reconnaissance biologique, cette méthode de transduction permet la recherche d’informations 
quantitatives sur la reconnaissance, que ce soit l’identification d’une molécule, la spécificité 
d’une interaction ou la cartographie d’une banque de biomolécules, par exemple. La figure 
1.12 présente le nombre d’articles publiés sur la période 1994-2003 en fonction du type 
d’informations recherchées lors de l’étude par SPR d’une interaction biologique. De ce 
graphique en ressortent trois domaines prédominants : la spécificité, la cinétique d’interaction 
et l’affinité entre deux partenaires.  

 

 
Figure 1.12 : Nombre d’articles publiés sur la période 1994-2003 pour différentes thèmes 

applicatifs de la SPR. 
 

Ces domaines de prédilection proviennent d’une caractéristique principale de la 
transduction par SPR d’interactions biologiques. En effet, la mesure temps-réel et quantitative 
permet le suivi de l’évolution de l’interaction en mode dynamique, appelée cinétique de 
l’interaction. Comme le montre la figure 1.13, la reconnaissance entre biomolécules est 
caractérisée par un cycle débutant par une phase d’association. Cette phase correspond à la 
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quantité d’analyte se liant aux biorécepteurs (appelés ligands). Elle est caractérisée par la 
constante de vitesse d’association ka et se poursuit jusqu’à un état d’équilibre où il se forme 
autant de complexes analyte-ligand qu’il s’en défait. Lors de l’arrêt de l’injection de l’analyte, 
les molécules précédemment fixées se dissocient des biorécepteurs, la plupart des 
reconnaissances biologiques étant réversibles. Cette étape de dissociation est définie par une 
constante kd. Le rapport entre les constantes de vitesse d’association et de dissociation 
correspond  à une constante d’affinité, soit par rapport à l’association à l’équilibre (KA = 
ka/kd), soit par rapport à la dissociation à l’équilibre (KD = kd/ka). Enfin, afin d’accélérer le 
processus de dissociation, une phase de régénération permet la coupure des liaisons entre 
l’analyte et le ligand (puisque ce sont des liaisons faible énergie), pour un retour au niveau 
initial. Ainsi, l’analyse cinétique donne des informations complémentaires sur la qualité de la 
reconnaissance biologique. Par exemple, la possibilité de différencier des anticorps selon leur 
affinité (élevée ou faible) avec les biorécepteurs peut se révéler d’une de grande importance, 
notamment pour évaluer des anticorps à usage clinique, dans leur capacité à neutraliser une 
drogue ou non [85]. De plus, une même affinité peut cacher des cinétiques totalement 
différentes, aussi l’analyse cinétique dans la mesure d’interactions biologiques est devenue 
une caractéristique essentielle dans de nombreux domaines (cf figure 1.12). 

 

 
 

Figure 1.13 : Principe cinétique d’une reconnaissance biologique mesurée en temps-réel 
(Courtoisie de Biacore AB). 

 
Une des plus récentes applications de la SPR concerne la cartographie de 

reconnaissance entre une petite molécule et un récepteur fixé. Une revue annuelle sur les 
avancées des recherches par SPR de l’équipe de David Myszka met d’ailleurs en relief cet 
aspect [86]. En effet, la sensibilité des appareils tels que ceux développés par BIACORE 
permet l’élaboration de tels protocoles. Aussi, les expériences étant sans marquage, elles 
permettent de connaitre directement l’accroche de molécules de faible poids moléculaire sur 
des cibles immobilisées et ont le potentiel de fournir des données cinétiques sur l’interaction 
entre la drogue et l’analyte.  

 
Par exemple, l’interaction entre une drogue et les protéines du plasma affectent 

l’efficacité de la drogue. Si l’accroche sur les protéines est trop forte, l’action de la drogue 
peut ne pas avoir lieu puisque la drogue n’atteint pas la molécule cible. D’ailleurs, dans la 
plupart des cas, l’utilisation d’une protéine intermédiaire est favorisée. Cela peut réduire les 
fluctuations dans la concentration de drogue libre, prolonger l’effet de la drogue et la protéger. 
Dans une série d’expériences, dix inhibiteurs potentiels de l’enzyme anhydrase carbonique, 
enzyme transformant le dioxyde de carbone (CO2) en bicarbonate et protons, ont été testés 
[87]. Leur association avec l’albumine humaine (HSA) et la glycoprotéine alpha-1-acide 
(AGP), deux protéines du plasma, a été étudiée. Dans ce cas d’étude, le propranolol et la 
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warfarine sont utilisés comme référence, puisque leurs associations avec la HSA et l’AGP 
sont connues. Les résultats obtenus, présentés sur la figure 1.14, montrent la forte accroche de 
la sulfachnoxaline sur la HSA et l’accroche négligeable de la CBSA et le sulpiride. Ainsi, 
cette cartographie permet de sélectionner des molécules potentiellement utilisables comme 
drogues. La suite de l’étude a montré l’affinité de ces dix inhibiteurs avec l’anhydrase 
carbonique, afin de choisir le meilleur compromis entre l’association avec les protéines du 
plasma et l’affinité avec la cible. 

 

 
 

Figure 1.14 : Niveaux d’association de dix inhibiteurs de l’anhydrase carbonique sur 
l’albumine humaine (HSA) et la glycoprotéine alpha-1-acide (AGP) obtenus par SPR [87]. 

 
Il est néanmoins important de noter que malgré les nombreux avantages de la 

transduction par SPR présentés dans ce paragraphe, quelques limitations doivent être prises en 
compte. La surface du transducteur ne peut qu’être un métal noble, de façon traditionnelle 
l’or, ce qui limite le choix des procédures d’immobilisation. Aussi, la complexité de la 
physique de la résonance plasmonique de surface et le besoin d’éléments externes limitent le 
niveau d’intégration des appareils et donc leur portabilité, représentant un verrou 
technologique sur lequel des efforts considérables sont mis en œuvre par les industries, afin de 
prolonger le succès de cette méthode de transduction. Une deuxième limitation est la longueur 
de la distance optique utilisable pour les analyses qui est théoriquement une longueur d’onde 
mais en fait se limite à 300-500 nm pour une sensibilité du signal acceptable. Cette restriction 
due au principe optique lui-même, limite l’étude à des molécules ou à des entités inférieures à 
la taille d’une cellule eucaryote (environ 10-20µm), et donc ne permet pas d’aborder 
directement les interactions sur cellules (des virus et bactéries de taille plus réduite ont pu être 
étudiés). 

 

I.3.3 Les méthodes de transduction électrochimique 
 
Les méthodes de transduction électrochimique sont populaires dans le domaine des 

biocapteurs, non seulement pour des raisons historiques [2], mais aussi pour la simplicité des 
principes mis en jeu. Ces techniques sont plus en adéquation avec la miniaturisation que les 
méthodes de transduction optique, grâce à leur niveau d’intégration et leur compatibilité avec 
les techniques de fabrication dérivées de la microélectronique.  

 
Les transducteurs électrochimiques sont classifiés selon trois catégories : 

ampérométriques, potentiométriques et conductimétriques. Contrairement aux méthodes de 
transduction génériques telles que la résonance plasmonique de surface ou la microbalance à 



27 

quartz, le résultat de la transduction par électrochimie provient d’un signal direct ou indirect 
généré par la reconnaissance des analytes, montrant leur couplage intéressant avec les 
biorécepteurs catalytiques. Hormis le principe général de chaque catégorie de transduction 
électrochimique, chaque application de ces biocapteurs est un cas particulier de 
fonctionnement du transducteur. Donc seuls des cas applicatifs parmi les plus significatifs 
seront présentés dans cette partie. 

I.3.3.1 Les transducteurs ampérométriques 
 
La transduction par ampérométrie représente une des méthodes de transduction 

électrochimique les plus couramment utilisées, de part sa sensibilité, sa rapidité et son faible 
coût. En effet, cette méthode est basée sur la détection du courant électrique associé aux 
électrons générés lors d’une réaction d’oxydoréduction. Comme le montre la figure 1.15, 
après l’immobilisation de biorécepteurs à la surface d’une électrode de travail, l’interaction 
avec l’analyte peut provoquer une réaction directe ou indirecte de type redox, modifiant 
l’accumulation de charges au niveau de l’électrode par rapport à une électrode de référence.  

 

 
 

Figure 1.15 : Principe de la transduction par ampérométrie. 
 
Les applications prépondérantes des transducteurs ampérométriques utilisent les 

biorécepteurs catalytiques, où le courant généré par les électrons issus directement ou 
indirectement de la réaction catalytique est mesuré par l’électrode. Les exemples les plus 
communs concernent la détection de glucose par l’intermédiaire de l’enzyme glucose-
oxydase. Comme il a été vu dans la section I.2.1.1, la reconnaissance du glucose par la 
glucose-oxydase en présence d’oxygène et d’eau catalyse le glucose en acide gluconique et 
génère de l’eau oxygénée (H2O2) [88]. Ensuite, l’eau oxygénée peut être oxydée par une 
électrode de référence de type Ag/AgCl au potentiel de +600 mV. Les électrons générés lors 
la réaction d’oxydation sont mesurés par l’électrode de travail sous la forme d’un courant. 
Cette méthode de transduction indirecte est fréquemment utilisée comme technique de 
référence pour la détection de glucose. Cependant, les potentiels mis en œuvre pour l’électro-
oxydation de l’eau oxygénée peuvent causer des interférences avec le milieu biologique, étant 
donnée la présence de substances facilement oxydables, influençant la qualité de la détection. 
Ainsi, l’encapsulation des enzymes dans des polymères a été favorisée pour limiter ces effets 
[89,90]. 

 
La miniaturisation des transducteurs électrochimiques a permis le développement de 

micro-transducteurs ampérométriques afin d’améliorer la sensibilité et les temps de réponse. 
A l’échelle micrométrique, les capteurs développés doivent contenir l’électrode de travail et 
l’électrode de référence intégrées sur la même puce. Il a ainsi pu être réalisé un capteur de 
glucose implantable [91]. Le système est basé sur un fil de platine de 178 µm de diamètre 
dont différentes couches pour la transformation du glucose en eau oxygénée, la limitation des 
interférences et le contrôle de l’influx de glucose et d’oxygène sont enroulées autour de 
l’électrode. L’électrode de référence englobe l’ensemble précédemment décrit. Après la 
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calibration des capteurs in vitro, les résultats obtenus in vivo (sur des rats) montrent une 
bonne cohérence entre les niveaux de glucose mesurés dans le sang par les capteurs et par les 
techniques de dosage traditionnelles.  

 
Les quelques exemples décrits ci-dessus montrent un degré d’aboutissement élevé de 

biocapteurs par transduction ampérométrique. Cependant, ce niveau de développement est lié 
au couplage intéressant avec les biorécepteurs catalytiques et notamment à la détection de 
glucose dont le marché potentiel est grand public.  

 

I.3.3.2 Les transducteurs potentiométriques 
 
Comme pour les transducteurs ampérométriques, la popularité des transducteurs 

potentiométriques provient de la connaissance avancée des phénomènes électrochimiques mis 
en jeu. La transduction potentiométrique traduit les variations de potentiels au niveau 
d’électrodes, causées par des ions, des réactions chimiques ou plus récemment par la charge 
électrique de faibles quantités de biomolécules. La figure 1.16 montre un exemple de 
transducteur potentiométrique largement utilisé, le transistor à effet de champ sensible aux 
ions (ISFET). Ces transducteurs sont disponibles dans le commerce (comme les ChemFET), 
principalement comme capteurs de pH.  

 

 
 

Figure 1.16 : Principe de fonctionnement d’un ISFET par transduction 
potentiométrique. 

 
Hormis les applications classiques de ces transducteurs, les avancées les plus 

significatives dans ce domaine ont été réalisées au niveau des échelles micro et 
nanométriques. En effet, l’engouement pour les nanofils permet le développement de 
transducteurs hautement sensibles grâce à un rapport de forme largement favorable (la surface 
de contact est élevée comparée au volume global des fils). C’est ainsi que l’équipe de C. 
Lieber à Harvard a démontré l’utilisation de nanofils en silicium dopé P placés entre deux 
électrodes pour la réalisation de nanoFET (cf figure 1.17) [92].  

 
Ces transducteurs potentiométriques ont tout d’abord été validés comme capteurs de 

pH avant d’être utilisés pour la reconnaissance spécifique d’anticorps (modèle antigène 
biotine / anticorps monoclonaux anti-biotine). Les résultats obtenus montrent que lors de 
l’injection d’anticorps anti-biotine sur la biotine immobilisée, une diminution de la 
conductance mesurée au niveau des électrodes est significative de l’accroche de molécules 
chargées positivement, ce qui est le cas des anticorps utilisés aux conditions de pH (pH = 7). 
Des expériences contrôles ont confirmé la spécificité de la reconnaissance. Aussi, comme le 
montre la figure 1.18, un effet dose a pu être observé puisque le changement de conductance 
varie avec la concentration en anticorps, jusqu’à la concentration de 10 nM à partir de laquelle 
une saturation a pu être observée. D’autres expériences sur l’interaction entre la biotine et la 
streptavidine ont permis d’atteindre des limites de détection aussi faibles que 10 pM. 
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Figure 1.17 : Transduction de la reconnaissance biologique par un nanoFET (adapté de la 
référence [92]). 

 
 

 
Figure 1.18 : Influence de la concentration en anticorps anti-biotine sur le changement de 

conductance d’un nanoFET (Courtoisie de C. Lieber [92]). 
 
Dans un autre type de reconnaissance, les mêmes structures nanoFET ont repoussé les 

limites dans la détection de virus [93]. Dans ce cas, après l’immobilisation d’anticorps contre 
les virus d’intérêts, la détection parallèle d’un seul virus a pu être achevée, correspondant à 
une concentration de 80 aM (10-18 M). De plus, les expériences par variation de pH ont 
confirmé que les changements de conductance étaient dus à des effets de champ et pas à des 
changements de capacité, ce qui est le cas dans des expériences similaires faites avec des 
nanotubes de carbone [94]. 

  
L’achèvement de biocapteurs par transduction potentiométrique à base de nanofils 

correspond à des avancées technologiques considérables. Néanmoins, il est important de noter 
que l’alignement de nanofil entre deux électrodes n’est pas aisé, limitant encore le potentiel de 
ces structures en tant que transducteurs potentiométriques hautement sensibles. 

 

I.3.3.3 Les transducteurs conductimétriques 
 
Les méthodes de transduction par conductimétrie sont attractives grâce à leur 

simplicité de fabrication et leur facilité d’utilisation. Comme le montre la figure 1.19, les 
transducteurs conductimétriques mesurent les changements d’impédance électrique entre deux 
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électrodes, où les variations peuvent provenir à une interface ou dans la région comprise entre 
les électrodes. Contrairement aux transducteurs ampérométriques et potentiométriques, la 
simplicité de fabrication provient de l’absence d’électrode de référence. La mesure de deux 
types d’impédance peut être un avantage ou un inconvénient, selon la composition du milieu 
principalement. Par exemple, si les changements doivent être mesurés à l’interface des 
électrodes, la composition du milieu dans la région entre les électrodes (la force ionique entre 
autre) peut perturber les mesures. C’est pourquoi, malgré la simplicité du principe de 
détection, des optimisations sont nécessaires afin d’améliorer la sélectivité de la détection.  

 

 
 

Figure 1.19 : Principe de la transduction par conductimétrie. 
 
Comme pour les transducteurs ampérométriques, la transduction par conductimétrie 

est adéquate pour l’utilisation de membranes contenant les biorécepteurs [95, 96]. C’est ainsi 
que le couplage de ces transducteurs avec les polymères à empreinte moléculaire a généré des 
applications pertinentes. La détection d’herbicide, tels que le 2,4-D [97] ou l’atrazine a pu être 
achevée. Dans le cas de l’atrazine, la construction d’une membrane suspendue contenant le 
MIP atrazine entre deux électrodes de platine a pu être réalisée [98]. Une optimisation 
approfondie de la composition du polymère a été nécessaire, tant au niveau des monomères 
qu’au niveau du porogène. Ces améliorations se sont révélées être importantes non seulement 
pour l’obtention de membranes flexibles et stables, mais aussi car la réponse 
conductimétrique semblait être dépendante de la capacité du MIP à changer de conformation 
lors de l’accroche de l’analyte. L’efficacité des optimisations a permis d’atteindre des limites 
de détection de 5 nM pour la détection de l’atrazine avec une bonne spécificité par rapport à 
des herbicides structurellement proches de l’atrazine. Les détails des optimisations n’ont pas 
été présentés dans ce paragraphe, mais l’essentiel du travail effectué pour cette détection très 
sensible par conductimétrie a concerné l’obtention de la meilleure composition du MIP. Cela 
met en évidence que malgré la simplicité de la détection, la sélectivité intrinsèque de cette 
transduction est un facteur limitant. 

 
 

I.3.4 Les méthodes de transduction mécanique 
 

I.3.4.1 Introduction sur les méthodes de transduction mécanique 
 
 Les méthodes de transduction mécanique sont principalement basées sur la génération 
et la détection d’ondes mécaniques ou acoustiques. Comme une onde acoustique se propage 
au travers ou à la surface d’un matériau, un changement au niveau de la zone de passage de 
l’onde propagée affectera sa vitesse et/ou son amplitude. Les variations de la vitesse de 
l’onde, induites par une augmentation ou une diminution de masse typiquement, peuvent être 
suivies par la mesure de spectres en fréquence et corrélées à l’information correspondant à la 
reconnaissance biologique recherchée. 
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 La plupart des transducteurs à ondes acoustiques utilisent un matériau piézoélectrique 
pour la génération et la propagation de l’onde. Depuis la découverte de la piézoélectricité par 
les frères Curie en 1880, l’intérêt pour ce phénomène physique n’a cessé de croitre. Un des 
avantages principal de la piézoélectricité provient de la réversibilité du phénomène [99]. En 
effet, l’effet direct traduit la génération de charges électriques lors de l’application d’une 
contrainte au matériau alors que l’effet inverse concerne la déformation mécanique du 
matériau lorsqu’un champ électrique y est imposé. Ainsi, les transducteurs mécaniques 
piézoélectriques se réfèrent à la génération d’un champ électrique oscillant pour créer l’onde 
acoustique, déformant le matériau, et dont la propagation est mesurée par la conversion des 
charges générées, dues à la déformation, en un champ électrique. Plusieurs types de matériaux 
piézoélectriques peuvent être utilisés pour les transducteurs à onde acoustique. Parmi eux, les 
plus communs sont le quartz, le tantalate de lithium (LiTaO3) et plus récemment, le zirconate 
titanate de plomb (PZT). Le choix du matériau dépend essentiellement du coût, de sa 
dépendance en température, de la direction de l’onde générée, son atténuation et sa vitesse de 
propagation [100].  
  

Les transducteurs à onde acoustique sont classifiés selon le mode de propagation de 
l’onde au travers ou en surface du matériau piézoélectrique. Si les ondes se propagent dans le 
substrat, elles sont appelées ondes « bulk » (e.g. dans le volume). Les transducteurs les plus 
communs utilisant de principe de fonctionnement sont les résonateurs « thickness shear 
mode » (TSM) et les transducteurs « shear-horizontal acoustic plate mode » (SH-APM). Si au 
contraire, les ondes se propagent en surface du matériau, ce sont des ondes de surface. Les 
transducteurs couramment utilisés sont les résonateurs à onde acoustique de surface (SAW) et 
les ondes acoustiques de surface à cisaillement horizontal (SH-SAW). Le mode de 
propagation affecte de manière drastique les performances du transducteur et influe sur sa 
fabrication. Le tableau 1.2 présente  la direction du mouvement des grains piézoélectriques 
selon le type de transduction acoustique ainsi que les gammes typiques de fréquence 
d’utilisation.  

 

 
 

Tableau 1.2 : Caractéristiques des ondes générées par différents transducteurs acoustiques. 
 
Parmi les quatre catégories d’ondes acoustiques définies, les résonateurs TSM sont de 

loin les plus populaires dans les biocapteurs, et sont mieux connus sous le nom de 
microbalance à quartz (QCM). Ce capteur de masse, tant au niveau physique qu’applicatif, 
sera approfondi dans la section suivante (I.3.4.2). Sa popularité provient essentiellement de sa 
simplicité de fabrication, sa stabilité en température, sa sensibilité massique et sa 
compatibilité avec les mesures en milieu liquide. En effet, l’ensemble des transducteurs à 
onde acoustique fonctionnent en phase gazeuse ou sous vide, mais seule une sous-catégorie 
peut encore être utilisée en milieu liquide. Dans le cas des résonateurs TSM, mais aussi SH-
APM et SH-SAW, les ondes générées se propagent principalement selon un mouvement de 
cisaillement horizontal, comme le montre la figue 1.20a pour les SH-SAW. Ainsi, les pertes 
d’énergie dues au mouvement lors du contact avec un fluide sont faibles, permettant leur 
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utilisation en milieu liquide sans un amortissement excessif. Au contraire, comme indiqué sur 
la figure 1.20b, les SAW induisent un déplacement normal à la surface, provoquant une 
compression des ondes dans un fluide, causant leur fort amortissement. Cependant, ce mode 
de propagation confine l’énergie de manière optimale, puisqu’il n’y a pas de pertes 
énergétiques dans le substrat, faisant des transducteurs SAW les plus sensibles aux variations 
de masse, par rapport aux autres transducteurs acoustiques présentés dans cette section. 

 
 

 
 

Figure 1.20 : Principe de la transduction acoustique pour : a) les SH-SAW et b) les SAW. 
 
 
Les transducteurs à onde acoustique étant principalement des capteurs de masse, cela 

leur confère un aspect générique dans leur utilisation en tant que biocapteurs et ils sont 
adaptés au couplage avec les biorécepteurs d’affinités. Pour les raisons évoquées 
précédemment, les seules applications de transducteurs SAW se font en phase gazeuse, 
limitant les possibilités de transduction de reconnaissance biologique. Des études sur la 
reconnaissance spécifique de petites molécules telles que l’uranine (un dérivé du FITC) ont pu 
être achevées en phase gazeuse grâce à des biorécepteurs d’affinité anti-FITC [101]. Après 
l’immobilisation en phase liquide des anticorps dans la zone de propagation des ondes, une 
solution aqueuse d’analyte uranine est injectée en faisant barboter de l’azote dans la solution. 
Le suivi temps-réel de la fréquence de résonance a permis la détection d’analyte à une 
concentration de 1 nM, montrant la sensibilité du transducteur. La spécificité de la 
reconnaissance a été démontrée par injection de fluor alexa, où aucun changement de 
fréquence n’a pu être observé. L’utilisation d’un tel protocole, peu commun et peu stable en 
termes de dénaturation des biorécepteurs, correspond néanmoins à la démonstration de la 
possibilité de transduction sensible par des ondes acoustiques de surface d’une reconnaissance 
biologique. Un cas particulier de transduction par SH-SAW a servi à la détection 
d’immunoglobulines G en phase liquide [102]. L’ajout d’un guide d’onde aux structures a 
permis de générer des ondes Lowe [103]. Grâce au guide d’onde, les ondes Lowe générées 
présentent l’avantage de limiter les pertes d’énergie dans le substrat. La surface du guide 
d’ondes a été fonctionnalisée par un empilement composé d’une couche lipidique biotinylée 
supportée, de streptavidine et d’anticorps de mouton biotynilés comme biorécepteurs. Le 
biocapteur ainsi réalisé a détecté spécifiquement et en temps-réel l’analyte anticorps anti-
mouton dans une gamme de concentration de 30 nM jusqu’à 3 µM.  

 
Malgré les possibilités d’utilisation des ondes acoustiques de surface comme 

transduction de la reconnaissance biologique, leur sensibilité aux perturbations extérieures 
limite leurs capacités. Au contraire, le succès de la transduction par TSM, grâce aux 
microbalances à quartz, en fait, comme la résonance plasmonique de surface, un outil de 
référence pour la détection sans marquage de biomolécules. 
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I.3.4.2 La microbalance à quartz avec suivi de la dissipation (QCM-D) 
 

Les réflexions sur la transduction par TSM en tant que capteur de masse ont abouti 
lorsque Sauerbrey a démontré en 1959 une relation linéaire entre la variation de masse à la 
surface du transducteur et la variation de fréquence de résonance [104]. Cette équation, 
décrite ci-dessous, a été calculée pour un quartz comme matériau piézoélectrique (c’est pour 
cette raison que ces transducteurs sont appelés microbalance à quartz) :  
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avec ρf et δf la densité et l’épaisseur du film ajouté à la surface du transducteur. Par 
approximations successives, l’équation (1.2) montre une relation directe entre la variation de 
masse à la surface du transducteur et la variation de fréquence, via la sensibilité massique Cf 
et l’harmonique concernée n. Cette sensibilité Cf dépend de l’épaisseur tq et de la densité ρq du 
quartz ainsi que sa fréquence de résonance, montrant que c’est un paramètre intrinsèque du 
transducteur, déterminé par le matériau. Dans le cas des microbalances à quartz, la sensibilité 
massique a été calculée à Cf = -177 pg/(mm².Hz) pour le mode fondamental (n=1). Les 
harmoniques impaires supérieures peuvent aussi être excitées (n = 3, 5, 7…), augmentant la 
sensibilité du facteur n. Cependant, comme le montre l’équation (1.2), les variations réelles de 
masse tiennent compte de l’harmonique, ne changeant pas la relation entre la variation de 
fréquence et la variation de masse. Seule la surface de détection change puisqu’elle diminue 
lorsque l’harmonique augmente.  
 
 D’un point de vue applicatif, comme il a été vu, les transducteurs par ondes 
acoustiques ont été initialement conçus pour un fonctionnement dans le vide et l’air. Grâce à 
leur sensibilité, les microbalances à quartz ont ainsi trouvé des applications dans la mesure 
d’épaisseur de films rigides, tels que des métaux [105]. Par contre, en milieu liquide, 
l’interface solide-liquide peut changer le comportement de la masse ajoutée, surtout dans le 
cadre de biocapteurs, et cette influence doit être prise en compte. La propagation des ondes 
diffère selon les propriétés viscoélastiques de la couche à la surface des électrodes du quartz. 
Comme le montre la figure 1.21, un modèle viscoélastique, introduit par Voinova et al. [106], 
traduit le fait que l’onde de cisaillement générée par le quartz se propage et se dissipe dans la 
couche absorbée.  
 

 
Figure 1.21 : Modèle viscoélastique proposé par Voinova et al. [106] sur la propagation des 

ondes générées par un quartz. 
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Cela permet d’introduire un paramètre complémentaire de la fréquence de résonance, 
appelé dissipation. L’information donnée par la dissipation est représentative des 
changements de propriétés telles que la conformation, la rugosité de surface, les charges 
surfaciques ou encore la contenance en eau de couches adsorbées. L’explication physique 
vient de l’atténuation du signal généré par le quartz. La figure 1.22 présente deux cas de 
figures représentatifs. En effet, dans le cas d’un quartz excité à sa fréquence de résonance, la 
coupure du circuit d’excitation provoque une décroissance des oscillations du cristal. Les 
charges générées pendant la mesure des oscillations (grâce à l’effet direct piézoélectrique) 
sont mesurées et la décroissance peut être calculée. Le changement temporel du mouvement 
du quartz est régi par l’équation (1.3) : 
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A partir de cette équation, issu de l’extrapolation des mesures, peuvent être déterminées la 
fréquence de résonance et la dissipation. Ainsi, dans le cas d’un film rigide adsorbé, la 
décroissance sera lente, se traduisant par une faible dissipation (cas a) de la figure 1.22), alors 
que dans le cas d’un film « mou », donc fortement dissipatif, la décroissance sera rapide (cas 
b)). C’est à partir de la mesure des paramètres tels que la fréquence de résonance et le facteur 
de dissipation que la société Q-Sense a développé un système de microbalance à quartz tout 
d’abord monocapteur (QCM-D 300) et maintenant multicapteurs (QCM-D E4 avec quatre 
quartz en parallèle). Le succès de ces appareils provient de la combinaison des deux 
paramètres donnant des informations d’importance dans la caractérisation de biomolécules en 
milieu liquide. 
 

 
 

Figure 1.22 : Principe de fonctionnement d’une microbalance à quartz avec suivi de la 
dissipation. a) Cas où le film immobilisé sur le quartz est rigide b) Cas où le film immobilisé 

sur le quartz est « mou » (courtoisie de Q-sense). 
 
 De part la transduction sans marquage et la mesure de masse sur diverses surfaces, la 
microbalance à quartz offre des possibilités de détection universelles. Les champs 
d’application sont donc vastes, allant de la caractérisation de la bioreconnaissance d’un 
analyte à la découverte de drogues, l’effet de surfactants, la formation de biofilms ou encore 
la fonctionnalisation de surfaces. Les premières applications de la QCM-D ont concerné la 
détection d’anticorps par des antigènes adsorbés sur une surface d’or [107] ou d’oxyde de 
titane (TiO2) [108]. Comme le montre la figure 1.23a), l’adsorption d’albumine sur une 
surface de TiO2 se traduit par une diminution de la fréquence de résonance et une faible 
augmentation de la dissipation. La fréquence diminue puisque la variation de masse est 
inversement proportionnelle au changement de fréquence. Lors de l’injection des anticorps 
anti-albumine, une drastique diminution de la fréquence peut être observée. Or, d’après le 
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rapport de poids moléculaires entre l’albumine et les anticorps, qui est de 2.27, la variation de 
fréquence lors de la reconnaissance de l’anticorps ne pourrait être au maximum que 2.27 fois 
plus élevée que celle due à l’adsorption de l’albumine (en supposant une reconnaissance 
stoechiométrique anticorps - antigène, ce qui est peu probable étant donnée la bivalence de 
l’anticorps). Le rapport entre les niveaux de variation de fréquence est en fait de l’ordre de 8. 
L’explication de cette différence est contenue dans la variation de la dissipation. En effet, lors 
de l’injection des anticorps, une nette augmentation de la dissipation peut être observée. Cela 
traduit donc une couche souple formée par les anticorps. Une interprétation possible vient du 
fait que la couche formée par la reconnaissance contient beaucoup d’eau, la rendant fortement 
dissipative (comme représenté sur la figure 1.23b)). L’interprétation des résultats obtenus met 
en évidence le fait que la microbalance à quartz mesure une « masse humide », contrairement 
à la résonance plasmonique de surface qui mesure une « masse sèche ». L’information 
contenue dans la dissipation est ainsi capitale dans la validation des mesures de masse 
obtenues par la fréquence de résonance.  
 

 
 

Figure 1.23 : Reconnaissance biologique d’anticorps anti-albumine par l’albumine mesurée à 
la QCM-D (adapté de [108]). a) Variation de la fréquence de résonance et de la dissipation 

lors de l’injection de l’albumine et des anticorps b) Représentation schématique du 
comportement de l’antigène et des anticorps en termes d’eau absorbée lors de l’expérience.  

 
 La complémentarité de la mesure de fréquence de résonance et de dissipation permet 
aussi de mesurer des variations de propriétés de couches, comme le changement de 
conformation de protéines. Une application type concerne une protéine synthétisée par la 
moule (la Mefp-1) pour son accroche sur les rochers, par exemple. Dans les applications 
marines, la recherche de colles permettant une forte adhérence en milieu liquide et salin est un 
facteur important. C’est dans cette optique que la compréhension du comportement de cette 
colle protéique a suscité un intérêt. Des expériences à la QCM-D ont montré tout d’abord la 
capacité d’adsorption des protéines Mefp-1 sur un quartz Or fonctionnalisé par une SAM 
[109]. Comme le montre la figure 1.24a), l’accrochage organisé des protéines se traduit par 
une forte diminution de la fréquence de résonance et une forte augmentation de la dissipation. 
Comparativement, la variation de masse observée à la QCM-D est dix fois supérieure à celle 
obtenue par ellipsométrie ou par résonance plasmonique de surface (cf. figure 1.24b)). 
Comme il a été vu, la nette augmentation de dissipation traduit le fait que les protéines 
adsorbées contiennent de l’eau, expliquant la différence de niveaux entre la QCM et la SPR. 
Après rinçage, l’injection de NaIO4 (assimilable au sel de mer) induit une augmentation de la 
fréquence de résonance et une diminution de la dissipation. L’interprétation de ces 
observations ne peut provenir de la désorption des protéines sur la surface, montrant ainsi que 
l’injection de sel change la conformation des protéines Mefp-1. La perte de la majorité de 
l’eau traduit leur rétraction, ce qui dans un cas pratique induit l’adhérence des moules et qui a 
été mis en évidence expérimentalement par les changements de fréquence et de dissipation 
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observés. Cette application montre le potentiel de la complémentarité des informations 
données par la mesure de fréquence et de dissipation puisque les expériences similaires 
effectuées par ellipsométrie et SPR (cf. figure 1.24b)) ne révèlent aucun changement lors de 
l’exposition de la couche au NaIO4.  
 
 

 
 

Figure 1.24 : adsorption de protéines Mefp-1 mesurée par QCM-D (cas a)), ellipsométrie et 
SPR (cas b)) et influence du NaIO4 sur le comportement (adapté de [109]). 

 
 Les cas précédemment étudiés montrent la variété des champs d’application de la 
microbalance à quartz avec suivi de la dissipation et le potentiel de cette technique. Il est 
cependant important de noter que la QCM-D est une méthode de transduction de référence 
comme la résonance plasmonique de surface, mais ces deux techniques ne doivent pas être 
vues concurrentes mais plutôt complémentaires. Dans la littérature, les exemples d’études 
complémentaires prouvent le niveau approfondi des résultats obtenus dans la compréhension 
de phénomènes pour les biocapteurs. Cependant, même si la SPR offre une très haute 
sensibilité, le manque d’intégration de l’optique empêche la portabilité. Au contraire, même si 
l’intégration monocapteur de la QCM est meilleure, la sensibilité est faible pour la détection 
de faibles quantités de biomolécules. Aussi, la détection multiplexée n’a pu être achevée que 
par la mise en parallèle de plusieurs quartzs. La résolution des facteurs limitant peut venir de 
la miniaturisation et de l’intégration de structures sur une même puce pour la transduction 
mécanique sensible, parallèle et intégrée de reconnaissance biologique. 
 

I.4 Les BioMEMS 
 

I.4.1 Les bioMEMS : un problème de définition ? 
 

Dérivés des techniques de la microélectronique pour leur fabrication, les 
microsystèmes électromécaniques (MEMS) combinent des capteurs, de la manipulation de 
données et des actionneurs dans une même structure. La qualité des réponses données par les 
MEMS en tant que transducteurs couplée aux spécifications imposées par les applications 
biologiques telles que le coût des molécules, le besoin de couches de contrôle de la spécificité, 
etc…, ont fait converger les MEMS vers les biocapteurs. Les structures résultantes, mieux 
connues sous le nom de BioMEMS, offrent des possibilités résolvant un ensemble de 
problèmes liés à la transduction d’une reconnaissance biologique, difficultés mises en avant 
dans les sections précédentes. Une définition exacte des BioMEMS est difficilement 
trouvable, mais un amalgame entre BioMEMS et Bio-microsystèmes est souvent répertorié 
dans la littérature, nécessitant un besoin de recentrer la classification des BioMEMS. Pour 
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cela, revenir à la définition des systèmes originels, les MEMS, faciliterait la compréhension 
des phénomènes physiques intervenant pour un BioMEMS. Plus qu’une définition, les MEMS 
sont vus comme composés d’éléments mécaniques et électriques dont la fabrication provient 
des techniques et matériaux de la microélectronique [110]. Les éléments mécaniques des 
MEMS, comme les transistors en microélectronique, ont des dimensions mesurées en microns 
et leur nombre se compte de quelques éléments à plusieurs centaines, par puce. Dans 
l’ensemble des définitions possibles, trois mot-clés reviennent systématiquement : éléments 
mécaniques et électriques, échelle micrométrique [111,112]. Les BioMEMS sont donc vus 
comme des transducteurs pour une reconnaissance biologique basés sur la combinaison 
d’éléments mécaniques et électriques pour la détection, aux dimensions micrométriques. Ils 
sont composés de parties mobiles permettant la détection de biomolécules, en plus de leurs 
fonctions électriques. C’est par rapport à cette définition, plus restrictive que celles parfois 
trouvées dans la littérature [113], mais déduite de la définition des MEMS, que des Bio-
microsystèmes ne peuvent pas être vus comme des BioMEMS. C’est le cas des Bio-
microsystèmes à transduction électrique ou électrochimique. Les phénomènes mis en jeu 
n’utilisent aucun élément mécanique, la transduction étant assurée uniquement par des 
phénomènes électriques. D’ailleurs, le premier microsystème considéré comme un MEMS est 
le « transistor à grille résonante » [114]. Comme le montre la figure 1.25, ce transistor est 
composé d’une grille dont la structure est un levier et dont les vibrations (générées 
électrostatiquement) changent la tension de grille. Ce système micrométrique montre que le 
transistor n’est pas considéré comme un MEMS puisqu’il n’utilise que des phénomènes 
électriques et qu’il a fallu attendre l’intégration d’un résonateur dans le transistor pour le 
considérer comme un MEMS. Une comparaison similaire peut être faite pour les BioMEMS 
et écarte les transducteurs électrochimiques de cette famille. Il en est de même pour la 
transduction optique qui, couplée aux MEMS, forme les MOEMS (microsystèmes 
électromécaniques optiques) et montre que les techniques communes de transduction optique 
(telles que la fluorescence ou la chemiluminescence) ne peuvent pas être considérées comme 
des MEMS, même si les échelles sont micrométriques. 

 

 
 

Figure 1.25 : Principe de fonctionnement du premier MEMS réalisé, le « transistor à grille 
résonante » [114]. 

 
Les champs d’application des BioMEMS dépendent de leur utilisation : soit les 

structures sont utilisées comme des capteurs, soit comme des actionneurs. L’utilisation 
comme actionneurs ouvre des possibilités dans des domaines tels que la délivrance de 
drogues. Les puces développées dans ce domaine se comportent comme des micro-réservoirs 
contenant une solution de drogues dont l’injection est contrôlée par l’ouverture de membranes 
agissant comme des valves [115]. La miniaturisation offre des capacités pour le 
développement de MEMS implantables, pour des utilisations in vivo, tant au niveau 
d’actionneurs que de capteurs. Des réflexions sur l’utilisation d’un capteur de pression basé 
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sur la déformation d’une membrane causant des changements de capacité entre deux 
électrodes ont montré le potentiel de ce type de capteur MEMS in vitro pour la mesure de la 
pression sanguine [116].  

 
L’utilisation des BioMEMS en tant que biocapteurs permet la transduction hautement 

sensible, parallèle et sans marquage dans les domaines tels que l’analyse biomédicale, 
environnementale ou l’industrie alimentaire. Deux principes de fonctionnement sont 
envisagés : soit un fonctionnement statique, où la transduction de la reconnaissance 
biologique est révélée par une déformation mécanique due à une contrainte, soit un 
fonctionnement dynamique, comme la microbalance à quartz, où un ajout de masse dû à la 
bioreconnaissance se traduit par un changement de la fréquence de résonance. Les deux 
comportements seront présentés dans les paragraphes suivants, des avantages et inconvénients 
caractérisant chacun de ces fonctionnements. 

 

I.4.2 BioMEMS statiques 
 
 Le champ des BioMEMS en fonctionnement statique concerne essentiellement des 

microleviers. Ces leviers microfabriqués sont typiquement des barreaux de forme 
rectangulaire en silicium. Ces structures sont principalement utilisées comme des capteurs de 
force pour imager la topographie d’une surface par les techniques de microscopie à force 
atomique (AFM) [117]. Dans ces méthodes, un levier avec une pointe fine parcourt une 
surface conductrice ou non selon deux modes : soit la pointe est en contact direct avec la 
surface (mode contact), soit la pointe oscille pour interagir avec la surface sur une courte 
période pendant les cycles d’oscillation (mode dynamique, sans contact). Quelque soit le 
mode de fonctionnement, la déformation du levier est habituellement mesurée par une 
détection optique de la position d’un faisceau laser positionné au bout du levier. Dans le cas 
de BioMEMS à base de microleviers, la pointe et la surface ne sont pas nécessaires, comme 
dans le cas de l’AFM. En mode statique, une reconnaissance biologique sur une des deux 
faces du levier (typiquement, la face supérieure) se traduit par une réponse mécanique du 
levier. En effet, la contrainte de surface générée par la reconnaissance de l’analyte se traduit 
par une déformation statique du levier. Comme le montre la figure 1.26, la déformation d’un 
levier due à une contrainte en compression est régie par l’équation [118]: 
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avec υ et E le coefficient de poisson et le module de Young du matériau, h l’épaisseur globale 
du levier, Δσ1 la variation de contrainte sur la face supérieure du levier et Δσ2 la variation de 
contrainte sur la face inférieure. Hormis l’influence d’une contrainte générée sur la 
déformation verticale du levier, cette équation met aussi en évidence le besoin de 
fonctionnaliser la face inférieure du levier afin d’éviter des adsorptions (spécifiques ou non) 
qui empêcheraient la déflexion du levier.  
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Figure 1.26 : Principe de la transduction mécanique pour un micro-levier lors d’une 
reconnaissance biologique. 

 
 
 
 Les méthodes de détection de la déformation du levier peuvent dériver directement de 
celles utilisées pour l’AFM. Comme il a été vu, l’utilisation d’un faisceau laser sur l’extrémité 
libre du levier permet la mesure de sa déflexion avec une grande précision (cf figure 1.27a)). 
Les déviations du rayon optique sont recueillies dans un photodétecteur par mesure du 
photocourant (cette technique est connue sous le nom d’Optical Beam Deflection (OBD)). 
C’est d’ailleurs principalement cette méthode qui est utilisée dans les BioMEMS statiques. De 
nombreuses applications, et pionnières dans le domaine, ont utilisé des réseaux de 
microleviers avec détection par OBD pour la détection de l’hybridation d’ADN [119].  
 

Plus récemment, cette même technique a montré un fort potentiel pour la 
reconnaissance sans marquage d’analyte selon un modèle antigène-anticorps. L’analyte 
concerné est la Prostate Serum Albumin (PSA), marqueur sérique du cancer de la prostate. Le 
système utilisé, décrit sur la figure 1.27a), utilise des microleviers triangulaires en nitrure de 
silicium (avec une couche d’or sur la face supérieure) de 200 µm de long pour une épaisseur 
de 0.5 µm, immergés dans un système fluidique régulé en température et intégrant la détection 
optique [120]. Ainsi, la déformation du levier est mesurée en temps-réel. Après la 
fonctionnalisation des leviers avec des anticorps anti-PSA, une saturation du levier par la BSA 
est faite pour éviter les adsorptions non-spécifiques. Afin de se rapprocher d’un cas clinique, 
lors de l’injection de PSA, la solution comprend également des protéines du sérum telles que 
la HSA et la plasminogène humaine (HP) à une concentration de 1 mg/ml. Une concentration 
en PSA de 0.2 ng/ml a pu être détectée spécifiquement, ce qui montre la haute sensibilité de 
ce système et la gamme dynamique de concentration a atteint 60 µg/ml (figure 1.27b)). 
Néanmoins, la méthode de détection externe nécessite l’utilisation d’un ou plusieurs éléments 
physiques extérieurs au capteur, ce qui est en désaccord avec la miniaturisation et le niveau 
d’intégration qui va avec. Aussi, un autre inconvénient provient de la focalisation laborieuse 
du faisceau en milieu liquide due au phénomène de diffraction. C’est pourquoi les méthodes 
de détection intégrées ont connu un essor important pour la mesure de la déformation des 
microleviers.  
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Figure 1.27 : a) Principe de la détection du mouvement de micro-leviers par Optical Beam 

Deflection (OBD). b) Mesure temps-réel de la déflexion d’un micro-levier lors de 
l’interaction anticorps anti-PSA / PSA (courtoisie de A. Majumdar) [120]. 

 
De part leur simplicité de fabrication et leur efficacité, les jauges piézorésistives ont 

montré des capacités intéressantes. La déformation de la microstructure engendre une 
contrainte (c’est à l’encastrement du levier que la contrainte est la plus forte) qui se traduit par 
une variation de la résistance. Souvent montées en pont de Wheatstone, deux piézorésistances 
dans le substrat servent de référence et deux autres sont sur des leviers permettant à 
l’ensemble du montage une mesure différentielle (cf. figure 1.28) [121].  

 

 
 

Figure 1.28 : Micro-leviers piézorésistifs montés en pont de Wheatstone (courtoisie de A. 
Boisen) [121]. 

 
Les changements au niveau des piézorésistances sont détectés (ΔR/R) par une tension 

de sortie V0 par le pont de Wheatstone soumis à une tension V. La tension de sortie est 
donnée par : 
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C’est ainsi que des leviers intégrant une piézorésistance ont pu être utilisés en phase vapeur 
[122] ou liquide pour la détection de molécules [121]. Une autre approche pour la détection de 
la déformation de microleviers concerne l’intégration d’un transistor MOSFET à 
l’encastrement du levier [123]. Dans ce cas, le changement de contrainte dû à la déflexion du 
levier change les propriétés de la grille du transistor (cf. figure 1.29a)), se traduisant par une 
variation du courant de drain pour une tension de drain imposée, par rapport à un levier de 
référence. Ainsi, ce type de microlevier, comprenant une couche d’or supérieure, a permis la 
détection de biotine par la streptavidine immobilisée à une concentration minimale de 100 
fg/ml (0.4 pM). Ce système, très sensible, a aussi permis la détection en temps-réel 
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d’immunoglobuline G de lapin par des anticorps anti-lapin à une concentration de 100 µg/ml 
(0.6 µM) (cf. figure 1.29b)). Non seulement cette application montre la corrélation étroite 
entre les BioMEMS et la microélectronique, mais aussi indique la variété des possibilités pour 
la détection sensible, sans marquage, intégrée et temps-réel d’une reconnaissance biologique.  
 

 
 

Figure 1.29 : a) Principe de fonctionnement du transistor MOSFET intégré à l’encastrement 
d’un micro-levier. b) Variation du courant de drain du transistor MOSFET lors de la 

reconnaissance par des anticorps anti-lapin d’immunoglobulines de lapin (courtoisie de V. 
Dravid) [123]. 

 
 Malgré les avantages (notamment la sensibilité) de BioMEMS statiques, ces structures 
souffrent de la difficulté d’obtenir des données quantitatives sur la reconnaissance d’analyte. 
En effet, la déformation de microleviers étant due à des changements de contrainte, leur 
calibration pour obtenir des données sur la densité de greffage, par exemple, est difficile. 
Aussi, même si cette idée est implicite, il est clair que le changement de contrainte dû à 
l’interaction biologique part du principe que la couche formée est répartie de façon homogène 
sur la surface et que les biorécepteurs doivent être immobilisés de manière uniforme. Cette 
condition n’est pas remplie dans le cas d’analytes de grande taille tels que des cellules, lors de 
l’interaction sur des anticorps immobilisés ou dans le cas de la détection de très faibles 
quantités d’analyte, avec un objectif de la molécule unique. C’est pourquoi, l’utilisation de 
BioMEMS fonctionnant en mode dynamique a trouvé des intérêts puisque ce sont des 
capteurs de masse et comme il a été vu pour la microbalance à quartz, ce principe de détection 
reste universel. 
 

I.4.3 Les BioMEMS résonants 
 
 De manière générale, le signal de sortie de BioMEMS résonants est la fréquence de 
résonance des structures. Un des avantages de ce fonctionnement provient du fait que la 
conversion de la résonance mécanique de la structure en un signal électrique n’altère pas la 
résolution. Le fonctionnement dynamique nécessite cependant une force active 
d’actionnement et un principe de détection pour la mesure des fréquences. Comme il a été vu, 
la réversibilité de l’effet piézoélectrique favorise l’utilisation de matériaux présentant cette 
propriété dans les BioMEMS [124]. Les matériaux piézoélectriques les plus communs sont le 
PZT et le ZnO. D’autres possibilités existent, telles que les effets magnétiques [125], 
thermiques [126] ou électrostatiques [127]. Néanmoins, notamment pour les effets 
électrostatiques, l’utilisation d’un espace entre la structure et l’électrode d’actionnement et/ou 
détection empêche le fonctionnement en milieu liquide.  
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 Au-delà de la fréquence de résonance (fn), qui est déterminante dans la sensibilité (Sn) 
de la transduction, un autre paramètre capital pour la viabilité d’un BioMEMS résonant est le 
facteur de qualité Q. Inverse de la dissipation présentée pour la microbalance à quartz, le 
facteur de qualité permet la détermination de la masse minimum détectable. En effet, la masse 
minimum détectable est décrite par l’équation : 
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!
"#              (1.6) 

 
Comme le montre l’équation (1.6), plus le facteur de qualité sera élevé, plus la masse 
minimum détectable sera faible. De manière plus représentative, la figure 1.30 montre le cas 
de figure d’un facteur de qualité élevé et faible. S’il est faible, même si la sensibilité du 
transducteur est élevée, une légère variation de la fréquence de résonance ne pourra être 
mesurée. De nombreuses études sont ainsi menées dans l’augmentation du facteur de qualité 
pour une utilisation optimale de BioMEMS résonants en milieu liquide. 
 

 
 
Figure 1.30 : Principe de fonctionnement dynamique d’un micro-levier. Le graphe montre la 

différence entre un facteur de qualité élevé (courbe jaune) et un facteur de qualité faible 
(courbe orange) 

 
 Comme pour les BioMEMS statiques, de nombreuses applications en mode 
dynamique concernent les microleviers. Malgré leur sensibilité massique élevée, la vibration 
hors plan est nettement amortie en milieu liquide et se traduit par un faible facteur de qualité. 
L’amortissement est en effet amplifié par l’immersion complète du levier, à cause du 
cisaillement du fluide engendré par l’oscillation des structures. C’est pour ces raisons que 
l’ensemble des applications de BioMEMS résonants à base de microleviers s’appuie sur des 
mesures dans l’air avant et après la reconnaissance biologique. Dans ce cas, la sensibilité 
massique élevée des microleviers a permis la détection d’espèces dans des gammes de masse 
allant de la dizaine de femto grammes pour la détection de virus unique [128]  à quelques pico 
grammes pour la détection de bactéries [129]. Récemment, l’utilisation de leviers 
piézoélectriques pour la détection de bacilles a été démontrée en milieu liquide et en temps 
réel, par utilisation de modes plus élevés que le mode de résonance fondamental, augmentant 
aussi le facteur de qualité [130]. 
 
 Une des manières les plus élégantes de profiter de la sensibilité de microleviers et 
contourner les faibles facteurs de qualité en milieu liquide a été proposée par l’équipe de S. 
Manalis au MIT en intégrant un canal microfluidique dans le levier [131]. Ainsi, la vibration 
des structures est suivie dans le vide mais la reconnaissance biologique a lieu en milieu 
liquide, en temps réel. Les structures, présentées sur la figure 1.31a), sont actionnées 
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électrostatiquement et la détection se fait par OBD et grâce à l’individualisation des canaux 
dans chaque levier, l’adressage pour l’immobilisation des biorécepteurs est intégré. Les 
microleviers ainsi fonctionnalisés par un empilement de PLL-g-PEG-biotin, neutravidine et 
anticorps anti-mouton biotinylés ont permis la reconnaissance spécifique d’anticorps de 
mouton en temps-réel avec une limite de détection de 0.7 nM et des gammes cinétiques 
jusqu’à une concentration de 0.7 µM (cf. figure 1.31b)). 
 
 

 
Figure 1.31 : a) Principe d’un micro-levier intégrant un canal microfluidique. Gamme 

cinétique lors de la détection d’anticorps par un micro-levier intégrant un canal 
microfluidique (courtoisie de S. Manalis) [131]. 

 
 
 Une autre approche pour obtenir un facteur de qualité important dans un liquide est de 
s’affranchir de la vibration hors-plan. Pour cela, partant de l’efficacité de la microbalance à 
quartz, des matrices de résonateurs en quartz ont pu être fabriquées (cf. figure 1.32a)) [132]. 
La vibration des structures par TSM permet un mouvement plan des résonateurs et la 
miniaturisation permet l’intégration de plusieurs résonateurs sur la même puce. Malgré la 
réduction de taille, l’augmentation de fréquence de résonance, par rapport à la QCM, n’a pas 
amélioré la sensibilité des transducteurs. Le potentiel de ces structures n’a pour le moment pu 
être montré que pour leur utilisation en tant que capteurs chimiques et pas en tant que 
biocapteurs. Une autre alternative possible est celle développée par O. Brand à Georgia Tech 
sur l’utilisation de résonateurs sous forme de disque (cf. figure 1.32b)) [133]. Dans ce cas, la 
rotation des demi-disques (servant de masses sismiques) induit une torsion du bras central et 
offre un mode de vibration plan. Les structures fabriquées permettent d’atteindre un facteur de 
qualité de l’ordre de 100 dans un fluide, ce qui est deux décades supérieures, comparé aux 
microleviers classiques. C’est ainsi que ces structures ont récemment été utilisées pour la 
détection d’anticorps anti-β-galactosidase par l’enzyme β-galactosidase immobilisée au 
niveau des demi-disques. Les travaux préliminaires sur l’utilisation en tant que biocapteur ont 
permis la détection en temps-réel des anticorps à une concentration de 0.73 µg/ml. 
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Figure 1.32 : BioMEMS résonants en mouvement plan. a) Matrices de micro-résonateurs à 

quartz. (Courtoisie de R. Lucklum) [132] b) Résonateurs plan sous forme de deux demi-
disques en rotation. (Courtoisie de O. Brand [133]) 

 Enfin, une dernière alternative concerne l’utilisation de diaphragmes. Ces structures, 
bien qu’ayant une vibration hors-plan, présentent l’avantage de n’être en contact avec le 
liquide que par une seule face. Il a été démontré que des membranes circulaires intégrant un 
matériau piézoélectrique ne connaissent qu’un faible amortissement lors du passage de l’air à 
l’eau [134]. Les travaux initiés par Christian Bergaud au LAAS-CNRS ont montré le potentiel 
de micromembranes en silicium intégrant une couche piézoélectrique pour la reconnaissance 
de biomolécules. La détection de l’hybridation d’ADN par l’utilisation de colloïdes d’or a pu 
être achevée [135]. Les matrices de micromembranes,  de 150 µm de rayon, intègrent une 
couche piézoélectrique de forme annulaire (cf. figure 1.33a)) servant à l’actionnement des 
structures alors que la détection des fréquences de résonance est faite par ODB. Une 
sensibilité élevée, de l’ordre de -3.9 pg/(mm².Hz) a été démontrée sur le deuxième mode de 
vibration, permettant la détection spécifique de l’hybridation d’ADN avant et après 
l’incubation avec les colloïdes d’or (cf. figure 1.33b)).  
 

 
Figure 1.33 : a) Micromembranes circulaires intégrant une couche piézoélectrique annulaire. 

b) Influence de la reconnaissance de colloïdes d’or streptavidine par la biotine sur la 
fréquence de résonance de micromembranes circulaires [135]. 

 
 Comme il a été vu, il n’existe pas, à l’heure actuelle, de biocapteur présentant 
l’ensemble des performances requises. Un article publié dans Nature fait état des conditions 
requises pour l’utilisation de biocapteurs dans les pays en voie de développement [137]. 
Ainsi, pour un « test diagnostic idéal », sont requis la sensibilité, la spécificité, la rapidité, la 
portabilité, l’autonomie, la conservation, le coût. C’est dans un esprit similaire (l’article a été 
publié après que nos objectifs ne soient définis) que nous avons approfondi les recherches 
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initiées par les travaux prometteurs de Mathieu Guirardel [136] sur le développement de 
BioMEMS à actionnement et détection intégrées pour la reconnaissance d’espèces 
biologiques. En effet, avec le potentiel de structures de type membranes, l’intégration d’une 
couche piézoélectrique n’avait, jusqu’à présent, été utilisée que pour l’actionnement. Afin 
d’être en accord avec la miniaturisation, l’actionnement et la détection intégrées étaient 
nécessaires afin de répondre aux critères de portabilité et d’autonomie. De plus, la détection 
intégrée de fréquences de résonance en milieu liquide n’avait pas été démontrée. Ces étapes 
sont indispensables pour élaborer un biocapteur temps-réel, sans marquage (participant aux 
critères de rapidité) à détection parallèle de la reconnaissance biologique. Nous avons choisi 
de focaliser notre attention sur deux types d’application biocapteur : 
 

• une première application vise à démontrer la capacité des micromembranes 
pour la détection d’anticorps par des antigènes immobilisés et d’évaluer les 
performances de la réponse obtenue, par comparaison aux techniques de 
référence. 

• Une seconde application vise à combiner les polymères à empreinte 
moléculaire avec des BioMEMS. Les structures de type membranes sont là-
aussi des candidats intéressants. L’objectif de cette combinaison est de 
répondre aux paramètres critiques des biocapteurs que sont la conservation et 
la stabilité, couplés à la sensibilité, la portabilité et la rapidité.  

 
Au travers de caractérisations et optimisations physiques des structures de type 
micromembranes, nous avons pour objectif de montrer un degré d’aboutissement d’un 
BioMEMS résonant capable d’être comparé aux techniques de référence telles que la SPR et 
la QCM tout en profitant des avantages offerts par la miniaturisation. Les champs 
d’application abordés illustreront le caractère générique de la transduction. Nous tenterons de 
prouver que des structures de type micromembranes à actionnement et détection intégrés 
représentent une méthode de transduction multicapteur universelle.  
 

I.5 Conclusion  
 

Les avancées technologiques dérivées des techniques de la microélectronique profitent 
aux biocapteurs, tant au niveau de l’intégration qu’au niveau des performances. Les apports 
ne sont tout de même pas encore suffisamment représentés au niveau industriel, malgré le 
potentiel du marché. Cela provient peut-être de la focalisation sur certaines applications. Les 
exemples de la littérature, le plus souvent dédiés à une application, oublient l’aspect générique 
offert par certains biocapteurs, surtout ceux de masse. Un autre élément peut venir de 
l’interface entre les transducteurs et la couche biologique sensible. L’immobilisation de 
biorécepteurs à la surface du transducteur nécessite dans de nombreux cas, l’utilisation 
d’outils extérieurs (une revue des techniques de dépôts localisés a été faite dans le cadre de la 
thèse de Thierry Leïchlé [138]). La compatibilité de ces outils n’est pas toujours en 
adéquation avec le type de structures utilisées pour la transduction. Par exemple, le dépôt 
localisé de biorécepteurs peut être fait par contact entre la surface à fonctionnaliser et l’outil 
de dépôt. Or ce type d’outil ne peut convenir pour une immobilisation sur des microleviers, 
leur rigidité étant trop faible. C’est donc au-delà de performances remarquables qu’un 
biocapteur doit être vu. Les applications sont maintenant assez nombreuses pour réfléchir à la 
viabilité de BioMEMS par rapport à une réalité de marché.  
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C’est pourquoi nous proposons la mise en œuvre d’un biocapteur robuste basé sur un 
BioMEMS résonant. Les travaux concernent la fabrication parallèle de micromembranes et 
l’optimisation de la fabrication. Ce n’est qu’après une étude approfondie des comportements 
statiques et dynamiques des structures fabriquées, que peuvent aboutir des optimisations du 
comportement des puces et de leur environnement, pour leur utilisation en tant que biocapteur 
intégré. Cela a permis d’envisager des expériences de reconnaissance biologique variées, 
allant des biorécepteurs d’affinité aux polymères à empreinte moléculaire, sur diverses 
surfaces, soulignant ainsi le caractère générique de ce système. 
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CHAPITRE II : Microfabrication de micromembranes 
piézoélectriques circulaires et caractérisation du 
comportement statique 
 

II.1 Introduction 
 

II.1.1 Présentation du contexte initial 
 

Les travaux initiés par Christian Bergaud et son équipe au LAAS-CNRS en 1999-2000 
ont porté sur l’étude de structures de type membranes, après avoir mis en œuvre l’utilisation 
de microleviers. Le choix de membranes est dû à leur fabrication plus aisée que des leviers et 
à l’obtention d’une surface plane et solide, favorable à une utilisation en tant que biocapteur. 
L’ensemble de travaux sur deux générations de micromembranes a concerné l’optimisation 
de la forme des structures et leur fabrication pour un comportement en adéquation avec les 
caractéristiques de BioMEMS. Ce sont essentiellement des membranes carrées et circulaires 
qui ont été réalisées, avec intégration d’une couche piézoélectrique prévue pour 
l’actionnement. Des études sur la position de la pastille piézoélectrique par rapport à la forme 
globale de la membrane ont été menées sur de deux lots fabriqués et les résultats obtenus, tant 
au niveau statique que dynamique, ont justifié le choix de poursuivre sur des membranes 
circulaires avec une couche piézoélectrique au centre [1]. Ce sont donc les optimisations faites 
sur la fabrication et la caractérisation de ces micromembranes circulaires qui ont servi de 
point de départ aux travaux réalisés dans cette thèse. 
 

II.1.2 Motivations  
 

La qualité des résultats sur les performances de BioMEMS résonants décrits dans le 
chapitre I a permis d’approfondir l’étude de micromembranes selon deux volets : le 
comportement statique puis dynamique. Tout d’abord, au niveau statique, la déformation 
initiale des structures doit être appréhendée. L’empilement successif des couches et les 
méthodes de fabrication induisent des contraintes dans les matériaux, se traduisant par une 
déflexion initiale non-nulle. La polarisation statique de la couche piézoélectrique (PZT) influe 
aussi sur la déformation des membranes, notamment par l’intermédiaire du (ou des) 
coefficient(s) de transduction piézoélectrique. Or, il n’existe pas de méthode générique pour la 
détermination de ce paramètre d’importance. Nous avons donc élaboré un modèle basé sur 
l’étude de l’influence de la tension de polarisation du film piézoélectrique sur la déflexion 
statique des membranes. Ce modèle a ainsi servi à la détermination du coefficient de 
transduction piézoélectrique et la validation de l’intégration de la couche. Dans ce cas, la 
couche piézoélectrique ne sert que pour l’actionnement des membranes. Vient ensuite l’étude 
du comportement dynamique des structures. Même si l’actionnement dynamique des 
membranes a été achevé par la couche piézoélectrique au cours des travaux antérieurs, la 
détection des fréquences de résonance n’a été faite que par la méthode de déflexion optique 
OBD [2]. Afin de concevoir un biocapteur capable de mesurer une bioreconnaissance en 
parallèle et/ou en milieu liquide, la détection intégrée est primordiale et permet de profiter des 
deux effets piézoélectriques. C’est donc dans cette optique que nous avons fait des études de 
comportement par actionnement et détection piézoélectrique dans l’air et en milieu liquide, 
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pour la détermination des conditions optimales pour l’utilisation en tant que biocapteur. Ces 
études passent aussi par l’optimisation des rapports de forme. Il a été démontré que 
l’efficacité d’actionnement dépend, dans le cas de structures circulaires, du rapport entre le 
rayon de la pastille piézoélectrique et le rayon global de la membrane [3]. C’est pourquoi 
différentes tailles de pastille ont été étudiées pour différents rayons globaux, afin d’optimiser 
le comportement des structures. L’ensemble des améliorations a ainsi permis la détermination 
d’une sensibilité massique théorique, validée expérimentalement dans l’air et étendue au 
milieu liquide. Cela a aussi permis l’élaboration d’une électronique spécifique aux 
micromembranes fabriquées afin d’atteindre les objectifs initialement décrits. C’est au fil des 
deux prochains chapitres que seront abordés les différents enjeux dans la caractérisation et 
l’optimisation physique de micromembranes. 
 

II.2 Microfabrication de membranes piézoélectriques 
 

II.2.1 Fabrication d’un lot de génération 3 
 
 La mise au point du procédé de fabrication de deux générations de structures 
développées dans le cadre de la thèse de Mathieu Guirardel [1] a permis d’aborder la 
fabrication complexe des micromembranes, puisque huit niveaux de masque sont nécessaires 
aux dépôts des différentes couches et à leur micro-usinage, en vue de la fabrication d’une 
troisième génération de membranes. Comme il a été vu, plusieurs rapports de forme sont 
présents sur la même puce. Le rayon global (R2) mesure 100 µm ou 150 µm et pour chaque 
valeur de R2, trois tailles (rayon R1) pour la pastille piézoélectrique coexistent, de manière à 
avoir trois rapports R1/R2 : 0.3, 0.5 et 0.7, comme représenté sur la figure 2.1. 
 

 
 

Figure 2.1 : représentation en 3 dimensions d’une membrane de rayon global R2 comprenant 
une couche piézoélectrique au centre, de rayon R1.  

 
 Le substrat de base est une plaque SOI (Silicon On Isulator). L’utilisation d’un tel 
support permet un meilleur contrôle de l’épaisseur de la membrane puisqu’il possède un 
oxyde enterré d’épaisseur 1 µm qui servira de couche d’arrêt lors de la gravure profonde du 
silicium pour la libération face arrière des membranes. Le silicium monocristallin supérieur a 
une épaisseur de 2 µm pour un substrat inférieur de 525 µm.  
 

La première étape consiste en la définition de motifs d’alignement qui serviront à 
chaque étape de repère pour la superposition des différents niveaux. Après enduction de la 
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plaque par une résine AZ 1529 positive vient une étape de recuit de la résine pour une bonne 
tenue mécanique sur la plaque (cf. figure 2.2). L’insolation de la résine au travers d’un 
masque contenant la forme des motifs permet une retranscription dans la résine. En effet, les 
résines utilisées sont photosensibles, c’est-à-dire que leur irradiation par des UV modifie leurs 
propriétés de façon à ce que les parties irradiées restent ou sont dissoutes au moment du 
développement. C’est par rapport à la réactivité face aux UV qu’est définie la polarité de la 
résine. Si la résine irradiée est dissoute par les solvants au moment du développement, la 
résine est dite positive ; dans le cas contraire, elle est dite négative. Ainsi, dans notre cas, 
l’utilisation d’une résine positive enlève la résine dans les zones où sont définis les motifs, 
rendant l’accès possible au silicium supérieur. Les motifs d’alignement sont obtenus par 
gravure ionique réactive (RIE : Reactive Ion Etching) du silicium supérieur. Cette première 
étape se termine par retrait de la résine. La méthode décrite ci-dessus utilisant une résine 
photosensible structurée est appliquée à chaque étape nécessitant le dessin de formes sur la 
plaque.  
 

Dépôt résine + recuit

Insolation UV

Développement + recuit

Résine < 0 Résine > 0

Substrat (SOI)

Résine

Masque

hv
hv

hv
hv

hv

Dépôt résine + recuit

Insolation UV

Développement + recuit

Résine < 0 Résine > 0

Substrat (SOI)

Résine

Masque

hv
hv

hv
hv

hv

 
 

Figure 2.2 : représentation schématique des différentes étapes d’une photolithographie. 
 

 Les principales étapes du procédé de fabrication sont décrites dans la figure 2.3. 
L’étape suivant la définition des motifs d’alignement correspond à la croissance de dioxyde 
de silicium (SiO2) (A) sur l’ensemble de la plaque afin d’éviter des fuites de courant dans le 
silicium lorsque les électrodes seront déposées. Cet oxyde, de 50 nm d’épaisseur, est obtenu 
par croissance thermique, sous atmosphère sèche. Ces deux premières étapes sont réalisées 
dans la salle blanche du LAAS. Les étapes suivantes, concernant la couche piézoélectrique et 
ses deux électrodes, sont réalisées par l’équipe de Denis Remiens à l’IEMN à Lille.  
 
 La réalisation de l’électrode inférieure est faite par lift-off de titane/platine en utilisant 
une résine (AZ 1818) positive (B). La méthode par lift-off consiste au dépôt de matériaux sur 
l’ensemble de la plaque enduite par la résine structurée selon les motifs, dont le retrait laisse 
la couche déposée aux endroits où la résine avait été dissoute lors du développement. Ainsi, la 
forme circulaire de l’électrode inférieure est obtenue par dépôt d’un oxyde de titane (10 nm 
d’épaisseur) permettant ensuite l’accroche du platine (150 nm d’épaisseur) sur l’oxyde. Le 
rayon de l’électrode est de 5 µm inférieur à celui de la couche piézoélectrique (rayon R1). 
Cette étape est cruciale puisque d’elle dépendra l’orientation cristalline du PZT déposé 
ultérieurement. La structure de maille du platine, proche de celle du PZT, d’orientation <111> 
a été démontrée comme favorable à une bonne cristallisation du PZT. Cette orientation est 
naturellement adoptée par le platine dans les conditions de dépôt utilisées [4]. Après le retrait 
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de la résine pour faire le lift-off, cette étape se termine par un recuit à 650 °C pour stabiliser 
mécaniquement et surtout thermiquement l’électrode déposée. 
 
 L’étape suivante, qui concerne le dépôt de la pastille piézoélectrique (C), est innovante 
par rapport aux techniques habituellement utilisées pour les matériaux piézoélectriques 
puisqu’elle se déroule à température ambiante, afin de structurer la pastille par lift-off. Pour 
des raisons de compatibilité thermique avec la résine, la température lors du dépôt ne peut pas 
dépasser 180 °C. C’est pourquoi, le dépôt du PZT (PbZrxTi(1-x)O3 x= 54) par pulvérisation 
magnétron RF a été calibré pour qu’une température supérieure à 130 °C ne soit pas atteinte. 
La composition 54/46 du PZT a été choisie pour sa proximité avec la phase morphotropique 
(x=53) qui correspond à la phase où les coefficients piézoélectriques et les constantes 
diélectriques sont les plus élevés [5]. Après le lift-off de la résine, les formes circulaires de la 
pastille piézoélectrique sont obtenues avec un rayon R1. Un recuit de cristallisation est ensuite 
nécessaire puisqu’aux températures de dépôt, le film déposé est amorphe. Le recuit est fait à 
625 °C pendant 30 minutes. L’épaisseur de la couche piézoélectrique ainsi déposée varie de 
800 nm à 1.2 µm, le manque d’uniformité étant dû à la cible utilisée pour le dépôt puisque sa 
taille est de 75 mm de diamètre alors que la plaquette atteint 100 mm. 
 
 La dernière étape réalisée à l’IEMN concerne l’électrode supérieure (D). Un procédé 
similaire à celui mis en œuvre pour l’électrode inférieure a été utilisé, c’est-à-dire une 
structuration obtenue par lift-off pour des électrodes de rayon 5 µm inférieur par rapport au 
PZT. 
 
 Après retour des plaques de l’IEMN, le procédé de fabrication a été terminé au LAAS. 
Cela commence par le dépôt d’une couche de dioxyde de silicium (SiO2) sur l’ensemble de la 
plaque (E) afin de protéger les parties électriques des risques de court-circuit lors de 
l’utilisation des puces en milieu liquide, cette dernière pouvant également servir de couche 
d’immobilisation de biorécepteurs. Cet oxyde de 250 nm a été déposé par PECVD (Plasma 
Enhanced Chemical Vapor Deposition). Pour accéder aux points de contact des électrodes, il 
est nécessaire d’ouvrir localement l’oxyde précédemment déposé. Cette étape est achevée par 
gravure chimique de l’oxyde sur des zones définies par la résine. L’attaque par un tampon 
d’acide fluorhydrique grave l’oxyde jusqu’aux électrodes de platine, servant de couche 
d’arrêt.  
 
 L’épaisseur des électrodes de platine étant faible, un renforcement des plots de contact 
est obligatoire pour la soudure des fils lors de l’encapsulation des puces. Cette étape est 
achevée par lift-off d’une résine réversible (résine initialement positive mais dont la polarité 
est inversée par une seconde insolation) après le dépôt d’une couche de titane/or (100 nm/ 700 
nm). 
 
 Avant de terminer la fabrication face avant des structures, une dernière couche est 
déposée. C’est à nouveau un niveau de titane/or (10 nm/ 100 nm) qui est réalisé, mais sa 
fonction est de permettre la fonctionnalisation thiol des membranes (par exemple). Cette 
couche est déposée sur certaines puces où des pastilles circulaires, de rayon R2, ont été 
obtenues par lift-off. Cette étape termine la structuration en sept niveaux de masque de la face 
avant des membranes. 
 
 La dernière étape du procédé de fabrication est cruciale puisqu’elle correspond à la 
libération des membranes de forme circulaire et de rayon R2. Cette étape de gravure est 
d’autant plus cruciale qu’elle est la moins standardisée. Tout d’abord au niveau de la résine 
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photosensible, la durée de la gravure des 525 µm du silicium inférieur requiert l’utilisation 
d’une résine épaisse. C’est pour cela qu’a été utilisée une résine AZ 4562 de 20 µm. 
L’épaisseur de la résine fait que sa bonne tenue mécanique est difficilement atteignable et cela 
peut se traduire par l’apparition de bulles lorsqu’elle est soumise au plasma utilisé pour la 
gravure. Une protection de la face avant de la plaquette est aussi nécessaire pour éviter le 
décollement des membranes à la fin de la gravure, à cause d’une différence de pression. La 
protection est faite par collage thermique d’une plaquette de silicium, en contact avec la face 
avant. La libération des membranes jusqu’à l’oxyde est obtenue grâce une gravure ionique 
réactive profonde (DRIE : Deep Reactive Ion Etching) (F). Dans ce cas, un plasma de SF6 
bombarde la face arrière pendant 3 h 15 min et grave le silicium jusqu’à l’oxyde enterré. Pour 
terminer le processus, la gravure de l’oxyde finit la libération des membranes et la découpe 
des puces (G). Cette ultime étape est réalisée par RIE CF4 en alternant des cycles de gravure 
(15 min) et des cycles de plasma oxygène (2 min) afin de retirer les résidus issus de la 
gravure. La sélectivité de gravure n’étant pas idéale et les temps de gravure n’ayant pas été 
calibrés, une fine couche de silicium supérieur a été gravée, donnant une épaisseur variant de 
1.75 µm à 1.85 µm pour le silicium supérieur. 
 

 
 

Figure 2.3 : Principales étapes du procédé de fabrication des micromembranes de génération 
3. 
 

II.2.2 Commentaire sur les structures issues de la génération 3 
 
 Bien que complexe, le procédé de fabrication de matrices de micromembranes a pu 
être achevé. Il reste néanmoins quelques étapes devant être améliorées. Tout d’abord, au 
niveau de l’accroche de la pastille piézoélectrique, il a été vu que l’électrode inférieure avait 
un rayon 5 µm inférieur par rapport au PZT. Or, sa cristallisation dépend de l’orientation du 
platine et l’électrode ne couvre pas l’ensemble de la couche piézoélectrique, induisant une 
cristallisation hasardeuse dans cette zone, lorsqu’elle a lieu. Cette étape nécessite donc un 
besoin d’être améliorée pour garantir une structuration correcte du PZT. 
 
 Une autre phase du procédé méritant une optimisation concerne le dépôt du dioxyde de 
silicium de passivation (E). Cette couche, déposée par PECVD, est poreuse par rapport à un 
SiO2 issu d’une croissance thermique, induisant des fuites de courant lorsqu’une tension 
élevée est appliquée au niveau des électrodes. Cependant, la croissance thermique d’un 
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dioxyde de silicium est obtenue par réaction entre le silicium et l’oxygène injecté dans le four, 
à des températures comprises entre 800 °C et 1200 °C. Cette méthode ne peut donc pas être 
employée pour la protection des électrodes de platine. C’est donc dans la manière de déposer 
l’oxyde par PECVD que doivent être apportées des modifications afin de réduire la porosité. 
 
 Enfin, l’étape critique de la gravure profonde du silicium face arrière (F) n’a pas été 
optimum lors de la fabrication. En effet, comme le montre la figure 2.4, les structures, surtout 
celles de 150 µm, ont été surgravées. Cela provient de la gravure par plasma. Le dioxyde de 
silicium enterré servant de couche d’arrêt pour la gravure, la sélectivité chimique entre la 
silice et les ions du plasma fait qu’une fois les flancs du silicium inférieur gravés 
verticalement, l’accumulation des charges électriques au niveau de la couche d’arrêt se traduit 
par une attaque latérale du silicium par le faisceau d’ions. De plus, la présence de deux tailles 
de structures sur la même plaque rend difficile le paramétrage temporel de la gravure, puisque 
la taille des ouvertures influe sur la vitesse de gravure. Donc les résultats lors de la fabrication 
montrent que les structures de 100 µm de rayon ont effectivement ces côtes (voire même 
légèrement inférieures) alors que celles de 150 µm ont un rayon égal à 200 µm. La seule 
répercussion, hormis le besoin d’améliorer cette étape, est le changement des rapports R1/R2 
qui deviennent 0.23, 0.38 et 0.53 au lieu de 0.3, 0.5 et 0.7. 
 
 

 
 

Figure 2.4 : coupe transversale d’une micromembrane issue du lot de génération 3 montrant 
les flancs issus de la gravure profonde par RIE du silicium inférieur. 

 
 

 Il est néanmoins important de noter que la qualité des structures fabriquées a permis 
l’élaboration des caractérisations physiques statiques et dynamiques avant la fabrication d’un 
nouveau lot tenant compte de ces observations. Les puces issues du lot de génération 3 
correspondent à des matrices 4x4 de micromembranes comprenant les six tailles différentes 
sur chaque puce (cf. figure 2.5). Le lot suivant, de génération 4, servira à l’utilisation des 
structures en tant que biocapteur. Pour un fonctionnement parallèle, l’ensemble des 
membranes doivent avoir les mêmes caractéristiques, pour comparer les résultats, donc ce 
sont des structures de 100 µm de rayon qui ont été fabriquées avec un rapport R1/R2 de 0.5. Le 
choix de ces dimensions provient des résultats (présentés ultérieurement) concluants obtenus 
avec ces structures. 
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Figure 2.5 : Photographie d’une puce issue du lot de fabrication de génération 3. 
 

II.2.3 Fabrication d’un lot de génération 4 
 
 Dans la fabrication de ce lot de génération 4, seules les étapes nécessitant un besoin 
d’amélioration ont été revues. Cela se traduit par l’ajout de deux niveaux de masque. Après la 
définition des motifs d’alignement et la croissance de l’oxyde thermique, une couche 
supplémentaire a été ajoutée avant l’électrode inférieure. Pour favoriser la cristallisation du 
PZT sur l’ensemble de la pastille, un anneau de dioxyde de zirconium (ZrO2) a été 
implémenté. Façonné par lift-off sur une résine positive, cet oxyde organo-métallique présente 
une structure cristalline en accord avec le PZT. L’anneau a un rayon extérieur supérieur à 
celui de la couche piézoélectrique de façon à couvrir la surface de contact du PZT (10 µm 
supérieur). Sont ensuite définis les niveaux (B) et (C) correspondant à l’électrode inférieure et 
la pastille piézoélectrique.  

 
 Une étape a aussi été ajoutée avant le dépôt de l’électrode supérieure. En effet, afin de 
limiter le rayonnement électrique de la couche piézoélectrique, le rayon de l’électrode 
supérieure a été augmenté (il est maintenant 5 µm supérieur à celui du PZT) pour que cette 
couche agisse comme un blindage. A cause des pistes électriques de l’électrode inférieure, la 
présence d’un oxyde est nécessaire pour empêcher un court-circuit entre l’électrode 
supérieure et la piste de l’électrode inférieure.  Ceci a été réalisé en déposant un anneau 
supplémentaire de ZrO2 ayant les mêmes caractéristiques que celui déjà fabriqué. Ainsi, 
l’électrode supérieure a pu être définie de manière à englober la pastille de PZT (D).  
 
 Comme il a été vu, le dioxyde de silicium de passivation doit être le moins poreux 
possible. Afin d’améliorer la qualité de ses propriétés isolantes, le dépôt a été fait par une 
succession de cycles au lieu d’être fait en une seule phase (E). Ainsi, l’alternance de trois 
cycles de dépôt avec trois cycles de stabilisation sous vide permet à chaque cycle de dépôt de 
combler les « trous » du précédent dépôt. Cela se traduira par une meilleure résistance 
électrique du SiO2, surtout en milieu liquide, grâce une porosité réduite.  
 
 Après le renforcement des plots de contact et le dépôt de la couche d’or pour la 
modification chimique des surfaces, c’est au niveau de la gravure sèche profonde du silicium 
(F) que les optimisations du procédé ont été le plus approfondies. Afin de résoudre le 
problème de surgravure latérale, une procédure particulière de gravure a été employée, par 
utilisation d’un « kit anti-notching ». Ce kit diminue la fréquence de polarisation entre le 
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substrat et le plasma, ralentissant la vitesse de gravure et empêchant l’accumulation de 
charges au niveau de la couche d’arrêt pour une gravure verticale uniquement. La vitesse de 
gravure étant plus faible avec cette procédure, une première phase sans le kit est effectuée 
avant de l’ajouter pour terminer la gravure. Il a fallu ainsi calibrer le temps de gravure pour 
chacune des deux phases. Les temps optimum ont été déterminés à 3h de gravure initiale et 35 
min avec le kit. La figure 2.6 présente le résultat de la gravure profonde du silicium inférieur 
avec le nouveau protocole et des flancs droits peuvent être observés avec respect des 
dimensions, puisque le rayon R2 est 109 ± 5µm, ce qui représente une erreur inférieure à 10 
%. Le contrôle de l’uniformité de taille se traduira par la suite par une bonne reproductibilité 
du comportement dynamique des membranes, surtout au niveau des fréquences de résonance.  
 
 

 
 

Figure 2.6 : coupe transversale d’une micromembrane issue du lot de génération 4 montrant 
les flancs issus de la gravure profonde optimisée du silicium inférieur. 

 
 

Afin de terminer le procédé de fabrication, l’étape (G) de gravure de l’oxyde enterré a 
été modifiée en termes de méthode, par rapport à la génération 3. Les 525 µm de silicium 
rendent parfois l’accès difficile au plasma utilisé pour l’attaque, réduisant l’uniformité du 
retrait de l’oxyde. Aussi, en plus des motifs circulaires pour la libération des membranes ont 
été insérées des lignes pour la définition des puces, qui ont été gravées. Cela permet d’éviter 
une étape supplémentaire de découpe des puces à la scie diamantée. Mais cela induit aussi une 
mauvaise tenue mécanique des puces sur la plaque à la fin de la gravure. Ainsi, la puissance 
du plasma, couplée au vide, provoque un arrachement fréquent des puces pendant la gravure 
par RIE de l’oxyde enterré. C’est pourquoi a été utilisée une méthode de gravure par vapeur 
de tampon d’acide fluorhydrique, développée par Laurent Jalabert, service TEAM au LAAS. 
Cette étape ne peut être faite qu’en phase gazeuse afin de ne pas abîmer la faible quantité de 
résine restant après la longue étape de gravure du silicium. L’attaque par le HF étant isotrope, 
un temps de gravure a dû être calibré afin de ne pas graver l’oxyde latéralement. Ainsi, les 
membranes ont pu être libérées avec un retrait uniforme de l’oxyde et respectant le rayon. 
Comme le montre la figure 2.7, l’oxyde enterré a été gravé sur toute la surface de la puce et 
l’arrêt de la gravure latéralement correspond au niveau du silicium inférieur (± 1 %).  
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Figure 2.7 : coupe transversale d’une micromembrane issue du lot de génération 4 montrant 
la gravure optimisée par vapeur d’acide fluorhydrique de l’oxyde enterré. 

 
 

 La microfabrication des puces a pu être achevée avec des matrices 3x2 de 
micromembranes de rayon R1 = 50 µm et R2 = 100 µm, comprenant une membrane 
supplémentaire de rayon R1 = 70 µm. 
 

II.2.4 Encapsulation des puces 
 
  Après la microfabrication des puces, leur encapsulation est capitale car elle joue le rôle 
d’interface entre les membranes et le système d’actionnement et/ou détection électrique. Dans 
notre cas, des boîtiers de type TO8 16 broches ont été utilisés. Les plots de contact des 
différentes électrodes ont ainsi été positionnés de façon à établir aisément le lien entre le plot 
et le contact de la broche. Après collage de la puce par une colle diélectrique, des fils d’or 
sont soudés par microsoudure pour établir le contact (cf. figure 2.8). Cependant, l’utilisation 
de fils d’or impose un besoin de les recouvrir pour éviter les court-circuits lors de l’utilisation 
des puces en milieu liquide. Le choix de l’enrobage des fils dépend essentiellement de sa 
biocompatibilité avec les molécules et les solutions utilisées. Pour le lot de génération 3, un 
dérivé du silicone a été utilisé (cf. figure 2.8). Ce polymère présente l’avantage d’être 
translucide et sa structure molle limite l’arrachement des fils pendant sa réticulation. Malgré 
son comportement stable avec les solutions aqueuses, cet enrobage est facilement détérioré 
dans les solvants organiques, limitant ainsi les possibilités d’utilisation des puces en tant que 
biocapteur (A titre d’exemple, la réalisation d’une monocouche auto-assemblée de thiol sur 
l’or se fait dans l’éthanol absolu). 
 



62 

 
 

Figure 2.8 : photographie d’une puce encapsulée issue du lot de fabrication de génération 3. 
 
C’est ainsi que d’autres types de polymères ont été testés pour l’enrobage des puces de 

génération 4 puisque ce sont les membranes issues de ce lot qui serviront aux applications 
biocapteur. L’ensemble des enrobages étudiés sont des dérivés de colles époxy isolantes. Ils 
ont été testés par immersion pendant 24h dans différentes solutions, les paramètres de 
variation étant le pH et la composition (solvant organique, force ionique, etc…). La 
caractérisation de la résistance de l’enrobage aux différentes solutions a été faite en utilisant 
des carrés de silicium recouverts d’or où des fils ont été microsoudés, eux-mêmes enrobés par 
les différents polymères. En mesurant la résistance entre deux broches avant et après 
l’immersion, une mauvaise tenue chimique du polymère se traduira par un arrachage des fils 
et donc la mesure d’une résistance électrique infinie. 

 
Le tableau 2.1 présente la valeur des résistances mesurées pour différents polymères et 

différentes solutions. D’après ce tableau, la faible résistance chimique des enrobages T905 et 
H70 E-4 à l’éthanol et au tampon aqueux salin a fait que ces deux enrobages ont rapidement 
été écartés. Par contre, les enrobages H70 E et H70 E-2 présentent une bonne résistance 
chimique à l’ensemble des solutions, sauf le mélange acide acétique (25 %) / éthanol (75 %). 
Cela montre une gamme d’applications large, puisque ces enrobages résistent à des solutions 
fortement acides et basiques, mais aussi la plupart des tampons organiques utilisés en 
biologie. Ainsi, l’enrobage H70 E-2 a été choisi, sa structure visqueuse facilitant son 
façonnage sur les puces.  
 

 
 

Tableau 2.1 : Influence de solutions sur la tenue chimique d’enrobages potentiels pour 
l’encapsulation des puces issues du lot de génération 4. 

 
 Les puces, rendues fonctionnelles, issues de la génération 4 de fabrication, sont 
présentées sur la figure 2.9, où le boîtier TO8 avec la puce au centre, les fils soudés et 
recouverts par l’enrobage H70 E-2 peuvent être observés. 
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Figure 2.9 : photographie d’une puce encapsulée issue du lot de fabrication de génération 4. 
 

II.3 Modèle analytique pour la déflexion statique de 
membranes circulaires soumises à des contraintes initiales 
 
 Les structures issues du lot de génération 3 présentent une déflexion statique non nulle. 
Comme le montre la figure 2.10, les contraintes générées lors de l’empilement multi-couche 
induisent une déformation verticale. De plus, la forte contrainte compressive du dioxyde de 
silicium provoque un état d’équilibre mécanique en flambement. Cet état correspond à une 
relaxation des contraintes lorsqu’elles sont trop élevées. Ainsi, les structures de 200 µm de 
rayon global présentant une forte déflexion (cf. figure 2.10), ce sont ces structures qui 
méritent une attention particulière au niveau théorique et expérimental. 
 

 
 

Figure 2.10 : image en 3 dimensions de deux micromembranes où R1 = 75 µm et R2 = 200 µm 
obtenue par interférométrie optique. 

 
Les effets d’un tel comportement statique peuvent affecter les propriétés mécaniques 

(et donc électriques) de l’ensemble de la structure et plus particulièrement celles de la pastille 
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piézoélectrique. C’est pourquoi, il est d’intérêt d’analyser l’influence du flambement sur le 
comportement global des micromembranes et en particulier sur la couche piézoélectrique. La 
modélisation de MEMS est faite, de manière générale, par des logiciels de simulation par 
éléments finis. Bien que ce soit des outils puissants, la plupart des modélisations par éléments 
finis ne tiennent pas compte des comportements mécaniques complexes tels que le 
flambement. De plus, les temps de simulation longs (plusieurs heures jusqu’à plusieurs jours) 
incitent, lorsque c’est possible, le développement de modèles analytiques. Ils présentent 
l’intérêt qu’au-delà de l’intégration possible de phénomènes complexes, la modification d’un 
ou plusieurs paramètres peut être instantanément évaluée. Pour des structures de type 
membranes, la construction d’un modèle analytique robuste, tenant compte de l’aspect 
multicouche et des contraintes, a ainsi été approfondie pour non seulement appréhender 
l’origine mécanique du comportement statique initial, mais aussi pour une caractérisation fine, 
tant au niveau de la structure globale qu’au niveau d’une couche complexe à caractériser, la 
couche piézoélectrique. 
 

II.3.1 Approche mécanique pour le développement du modèle 
 

Le modèle proposé a été établi pour des structures circulaires multicouches, 
composées de deux parties : une zone centrale circulaire (de rayon égal à R1) et une zone 
annulaire (de rayon compris entre R1 et R2), comme représenté sur la figure 2.11. Wang et al. 
ont développé un modèle similaire pour des structures bicouches, comprenant une pastille 
piézoélectrique [3]. Le premier objectif du modèle est d’étendre ce modèle à des structures 
multicouches avant de prendre en considération les effets de flambement. Pour l’élaboration 
du modèle, chaque couche est supposée isotrope transverse, linéaire élastique et d’épaisseur 
constante. Aussi, comme l’épaisseur des couches est faible par rapport au rayon, les 
contraintes  sont supposées en propagation normale par rapport à l’axe verticale (i.e. 
contraintes planes). 
 

 
 

Figure 2.11 : représentation schématique d’une membrane circulaire multicouche telle que 
celle modélisée. Le tableau montre les différentes annotations utilisées dans le modèle 

développé. 
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• Le point de départ pour l’élaboration du modèle utilise les équations classiques 
de la mécanique. Les différentes annotations utilisées sont données dans le tableau de la figure 
2.11. Les équations d’équilibre pour la déformation d’une plaque circulaire ou annulaire sont 
déterminées en considérant un élément de la plaque, conformément aux hypothèses de 
Timoshenko sur la modélisation mécanique de plaques circulaires encastrées, soumises à une 
contrainte plane [6]. Ces équations sont données par : 
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où Nr et Nθ représentent les forces résultantes selon les axes radial et de rotation (en 
coordonnées cylindriques), respectivement, Mr et Mθ sont les moments correspondants et –Nrθ 
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M0 représente le moment de flexion exercé par N0 à l’interface entre les différentes zones 
circulaires et annulaires. 
 
 Comme Ñr est faible par rapport à N0 [7], il peut être négligé dans l’expression de la 
force de cisaillement résultante. Ainsi, les équations (2.1) et (2.2) deviennent : 
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• Concernant les équations constitutives pour un déplacement radial et 
circonférentiel dû à une pression selon la théorie des plaques de Kirchoff [8], elles ont été 
établies pour une plaque circulaire comprenant une couche piézoélectrique et donnent [9] : 
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où zi représente la distance entre la position verticale d’un niveau sur l’empilement 
multicouche et le plan de référence h0 défini par [10] : 
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• Les forces et moments résultants sont calculés par intégration des équations 
constitutives (2.6) et (2.7) sur l’épaisseur de l’ensemble des couches, ce qui donne : 
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Quant à P
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N! , ces forces représentent le couplage en flexion-extension de la couche 
piézoélectrique lorsque une tension constante V est appliquée à ses bornes. Ces forces, ainsi 
que les moments associés, sont décrites par les matrices : 
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II.3.2 Equations analytiques du déplacement statique et étude du 
flambement de membranes 

 
• L’expression des forces et moments résultants (équations (2.9) et (2.10)) en 

fonction du déplacement radial et circonférentiel permet, par substitution dans les équations 
d’équilibre (2.4) et (2.5), l’obtention de deux équations différentielles du second ordre dont la 
résolution aboutit sur l’expression du déplacement radial u0(r) et circonférentiel θ(r) [3]. 
L’équation régissant le déplacement vertical w(r) est déterminée par intégration selon l’axe 
radial du déplacement circonférentiel ( !=
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avec c1, c2 et c3 des constantes déterminées par les conditions aux limites des équations et les 
conditions à l’interface des deux zones [3]. 
 

Les équations établies sont valables pour la zone centrale circulaire et la zone 
annulaire mais leur expression dépend du type de contraintes. C’est pourquoi, il est intéressant 

N0 > 0 
 
N0 = 0 
 
N0 < 0 
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de voir le signe des contraintes pour les micromembranes fabriquées. Le tableau 2.2 présente 
les propriétés des matériaux utilisés pour la fabrication des structures. Il tient aussi compte de 
la contrainte du silicium monocristallin présent sur un SOI. 

 

 
 

Tableau 2.2 : propriétés des matériaux utilisés pour la fabrication des micromembranes et 
repris dans le modèle analytique développé. 

 
L’utilisation des données du tableau permet le calcul de la contrainte initiale (équation 

(2.3)) pour la partie circulaire centrale composée de cinq couches (avec R1 = 75 µm) et pour 
la partie annulaire bicouche (avec R2 = 200 µm) : 
 
                                 N01 = 338.3 N/m           et           N02 = -91.7 N/m 
 
Ainsi, ce calcul met en évidence que pour la partie centrale circulaire, la contrainte résultante 
de l’empilement des cinq couches est en tension alors que celle de la partie annulaire est en 
compression, permettant de déterminer l’équation pour le profil statique vertical des 
structures. Or, comme il a été vu, une contrainte en compression peut induire un 
comportement mécanique de flambement. Dans le cas des micromembranes fabriquées, le 
flambement des structures apparaît si la force radiale compressive résultante à l’encastrement 
Nr(R2) est supérieure à la force critique Nr(R2)cr. Comme les équations du modèle utilisent les 
mêmes équations que pour l’analyse linéaire du flambement, la force critique peut être 
calculée. Elle a été déterminée par Timoshenko pour une plaque circulaire monocouche 
encastrée avec un trou au milieu [16]. Cette relation a été étendue dans le cas d’un 
empilement multicouche et donne : 
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où k est un facteur numérique dépendant du rapport R1/R2. La valeur de k a été déterminée 
pour différentes valeurs du rapport et un coefficient de Poisson de 0.3. D2 est le coefficient 
équivalent de rigidité : D2 = D11 – B11²/A11, avec D11, B11 et A11 les coefficients première 
ligne, première colonne, des matrices [D], [B] et [A] respectivement.  
 
 Les équations du flambement étant établies, il est intéressant de connaitre le point de 
flambement de micromembranes. D’après l’équation (2.12), deux paramètres, dans notre cas, 
influent principalement sur les effets de flambement : le rapport R1/R2 et l’épaisseur du 
silicium hSi. Comme les travaux portent sur les structures avec un rayon R2 de 200 µm et un 
rapport R1/R2 de 0.375, l’étude a été faite pour différentes valeurs de l’épaisseur de silicium. 
Après la détermination du facteur k [16], la force radiale résultante à l’encastrement de la 
micromembrane non-polarisée Nr(R2) (équation (2.9)) et la force critique (équation (2.12)) ont 
été calculées et les résultats obtenus sont présentés sur la figure 2.12. D’après ce graphique, il 
a pu être déterminé que le point de flambement est obtenu pour une épaisseur de silicium de 
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1.82 µm et que les structures seront flambées si l’épaisseur est inférieure à ce point critique. 
Ce premier résultat est en accord avec les micromembranes fabriquées puisqu’il a été vu qu’à 
cause de l’étape de gravure, l’épaisseur réelle des structures varie de 1.75 µm à 1.85 µm. 
Cette étude permet ainsi de caractériser l’origine mécanique quantitative du flambement des 
micromembranes. 

 
Figure 2.12 : Détermination du point de flambement d’une micromembarne où R1 = 75 µm et 

R2 = 200 µm en fonction de l’épaisseur de silicium. 
 

II.3.3 Validation du modèle analytique 
 
 Afin de vérifier la validité du modèle analytique, une comparaison avec la 
modélisation par éléments finis a été effectuée. Les éléments finis ne tenant pas compte des 
effets mécaniques tels que le flambement, les cas d’étude se situent en-dehors de la zone de 
flambement. En accord avec la figure 2.12, une épaisseur de silicium de 4 µm a été choisie. 
Les structures simulées correspondent à celles fabriquées. Une membrane circulaire composée 
d’un empilement de silicium et de dioxyde de silicium de rayon R2 (R2 = 200 µm) et de trois 
couches supplémentaires (Platine – PZT – Platine) de rayon R1 = 75 µm a été simulée. Pour 
simplifier le modèle, le dioxyde de silicium de passivation est positionné au-dessus de l’oxyde 
thermique et les couches de titane ont été négligées, étant donnée leur faible épaisseur. Les 
propriétés de chacune des couches sont résumées dans le tableau 2.2.  
 
 La structure a été modélisée par éléments finis en utilisant le logiciel CoventorwareTM 
2005. Afin de réduire les temps de calcul, la symétrie circulaire permet d’établir un modèle 
basé sur un quart de membrane. Environ 35000 éléments tétraédriques paraboliques ont été 
utilisés, leur nombre dépendant de la taille de la structure. Pour la validation du modèle 
analytique, deux cas d’études ont été pris en compte. Le premier concerne l’influence de la 
contrainte initiale du film piézoélectrique sur la déflexion verticale de la membrane (cas réel 
puisque la contrainte du PZT dépend de la technique de dépôt et de cristallisation) alors que le 
second permet l’étude du comportement de la structure pour différents rapports R1/R2. Tout 
d’abord, comme le montre la figure 2.13a), l’effet de la contrainte en tension du PZT est 
présenté pour un rapport R1/R2 de 0.375 et 0.6. La déflexion verticale a été mesurée au centre 
w(0)  et les résultats obtenus montrent un comportement similaire entre les deux méthodes de 
simulation puisque l’erreur est inférieure à 2%. Des résultats comparables ont aussi été 
obtenus pour différents rapports R1/R2, notamment pour R1/R2 < 0.7 (cf. figure 2.13b)). Les 
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mesures divergent au-delà de cette valeur à cause de la moyenne des contraintes calculées 
pour le modèle analytique, l’influence de l’empilement de cinq couches augmentant avec le 
rapport. Néanmoins, l’erreur inférieure à 5% pour R1/R2 < 0.7 confirme la cohérence des 
équations analytiques établies pour le comportement statique de membranes et valide le 
modèle pour des structures non-flambées. 
 

 
Figure 2.13 : Comparaison de simulations obtenues par le modèle analytique développé et 

par éléments finis (CoventorwareTM) pour une micromembrane où R2 = 200 µm. a) Influence 
de la contrainte en tension du PZT sur la déflexion verticale au centre de deux 

micromembranes où R1/R2 = 0.375 et 0.6. b) Influence du rapport R1/R2 sur la déflexion 
verticale au centre d’une micromembrane où σPZT = 300 MPa. 

 
 C’est ainsi que le modèle analytique a permis l’étude du comportement des structures 
en flambement. Conformément au point de flambement, la déflexion verticale au centre a été 
calculée pour une épaisseur de silicium inférieure à 1.82 µm et pour une structure équivalente 
aux membranes fabriquées, c’est-à-dire un rapport R1/R2 de 0.375 avec R2 = 200µm. Les 
résultats, présentés sur la figure 2.14, sont en accord avec le point de flambement d’après la 
valeur de déflexion au centre w(0) et comme le montre l’insert de cette figure, la structure est 
flambée. Ainsi, le modèle analytique établi permet la calibration initiale statique des 
membranes fabriquées avant d’étudier l’influence de la tension de polarisation sur le 
comportement. 
 

 
 

Figure 2.14 : Influence de l’épaisseur de silicium sur la déflexion au centre d’une 
micromembrane en état de flambement avec R1 = 75 µm et R2 = 200 µm. L’insert montre un 

profil d’une membrane en 3 dimensions obtenu avec le modèle analytique. 
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II.4 De la caractérisation statique des micromembranes à la 
détermination du coefficient piézoélectrique d31 
 

II.4.1 Comportement statique des micromembranes 
 
 Comme il a été vu en introduction de cette section, les contraintes générées par l’ajout 
successif de couches induisent un état de flambement des micromembranes fabriquées. Afin 
d’étudier leur comportement statique (R1/R2 = 0.375 avec R2 = 200 µm), il est intéressant de 
caractériser l’influence de la tension de polarisation statique de la couche piézoélectrique sur 
la déflexion verticale. En effet, même si la finalité du fonctionnement des structures est 
dynamique, une polarisation statique est imposée et l’oscillation intervient autour de cette 
tension. L’optimisation de ce paramètre pour un comportement statique performant des 
membranes est donc d’intérêt.  
 
 Les équations constitutives de la piézoélectricité liant l’élongation (ε) au champ 
électrique (E) (effet piézoélectrique inverse) sont données par : 
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  (2.13) 

 
 
L’équation (2.13) montre que dans le cas d’un champ vertical Ez, seuls les paramètres 
piézoélectriques d3x auront une influence sur la déformation du matériau. Dans le cas d’une 
couche piézoélectrique libre, l’effet des coefficients piézoélectriques se traduira par une 
déformation équivalente selon la direction indiquée. De manière générale, dans le cas du PZT, 
seuls les paramètres d31 (= d32) et d33 sont suffisamment élevés pour déformer la couche, 
d’après la forme des structures. d31 traduit une déformation transverse au champ alors que d33 
déforme le matériau parallèlement au champ Ez. Dans le cas de PZT dont une des faces n’est 
pas libre, l’effet d’un champ vertical se traduira par une déformation dans l’épaisseur du 
matériau (paramètre d33) mais surtout par la création d’un moment de rotation, par 
l’intermédiaire du coefficient d31, comme représenté sur la figure 2.15. Ainsi, une tension de 
polarisation de la couche piézoélectrique induit la déflexion de la membrane, permettant aussi 
son actionnement, si une tension alternative y est superposée. L’influence de la polarisation 
statique a donc été étudiée pour déterminer son optimum et obtenir un coefficient d31 
maximum. 
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Figure 2.15 : Représentation de l’influence de la tension de polarisation de la couche 
piézoélectrique sur la déflexion statique d’une membrane. 

 
 
 La caractérisation statique des micromembranes a été faite grâce à un interféromètre 
optique double faisceau de la société Fogale. L’utilisation de cette technique permet la mesure 
quantitative de profils des structures avec une précision verticale de 0.1 nm [17]. Ainsi, 
l’influence de la tension de polarisation sur la déflexion a pu être étudiée. Après avoir polarisé 
le film piézoélectrique à +18 V pendant 15 minutes afin d’orienter les dipôles du PZT, la 
tension de polarisation a été modifiée par pas de 1 V de +18V à -18 V dans les deux sens. Les 
mesures ont été faites une minute après avoir changé la tension pour tenir compte de la 
stabilisation des structures pour la nouvelle valeur de tension, sous l’effet de la 
piézoélectricité rémanente. Après la mesure, la valeur de tension était maintenue jusqu’à ce 
qu’un état d’équilibre soit atteint. Comme le montre la figure 2.16, la déflexion de la 
membrane au centre change avec la tension Vdc. Les résultats présentés concernent la zone 
centrale d’une micromembrane comprise entre –R1 et +R1 (zone circulaire contenant la 
pastille piézoélectrique). De ces courbes résultent deux comportements : en partant de +18 V, 
la diminution de la tension provoque une diminution de la déformation, jusqu’à une tension de 
-4 V alors qu’au-delà de cette valeur, la déformation augmente avant d’atteindre, à -18 V, un 
profil proche de celui de +18 V.  
 

Le tracé de la déflexion au centre (par rapport au substrat) pour les différents cycles est 
présenté sur la figure 2.17. Cette courbe montre une forte variation de la déflexion sous la 
forme d’un cycle d’hystérésis avec deux valeurs maximales atteintes pour -4 V et +5 V. Ces 
valeurs correspondent aux valeurs du champ coercitif pour le PZT 54/46 [18] qui correspond 
au point de non-polarisation du film piézoélectrique. Les mesures de déflexion sont ainsi 
proches, en ces points, de celles de la structure non-polarisée. La différence provient de la 
création d’une polarisation interne du film pendant la fabrication changeant légèrement la 
déflexion de la structure non-polarisée. Cependant, les valeurs proches indiquent qu’après une 
bonne orientation des domaines piézoélectriques pour les fortes valeurs de potentiel, les 
changements d’orientation dans les valeurs plus faibles induisent une relaxation du film de 
PZT. Cette relaxation se poursuit jusqu’à ce qu’une valeur maximum de déflexion soit 
atteinte, correspondant au même comportement que le film non-polarisé, qui est l’état de non-
déplacement piézoélectrique. Cette étape de caractérisation, au-delà de la compréhension du 
comportement statique, a également servi de base à la détermination du coefficient 
piézoélectrique d31. 
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Figure 2.16 : Influence de la tension de polarisation de la couche de PZT sur la déflexion de 
la partie centrale d’une micromembrane (zone comprise entre –R1 et +R1) mesurée par 

interférométrie optique double faisceau. 
 

 
Figure 2.17 : Récapitulatif de l’influence de la tension de polarisation de la couche de PZT 
sur la déflexion au centre (par rapport au substrat) d’une micromembrane où R1 = 75 µm et 

R2 = 200 µm  mesurée par interférométrie optique double faisceau. 
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II.4.2 Etude du coefficient piézoélectrique transverse d31 du PZT 
 
 Comme il a été vu, la connaissance du coefficient piézoélectrique transverse d31 est 
importante car c’est par l’intermédiaire de ce paramètre qu’est traduite l’efficacité de la mise 
en mouvement des micromembranes. Or, il n’existe pas de méthode générique pour sa 
détermination. Une technique, dite par flexion du substrat, a été utilisée pour la mesure des 
charges générées par la couche lorsque celui-ci est soumis à une pression. Mais cette 
technique ne tient pas compte de la structuration de la couche puisque le calcul du d31 est fait 
sur une couche entière déposée sur le substrat [19]. D’autres équipes ont utilisé des leviers 
millimétriques et la détermination du coefficient a été faite soit par l’intermédiaire de l’effet 
direct, par la mesure des charges générées lors d’un actionnement externe [8,18], soit par 
l’effet inverse, en mesurant la déflexion du levier lors de l’actionnement de la couche 
piézoélectrique [20]. Les deux dernières méthodes tiennent compte de l’usinage de la couche 
de PZT, influant sur le coefficient d31. Il n’y a cependant pas d’étude des propriétés du 
matériau piézoélectrique à l’échelle micronique, le changement d’échelle du macro au micro 
pouvant les modifier. C’est pourquoi, l’obtention du coefficient piézoélectrique transverse sur 
un matériau structuré aux échelles micrométriques est intéressante.  
  
 L’aspect générique du modèle analytique développé offre la possibilité de déterminer 
un paramètre si les autres sont connus. Ainsi, la corrélation entre le modèle et les mesures 
expérimentales vont permettre de remonter à ce paramètre. En effet, les valeurs de déflexion 
initiales obtenues avec le modèle sont proches de celles mesurées sur les structures non-
polarisées. Les valeurs du modèle varient entre 2.3 µm et 5 µm dans la zone d’épaisseur des 
membranes fabriquées (entre 1.75 µm et 1.85 µm) alors que la valeur de déflexion réelle des 
structures est de 2.68 µm. Ainsi, par ajustement des paramètres géométriques du modèle, la 
valeur de la déflexion initiale des membranes a pu être calibrée. La corrélation entre la théorie 
et l’expérience est satisfaisante puisqu’une modification de moins de 10 % des paramètres 
initiaux des matériaux a suffi à la concordance des valeurs de déflexion. Ce résultat indique 
que le modèle analytique est représentatif du comportement statique des micromembranes en 
flambement et valide sa modification pour le calcul du coefficient d31 à partir des mesures. 
Les mesures de la déflexion des membranes pour de faibles variations de la tension de 
polarisation, permettant la mesure de l’état piézoélectrique rémanent, servent ainsi de 
paramètres d’entrée pour le modèle. Cette méthode de détermination est possible puisque le 
modèle analytique tient compte des contraintes induites par la polarisation du film 
piézoélectrique. 
 A partir des profils de déflexion obtenus avec le modèle analytique, la modification de 
l’équation (2.11) pour une variation Δw de la déflexion statique au centre induite par une 
faible variation ΔV de la tension de polarisation donne un calcul direct du coefficient d31 : 
 

KV

w
d

1

31

!

!
=                  (2.14) 

 
où K est une constante numérique déterminée par la déflexion statique de la structure non-
polarisée, dont la détermination a été effectuée lors de la calibration du modèle. 
 
 Ce sont ensuite les mesures de déflexion effectuées par interférométrie, par pas de 1V, 
qui sont insérées dans l’équation (2.14) pour le calcul de d31 pour chaque valeur de 
polarisation. La figure 2.18 montre la courbe obtenue du coefficient piézoélectrique transverse 
d31 en fonction de la tension de polarisation du film PZT 54/46 structuré, dans la gamme 
comprise en -18 V et + 18 V. Les mesures ont été répétées sur trois membranes fabriquées de 
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rayon R2 = 200 µm et R1/R2 = 0.38. D’après cette figure, une certaine forme de cycle 
d’hystérésis a pu être mise en évidence. Les valeurs de d31 montrent une forte dépendance 
avec la tension appliquée avec une large gamme, allant de 30 pm/V (en valeur absolue) pour 
les hautes valeurs de potentiel jusqu’à 75 pm/V autour de ± 8 V, en fonction du sens où le 
potentiel est appliqué. De telles variations du coefficient d31 sont certainement dues à une 
rotation non-axiale des domaines piézoélectriques tels qu’une réorientation des domaines 
perpendiculaires, s’ajoutant au mouvement des grains. Il est aussi important de noter que le 
d31 atteint une valeur de 0 pm/V quand la tension de polarisation est proche de -4V et +5 V, 
correspondant aux valeurs du champ coercitif. Ces résultats sont en accord avec la valeur de 
déflexion maximale qui a été démontrée comme étant le point de non-déplacement 
piézoélectrique. Les valeurs obtenues coïncident avec celles trouvées dans la littérature [7,17-
19] et un tel cycle a déjà été mesuré pour le coefficient piézoélectrique d33 [4], validant le 
comportement d’un film de PZT usiné avec réduction de taille de l’échelle millimétrique à 
l’échelle micrométrique. L’influence importante de la tension de polarisation sur la valeur du 
coefficient d31 permet d’en déterminer une valeur pour une optimisation de l’efficacité 
d’actionnement, en vue d’une utilisation des micromembranes en mode dynamique. 

 
Figure 2.18 : Influence de la tension de polarisation de la couche piézoélectrique sur le 

coefficient piézoélectrique transverse d31. 
 

II.5 Conclusion 
 
 L’achèvement de la fabrication parallèle permet de réaliser 160 puces par plaque de 10 
cm de diamètre où, même si les rendements sont encore faibles (environ 10%), les structures 
présentent l’avantage d’une fiabilité intéressante. Le développement d’un modèle robuste 
devient alors nécessaire pour une caractérisation fine, la plupart des modèles existants n’étant 
pas assez proches de la réalité. C’est ainsi que le modèle statique construit a permis la 
compréhension du comportement initial des micromembranes, mais servira aussi pour 
appréhender la fabrication de lots futurs. C’est aussi grâce à ce modèle que des propriétés de 
la couche piézoélectrique ont pu être déterminées, et ont permis de valider l’intégration du 
PZT aux échelles micrométriques. Enfin, la correspondance entre le niveau théorique et 
expérimental offre une caractérisation de l’influence du potentiel statique sur le comportement 
des membranes, l’importance de ce travail venant de la finalité d’utilisation des 
micromembranes, le comportement dynamique étant directement influencé par le 
comportement statique. 
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CHAPITRE III : Caractérisation dynamique de 
micromembranes dans l’air et en milieu liquide 
 

III.1 Introduction 
 
 Dans le chapitre précédent, les résultats obtenus ont permis la caractérisation statique 
des micromembranes fabriquées comme une première phase d’optimisation de leur 
comportement. Or, la finalité des structures étant leur utilisation en tant que biocapteur de 
masse, c’est par le fonctionnement dynamique que seront obtenues les caractéristiques telles 
que la gamme de fréquence d’opération, la sensibilité massique et la masse minimum 
détectable. C’est pourquoi, après la caractérisation dynamique des membranes dans l’air, un 
intérêt particulier sera porté sur leur comportement en milieu liquide. En effet, 
l’amortissement provoqué par le fluide peut nettement réduire les performances des structures, 
notamment à cause d’un facteur de qualité atténué. Un des objectifs de ce chapitre est donc de 
montrer le potentiel des micromembranes pour la détection sensible en milieu liquide. Un 
autre objectif est de déterminer les caractéristiques des structures, à la fois de manière 
théorique mais aussi expérimentale. Les structures utilisées pour l’optimisation dynamique 
expérimentale sont celles issues du lot de génération 3 alors que la calibration est faite sur les 
micromembranes de génération 4, connectées à une électronique spécifique aux structures. 
Cependant, pour appréhender le comportement dynamique des structures dans l’air et en 
milieu liquide, un modèle analytique simple a d’abord été développé. 
  

III.2 Considérations théoriques pour le comportement 
dynamique dans l’air et en milieu liquide 
 

III.2.1 Modélisation analytique dans l’air 
 
 La modélisation analytique dans l’air de structures résonantes a été établie pour une 
membrane libre multicouche, non-contrainte, comprenant une zone centrale circulaire et une 
zone en périphérie annulaire. Dans ce cas, l’épaisseur est faible par rapport aux dimensions 
latérales de la structure et peut donc être négligée. Le comportement dynamique est régi par 
l’équation du mouvement qui, en coordonnées polaires, donne : 
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où D2 est le coefficient de rigidité défini dans le chapitre II (équation (2.12)), ρ et h 
correspondant à la densité et l’épaisseur moyennes de l’empilement multicouche, 
respectivement. La résolution de cette équation différentielle aboutit à l’expression littérale de 
la fréquence de résonance : 
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où keff,n représente la raideur effective de la structure et meff,n sa masse effective pour le mode 
de vibration d’ordre n. Dans le cas d’une membrane circulaire multicouche, les expressions de 
la raideur et la masse effective ont été déterminées par la résolution de l’équation 3.1 et 
donnent : 
 

! "" ##$$
%

&
''
(

)

#

#
=

i r

mnieqneff rrr
r

Dk

i

**+
*

2

2

2

,, ),(                                (3.3) 

 

! ""! #
#

$

%

&
&

'

(
))=

i r

mn

j

jjneff

i

rrrhm
*

**+, 2

, ),(                                 (3.4) 

 
Ces paramètres dépendent de la forme du mode Ømn(r,θ) qui a été établie par résolution de 
l’équation caractéristique et vaut, pour une structure circulaire de rayon global R2 : 
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où Jm et Im représentent la fonction de Bessel du premier type et d’ordre m et la fonction 
modifiée du second type et d’ordre m, respectivement. λmn correspond aux valeurs propres de 
l’équation caractéristique et leur résolution numérique donne, pour les trois premiers modes : 
λ01

2 = 10.22, λ11
2 = 21.26, λ21

2 = 34.88 [1].  
 
 Comme il a été vu en introduction, le modèle établi ne tient pas compte des contraintes 
initiales des matériaux et donc, de la déformée statique des structures. Or, les 
micromembranes issues du lot de génération 3 présentent une déflexion non-nulle, en état 
d’équilibre de flambement. Le modèle dynamique établi sera ainsi difficilement applicable à 
ces structures. Par contre, le respect des côtes géométriques des membranes fabriquées lors du 
lot de génération 4 induit une déflexion initiale quasi-nulle, rendant possible l’utilisation du 
modèle. C’est ainsi qu’au-delà de la validation du comportement fréquentiel des membranes,  
le modèle établi permet la détermination de la sensibilité massique et la masse minimum 
détectable, paramètres caractéristiques d’un biocapteur.  
 
 La sensibilité massique est définie par le rapport entre la variation de fréquence de 
résonance et la variation de masse induisant le changement de fréquence (dans le cas d’une 
constante de raideur maintenue constante) : 
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En dérivant l’équation (3.2), l’expression de la sensibilité (3.6) devient : 
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Ainsi, la sensibilité massique d’un résonateur oscillant au mode de vibration d’ordre n est 
définie par le rapport entre sa fréquence de résonance du mode et sa masse effective.  
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 En ce qui concerne la masse minimum détectable, l’équation décrite pour ce paramètre 
au chapitre I (équation (1.6)) a été établie en considérant que la masse ajoutée correspond à un 
changement de fréquence de résonance égal à la demi-largeur du pic à mi-hauteur (comme 
définie de manière empirique par M. Roukes [2]), soit : 
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La détermination de la masse minimum détectable dépend donc du facteur de qualité Q et est 
estimée par : 
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où  Sn correspond à la sensibilité massique précédemment établie. Le facteur de qualité Q, 
capital pour la masse minimum détectable, s’avère difficilement calculable théoriquement 
dans le cas de membranes circulaires. Dans la littérature, les travaux de J. Sader [3] ont 
permis d’établir une fonction régissant le facteur de qualité de microleviers résonants et 
l’expression établie peut difficilement être extrapolée dans le cas de structures circulaires, 
multicouches. Etant donnée la simplicité du modèle, ce qui en fait une force, le facteur de 
qualité sera pris par rapport aux valeurs mesurées sur les micromembranes fabriquées.  
 
 L’ensemble du modèle établi a permis de caractériser de manière théorique des 
micromembranes circulaires possédant les propriétés des structures fabriquées lors du lot de 
génération 4, c’est-à-dire un rayon R1 de 50 µm pour un rayon global R2 égal à 100 µm. Les 
résultats obtenus donnent une fréquence de résonance pour le mode fondamental (0,0) f0 = 
502.7 kHz, une sensibilité massique S0

-1 = - 15.7 pg/(mm².Hz) (ramenée par unité de surface 
pour faciliter la comparaison avec d’autres techniques) et une masse minimum détectable Mmin 
= 593.2 pg. Le calcul de la masse minimum détectable a été fait pour un facteur de qualité de 
209 (valeur déterminée expérimentalement dans l’air). Ce premier résultat, théorique, montre 
une sensibilité massique plutôt élevée des structures, dont la comparaison expérimentale sera 
présentée ultérieurement dans ce chapitre.  
 
 L’établissement d’un modèle analytique simple a permis d’appréhender le 
comportement dynamique dans l’air des micromembranes fabriquées. Cependant, même si 
l’expression de la sensibilité massique et la masse minimum détectable restent valables 
quelque soit le milieu environnant, le calcul de la fréquence de résonance diffère selon 
l’environnement dans lequel les structures oscillent. C’est pourquoi, nous avons établi un 
modèle permettant l’expression de la fréquence de résonance des membranes en milieu 
liquide. 
 

III.2.2 Modélisation analytique dans un fluide newtonien 
 

La présence d’un fluide sur une structure vibrante induit une déformation du liquide et 
impose ainsi une masse ajoutée et des forces d’amortissement sur la structure. L’effet de la 
masse ajoutée se traduira par une diminution de la fréquence de résonance par rapport à l’air 
avec un amortissement de la structure augmenté. H. Lamb a proposé en 1920 un modèle 
analytique pour estimer la variation de fréquence de résonance d’une membrane circulaire lors 
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du passage du vide à un fluide [4]. Ce modèle a été établi pour une structure monocouche dont 
une face est en contact avec le fluide, le volume de liquide étant considéré infini. Pour étendre 
ce modèle aux micromembranes fabriquées, considérons tout d’abord une expression 
simplifiée de la forme du premier mode de vibration, obtenue à partir de l’équation (3.5): 
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où R2 est le rayon global de la membrane et C(t) est une fonction dépendante du temps 
uniquement.  
 Le modèle établi utilise une approche énergétique, nécessitant donc le calcul de 
l’énergie cinétique T et potentielle V dans le vide. L’expression de ces deux énergies donne : 
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où ρM est la densité globale de la membrane, hM son épaisseur globale, E est le module de 
Young moyen de l’empilement et υ le coefficient de Poisson.  
 Pour l’établissement du modèle, l’énergie cinétique du fluide est aussi nécessaire et 
donnée par : 
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où ρliq correspond à la densité du fluide avec lequel la membrane est en contact. 
 
 La fréquence de résonance est déterminée par une approche énergétique correspondant 
à la méthode de Rayleigh-Ritz [5]. Ce principe permet le calcul de la fréquence de résonance 
d’une structure ayant plusieurs degrés de liberté, en utilisant le rapport entre le maximum des 
énergies potentielles et cinétiques. Par application de cette méthode, l’expression de la 
fréquence de résonance d’une membrane circulaire oscillant au premier mode de vibration, en 
milieu liquide, est donnée par : 
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 Le modèle établi par H. Lamb a été démontré dans le cas d’une structure monocouche 
isotrope, ce qui n’est pas le cas des membranes fabriquées. Afin de prendre en compte 
l’aspect multicouche des structures et la présence de deux zones ayant des propriétés 
différentes, le terme ρMhM a été calculé comme un produit moyen équivalent à l’ensemble de 
la membrane, telle une monocouche uniforme moyenne, plutôt que de considérer chaque 
terme séparément. Ainsi, le produit (ρh)M a été démontré égal à : 
 



81 

!

"! !"

##

##

=
2

0

)(

)(
R

i r j

jj

M

rr

rrh

h i

$

$%

%
$                                      (3.15) 

 
 Une fois le modèle établi, plusieurs remarques sur sa validité doivent être prises en 
compte. Tout d’abord, l’expression de la fréquence de résonance est indépendante de la 
viscosité du fluide. Or, ce paramètre peut devenir prépondérant dans le cas de valeurs élevées. 
Il est donc intéressant de montrer la validité du modèle, qui ne dépend que de la densité du 
liquide, par une comparaison expérimentale. Aussi, comme il a été vu pour le calcul du 
produit (ρh)M, il correspond à une valeur moyenne en ramenant le cas réel à un empilement 
uniforme équivalent. La précision de la comparaison des valeurs calculées par le modèle et 
expérimentales augmentera donc avec le rapport R1/R2. Enfin, les valeurs de fréquence de 
résonance dans le vide et dans l’air sont considérées équivalentes [1]. 
 
 Avant d’approfondir les mesures expérimentales faites sur les micromembranes 
fabriquées, intéressons nous à la caractérisation des propriétés théoriques des structures issues 
du lot de génération 4 en milieu liquide. En considérant la valeur de la fréquence de résonance 
dans l’air, la fréquence de résonance du mode fondamental dans l’eau (de densité ρeau = 
997.08 kg.m-3) a été déterminée à : f0,eau = 183.9 kHz. La formule de la sensibilité restant 
valide quelque soit le milieu environnant, elle a été utilisée dans l’eau et équivaut à : S0,eau

-1 = 
-42.9 pg/(mm².Hz). Enfin, pour le calcul de la masse minimum détectable, un facteur de 
qualité de 150 (valeur déterminée expérimentalement dans l’eau) a été choisi donnant une 
valeur égale à : Mmin,eau = 826.5 pg. D’après les résultats obtenus, nous pouvons remarquer 
une sensibilité diminuée d’un facteur 3 dans l’eau par rapport à l’air, à cause de la diminution 
de la fréquence de résonance, et une masse minimum détectable plus élevée, à cause d’un fort 
amortissement. 
 
 Les modèles analytiques établis, que ce soit dans l’air ou en milieu liquide, ont permis 
dans un premier temps d’appréhender le comportement dynamique des micromembranes 
fabriquées avant de servir de référence pour la calibration de la sensibilité massique dans l’air, 
dont la validation expérimentale permet l’estimation d’une sensibilité théorique en milieu 
liquide. L’étude dynamique expérimentale des micromembranes est ainsi nécessaire pour 
l’optimisation de leurs caractéristiques (fréquence de résonance, facteur de qualité, sensibilité, 
masse minimum détectable) dans l’air et dans un fluide. 
  

III.3 Comportement dynamique des micromembranes dans l’air 
 

III.3.1 Principe de mesure des fréquences de résonance 
 
 Dans une approche biocapteur de masse utilisant des structures résonantes, 
l’actionnement et la détection intégrés sont capitales. En effet, de part la bioreconnaissance 
parallèle et la résolution de la détection, l’utilisation d’actionneurs et de détecteurs externes 
permet difficilement d’aboutir aux spécifications exigées par le développement d’un 
biocapteur viable devant fonctionner en milieu liquide. La structuration d’un film 
piézoélectrique résout l’intégration de l’actionnement et la détection, grâce à la réversibilité 
de l’effet piézoélectrique. Or, dans les lots de fabrication de génération 1 et 2, seul 
l’actionnement par la couche de PZT a été achevé. Un premier objectif dans la caractérisation 
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dynamique des micromembranes du lot de génération 3 concerne donc la démonstration de la 
faisabilité d’actionnement des structures et de détection des spectres de résonance par la 
couche piézoélectrique.  
 
 Après diverses étapes intermédiaires, les spectres de résonance des structures 
fabriquées ont pu être caractérisés par l’utilisation d’un analyseur d’impédance HP 4294A. Ce 
type d’appareillage offre la possibilité d’imposer une tension sinusoïdale à différentes 
fréquences tout en mesurant le courant généré. Ainsi, les capacités de balayage sur une large 
gamme de fréquence permettent la mesure de spectre en fréquence qui, dans le cas d’un 
résonateur, établissent leur spectre de résonance. Les spectres obtenus, typiquement comme 
celui présenté sur la figure 3.1, correspondent au comportement dynamique de structures 
présentant un actionnement et une détection intégrés. Tout d’abord, une partie réelle et une 
partie imaginaire du signal sont mesurées. Cela provient du fait que le courant détecté n’est 
pas en phase avec la tension d’excitation, se répercutant au niveau de la détection synchrone 
par la discrimination du spectre selon une partie réelle et une partie imaginaire. Le choix de 
mesure de l’admittance au lieu de l’impédance provient du mécanisme électrique de  
l’analyseur d’impédance couplé aux structures, rendant l’admittance directement 
proportionnelle à la valeur du courant généré, pour une tension constante. Ainsi, la partie 
réelle de l’admittance Yr (appelée conductance) correspond à la projection du signal selon 
l’axe de phase nulle, alors que la partie imaginaire Yi (appelée susceptance) correspond à la 
projection selon l’axe de phase à 90°. Un autre élément caractéristique du spectre est la 
dépendance du signal avec la fréquence, hors de la fréquence de résonance. Ce comportement 
est dû à la détection piézoélectrique intégrée qui ajoute une capacité parallèle parasite, 
influant sur le courant généré de manière linéaire avec la fréquence (I α Cf). Ce premier 
résultat traduit néanmoins la faisabilité de l’actionnement des micromembranes par la pastille 
piézoélectrique (effet inverse), ainsi que la détection des fréquences de résonance par la même 
couche (effet direct).  
 

 
Figure 3.1 : Spectre de résonance typique mesuré par un analyseur d’impédance HP 4294A 

sur une micromembrane où R1 = 50 µm et R2 = 100 µm, Vdc = -4 V et Vac = 100 mV. Vdc et Vac 
représentent respectivement le potentiel statique et l’amplitude d’oscillation d’actionnement 

des membranes. 
 
 La caractérisation dynamique des micromembranes du lot de génération 3 offre une 
variété de fréquence de résonance et de facteur de qualité. Comme le montre le tableau 3.1, 
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selon le rayon de la pastille piézoélectrique R1 et le rayon global de la membrane R2, les 
fréquences de résonance dans l’air s’échelonnent de 270 kHz à 750 kHz. De même, une 
gamme de facteur de qualité allant de 86 à 359 a pu être mesurée. Il est tout d’abord important 
de noter que les membranes de rayon global R2 égal à 100 µm donnent des valeurs de 
fréquence de résonance et de facteur de qualité supérieures à celles de 200 µm. Un autre 
élément caractéristique du comportement dynamique concerne l’évolution de la fréquence 
avec le rayon R1 de la pastille. En effet, pour les structures de 100 µm de rayon, la fréquence 
de résonance et le facteur de qualité augmentent avec le rayon de la couche piézoélectrique 
alors que dans le cas des membranes de 200 µm, la fréquence de résonance et le facteur de 
qualité diminuent. Cette différence de comportement dynamique peut être due à des effets 
prépondérants de la raideur effective sur la masse effective lorsque R1 augmente dans le cas 
des membranes où R2 = 100 µm alors que l’effet opposé peut intervenir dans le cas des 
structures de 200 µm de rayon global. Ces résultats montrent néanmoins la possibilité du 
choix de la fréquence de résonance et du facteur de qualité en jouant sur les paramètres 
géométriques des structures.  
 

 
 

Tableau 3.1 : Fréquence de résonance et facteur de qualité mesurés sur une puce du lot de 
fabrication de génération 3. 

 
Ces expériences ont été faites pour une tension de polarisation de -4 V après la 

polarisation de la couche piézoélectrique à -18 V et une amplitude d’excitation de 100 mV. 
Or, comme il a été vu dans le chapitre II, la polarisation influe sur le comportement statique 
des structures. Il est donc intéressant d’étudier cette influence sur le fonctionnement 
dynamique. Aussi, la tension d’excitation peut induire des effets non-linéaires, traduisant le 
besoin de la mise en évidence de ces effets afin d’obtenir un comportement optimum des 
membranes. 

 

III.3.2 Influence de la tension de polarisation sur le comportement 
dynamique 

 
La répercussion de l’influence de la tension de polarisation sur la valeur du coefficient 

piézoélectrique d31 doit changer le comportement dynamique des micromembranes. C’est 
donc par l’étude de spectres de résonance pour différentes valeurs de la tension de polarisation 
Vdc qu’a pu être mise en évidence cette influence. Un exemple de mesures est représenté sur 
la figure 3.2. La micromembrane d’intérêt a un rayon R1 de 50 µm et un rayon global R2 de 
100 µm. Pour pouvoir comparer les spectres obtenus, les données ont été traitées de manière à 
compenser numériquement l’effet de la capacité parasite (par une droite) et ramener les 
courbes au zéro d’amplitude. Ainsi, comme le montre la figure 3.2, deux effets de la 
polarisation peuvent être mis en évidence. Tout d’abord, le potentiel statique influe sur la 
fréquence de résonance puisqu’une plage de 20 kHz a été déterminée sur un cycle de 
polarisation entre +15 V et -12 V. Cet effet provient du fait que la polarisation change le profil 
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de déflexion statique de la membrane et donc son état d’équilibre mécanique, et qui modifie 
ainsi la raideur effective de la structure. 
 

Un autre effet caractéristique concerne l’influence de la tension constante sur 
l’amplitude du pic de résonance. D’après la figure 3.2, il est clair que l’amplitude dépend de 
la polarisation statique. Pour caractériser cet effet, la figure 3.3 représente le maximum de 
l’amplitude du pic de résonance (partie réelle et partie imaginaire) pour différentes valeurs du 
potentiel Vdc. D’après ce graphique, l’amplitude varie de 0 µS à environ 70 µS, avec des 
valeurs de l’ordre de 50 µS dans les valeurs extrêmes du potentiel (± 15 V). C’est autour du 
champ coercitif que l’amplitude est nulle, alors que les maxima sont atteints pour un potentiel 
de ± 4 V, selon le sens dans lequel le potentiel est appliqué. Bien que présentant quelques 
différences, le comportement de l’amplitude du pic de résonance est comparable à celui 
obtenu pour le coefficient piézoélectrique d31. La correspondance met donc en évidence 
l’influence de ce paramètre sur le comportement dynamique des micromembranes et montre 
une amplitude élevée pour de fortes valeurs de d31. Ainsi, cette étude a permis de déterminer 
une tension de polarisation à -4 V, après avoir polarisé les structures à -15 V, pour obtenir une 
amplitude du pic de résonance maximale. Or, comme la résolution du capteur dépend du 
rapport signal-sur-bruit, une amplitude optimale favorise une mesure précise de la fréquence 
de résonance et du facteur de qualité.  
 
 
 

 
Figure 3.2 : Influence de la tension de polarisation (Vdc) sur le comportement dynamique 

d’une micromembrane où R1 = 50 µm et R2 = 100 µm, Vac = 100 mV. 
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Figure 3.3 : Influence de la tension de polarisation (Vdc) sur l’amplitude de la partie réelle 

(Yr) et imaginaire (Yi) de l’admittance. 
 
 

III.3.3 Influence de la tension d’excitation sur le comportement 
dynamique 

 
 L’influence de la tension de polarisation sur le comportement dynamique des 
micromembranes a permis d’en déterminer une valeur optimale pour obtenir une amplitude 
maximale. La tension d’excitation superposée modifie aussi le comportement des structures. 
La figure 3.4 montre l’effet de la tension sinusoïdale (Vac) sur la partie réelle de l’admittance. 
Le cas présenté sur cette figure concerne une membrane où R1 = 70 µm et R2 = 100 µm et une 
tension de polarisation de -4 V. Aussi, pour faciliter leur analyse, les courbes ont été 
normalisées. D’après ce graphique, il apparait clairement que l’augmentation de la tension 
d’excitation induit l’apparition de non-linéarités se traduisant par une déformation du spectre 
de résonance. Ces non-linéarités sont connues sous le nom de « hard-spring effect ». Dans les 
plus hautes valeurs de tension, les mesures montrent une « rupture » du signal due à un 
comportement chaotique de la membrane. L’apparition de non-linéarités provient 
essentiellement d’une amplitude de vibration trop élevée pour conserver l’équilibre 
mécanique dynamique de la structure. Un comportement similaire a été observé pour les 
membranes où R2 = 200 µm, mais l’amplitude d’excitation doit atteindre des valeurs plus 
élevées que pour les membranes où R1 = 100 µm (typiquement, de l’ordre de 2 V) et les non-
linéarités provoquent une déformation du spectre vers la gauche, phénomène connu sous le 
nom de « soft-spring effect ». Ce résultat montre donc la dépendance géométrique des non-
linéarités, dépendance mise en relief pour des structures simples (cylindre, cône) [6]. 
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Figure 3.4 : Influence de la tension d’excitation sur le spectre de résonance (normalisé) d’une 

micromembrane où R1 = 70 µm et R2 = 100 µm, Vdc = -4 V. 
 

De nombreuses études ont été faites pour mettre en évidence les non-linéarités 
dynamiques de résonateurs, mais, à notre connaissance, il n’y a que peu d’explications de 
l’origine physique de ce régime. Ces phénomènes ont été étudiés sur des ponts principalement 
[7,8], mais aussi sur des résonateurs à quartz [9]. Des éléments d’explication sur l’origine des 
non-linéarités impliquent l’effet d’une contrainte en tension générée par les oscillations qui, 
lorsque l’amplitude de vibration est élevée, modifierait le mode de déformation classique de la 
structure.  
 

Un autre élément important à considérer provient du fait que ce n’est pas seulement 
l’amplitude d’excitation qui est à l’origine des non-linéarités mais plutôt le couple tension 
d’excitation – tension de polarisation et le facteur de qualité. Même si nous avons caractérisé 
ce régime pour une seule valeur de tension de polarisation (valeur optimum), des modèles 
analytiques pour des structures de type pont (dont le comportement est proche à celui de 
membranes) ont établi une loi exponentielle décroissante reliant la tension d’excitation à la 
tension de polarisation dans le cas d’un actionnement électrostatique [8]. Cette fonction 
correspond au point critique du passage du régime linéaire au régime non-linéaire et montre 
que plus la tension de polarisation est faible (en valeur absolue), plus la tension d’oscillation 
devra être élevée pour qu’apparaissent les non-linéarités. 

 
Cette nouvelle étape de caractérisation des micromembranes a permis de mettre en 

évidence des instabilités dans leur comportement dynamique. Or, par rapport aux applications 
visées, un état stable est nécessaire, déterminant ainsi une limite supérieure pour la tension 
d’excitation, à tension de polarisation fixe.  

 
C’est ainsi tout d’abord, par l’étude du comportement dynamique des 

micromembranes dans l’air, qu’a été démontrée la capacité d’actionnement et de détection 
intégrées des structures. Ce sont ensuite des étapes d’optimisation qui ont permis de fixer les 
conditions pour obtenir des spectres de résonance rendant possible la détermination précise de 
la fréquence de résonance et du facteur de qualité avant d’appréhender le comportement 
dynamique en milieu liquide. 
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III.4 Comportement dynamique des micromembranes en milieu 
liquide 

 

III.4.1 Passage de l’air au milieu liquide 
 
 Dans une approche biocapteur, la transduction sensible d’une reconnaissance 
biologique passe par un fonctionnement approprié des structures en milieu liquide. 
Principalement, deux principes permettent de mettre une surface en contact avec un liquide : 
soit de manière statique par le dépôt d’une goutte sur la surface, soit en flux par la circulation 
du fluide dans une cellule contenant la puce. Quelque soit le cas, les micromembranes ne 
pourront mesurer des variations à leur surface que si le volume de fluide peut être considéré 
infini pour la structure. Dans le cas contraire, la masse apparente du fluide ferait que les 
membranes mesureraient cette masse, ce qui empêcherait la transduction d’une 
bioreconnaissance. Il a été démontré par H. Lamb que pour respecter cette condition, le 
volume du fluide en contact avec une membrane circulaire doit être supérieur à 4/π*V, où V 
est le volume de la demi-sphère décrite par une rotation de la membrane (V = 2/3.π.R2

3), ce 
qui donne [4]: 
 

3

2
.
3

8
RVliq !                             (3.16) 

 
L’application de cette formule pour les deux tailles de micromembranes fabriquées donne : 
Vliq > 21.3 nl pour les structures où R2 = 200 µm et Vliq > 2.67 nl pour les structures où R2 = 
100 µm. Ainsi, dans le cas où une goutte est déposée sur la surface, le volume choisi est de 5 
µl, non seulement pour respecter les conditions établies mais aussi pour des raisons de 
commodité de dépôt.  
 
 

Pour l’étude en flux, c’est un système fluidique complet qui a été utilisé (cf. figure 
3.5). Il comprend une cellule fluidique de première génération (une seconde génération sera 
présentée dans le chapitre IV), une pompe péristaltique et des capillaires. Comme le montre 
l’insert de la figure 3.5, la cellule fluidique est composée de deux parties : une face supérieure 
en PlexiglasTM transparent et une face inférieure en aluminium. La partie supérieure de la 
cellule a été usinée sur une profondeur de 3 mm pour encapsuler le boitier TO8 contenant la 
puce. La distance finale entre les micromembranes et la face inférieure du PlexiglasTM a été 
estimée à 2 mm. Aussi, quatre vis en plastique relient les deux parties de la cellule, de manière 
à bloquer le boitier TO8 et éviter les risques de fuite. Ainsi, le système complet permet une 
circulation permanente du liquide sur la face supérieure des micromembranes, le débit 
contrôlé du fluide étant fixé par la pompe péristaltique (de 5 µl/min à 70 µl/min). Par mesure 
du temps nécessaire pour remplir la cellule à un débit connu, son volume a été déterminé à 
220 µl. C’est par ces systèmes que l’étude du comportement dynamique des micromembranes 
est faite, les spectres de résonance étant mesurés pendant que les structures oscillent dans le 
fluide (comme le montre la figure 3.5). 
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Figure 3.5 : Photographie du système complet pour l’étude du comportement dynamique des 
micromembranes en milieu liquide. L’insert représente une coupe de la cellule fluidique de 

1ère génération réalisée.   
 
 L’étude du comportement dynamique des micromembranes lors du passage de l’air au 
milieu liquide a été effectuée sur une puce contenant six membranes montée dans la cellule 
fluidique précédemment décrite. Le fluide circulant est de l’eau, dans un premier temps, et les 
mesures ont été limitées au mode fondamental de vibration. Un exemple de spectres de 
résonance dans l’air et dans l’eau est présenté sur la figure 3.6, pour une membrane où R1 = 
70 µm et R2 = 100 µm, une tension de polarisation de -1 V et une tension d’excitation de 100 
mV.  La tension de polarisation a été fixée à -1 V pour des raisons de fuites électriques, à 
cause de la porosité de l’oxyde de passivation. Cependant, d’après ce graphique, la possibilité 
de mesure de spectres en milieu liquide est clairement mise en évidence, malgré l’atténuation 
de l’amplitude du signal due à la masse apparente du fluide.  
 

 
Figure 3.6 : Spectre de résonance électrique mesuré dans l’air et dans l’eau pour une 

micromembrane où R1 = 70 µm et R2 = 100 µm. 
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Cette figure montre aussi que le passage de l’air à l’eau induit une nette diminution de 
la fréquence de résonance. Les variations mesurées ont été comparées aux valeurs obtenues 
avec le modèle de Lamb, après l’avoir calibré avec les valeurs de fréquence mesurées dans 
l’air. Les résultats sont présentés dans le tableau 3.2. Tout d’abord, pour l’ensemble des 
structures présentant des caractéristiques géométriques différentes, les valeurs obtenues avec 
le modèle décrivent correctement le comportement des membranes lors du passage de l’air à 
l’eau, comparativement avec les mesures expérimentales. Mais la différence entre les valeurs 
théoriques et expérimentales diminue lorsque le rapport R1/R2 s’approche de l’unité. Cela 
provient de l’hypothèse émise lors de l’élaboration du modèle, sur le calcul du produit (ρh)M 
ramené à un empilement uniforme moyen pour la membrane, en contact avec le liquide. 
Ainsi, pour les structures où le rapport R1/R2 = 0.7, l’erreur entre la valeur théorique et 
expérimentale est quasiment nulle (0.02 %) alors que dans le cas où R1/R2 = 0.3, l’erreur 
dépasse 10 %, valeur restant correcte étant donnée la simplicité du modèle par rapport à la 
complexité géométrique des structures. Ce premier résultat valide donc la mesure de spectres 
de résonance par actionnement et détection intégrés dans l’eau, avec des valeurs cohérentes 
par rapport à la théorie.  
 
 

 
 

Tableau 3.2 : Fréquences de résonance expérimentales (air, eau) et théoriques (eau) avec 
calcul de l’erreur entre la valeur mesurée et celle obtenue avec le modèle de Lamb dans 

l’eau. 
 
 
Pour approfondir l’étude, deux paramètres caractéristiques d’un fluide newtonien ont 

été changés pour connaitre leur influence sur la fréquence de résonance et le facteur de qualité 
des micromembranes : la densité du fluide et sa viscosité. Ces deux propriétés sont d’intérêt 
puisqu’un changement de densité correspond à une masse apparente alors que la viscosité 
influe principalement sur l’amortissement. Ainsi, différents mélanges eau-glycérol et eau-
éthanol ont été injectés sur la surface des membranes. Les mélanges eau-éthanol n’ont pas pu 
être étudiés lors du dépôt de gouttes, l’évaporation du liquide étant trop rapide. Les propriétés 
différentes de ces deux fluides ont dicté notre choix. En effet, comme le montre la figure 3.7, 
dans le cas des mélanges eau-glycérol, la densité et la viscosité augmentent avec la quantité de 
glycérol, avec des valeurs de viscosité atteignant 180 cP en suivant une augmentation abrupte 
au-delà de 60 % de glycérol. Au contraire, dans le cas de l’éthanol, la densité diminue quand 
la quantité d’éthanol augmente alors que la viscosité décrit une courbe en forme de cloche, 
avec des extrêma compris entre 1 cP et 2.4 cP. La variété des propriétés des fluides nous a 
ainsi permis d’aborder différents aspects du comportement dynamique des micromembranes 
en milieu liquide. L’étude a d’abord porté sur la fréquence de résonance puis sur le facteur de 
qualité.  
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Figure 3.7 : densité et viscosité de fluides selon la proportion en masse de (a) glycérol et (b) 

éthanol en solution aqueuse. 
 

III.4.2 Comportement en fréquence  
 
 Afin de valider complètement le comportement dynamique des micromembranes en 
milieu liquide, l’influence des propriétés de deux fluides injectés en flux a été étudiée. Tout 
d’abord, la variation de fréquence de résonance de deux micromembranes où le rapport R1/R2 
vaut 0.7 et R2 = 100 µm ou 200 µm a été mesurée lors de l’injection de mélanges eau-
glycérol, le point de départ étant l’eau pure. Les résultats, présentés sur la figure 3.8, montrent 
une diminution de la fréquence avec l’augmentation de la quantité de glycérol dans la 
solution. Ce premier résultat vient de l’augmentation de la densité avec la proportion en masse 
de glycérol et traduit la capacité des structures à détecter une variation de masse apparente. La 
différence de variation mesurée entre les deux membranes provient de leur sensibilité 
massique qui diffère selon la taille des structures, la sensibilité augmentant avec la diminution 
du rayon global. Aussi, un point remarquable vient de la concordance des valeurs entre les 
données mesurées et celles obtenues avec le modèle de Lamb pour une quantité de glycérol 
inférieure à 60 % en masse. En effet, comme il a été vu, le modèle analytique proposé ne tient 
pas compte de la viscosité du fluide en contact avec la surface de la membrane. Or, la 
viscosité dépasse 10 cP lorsque la quantité de glycérol est de 60 % (ce qui est déjà 10 fois 
supérieur à la viscosité de l’eau), ce qui montre la limite de validité du modèle. Néanmoins, 
pour un fluide ayant une viscosité inférieure à 10 cP, une bonne corrélation entre les valeurs 
théoriques et expérimentale a été obtenue, validant la cohérence des mesures électriques de 
fréquence de résonance des micromembranes.  
 

La viscosité du fluide influe aussi sur l’amplitude du signal. Comme le montre la 
figure 3.9, l’amplitude du pic de résonance, bien que mesurable, est faible dans une solution 
contenant 80 % de glycérol, comparativement au spectre mesuré dans l’eau. Cette atténuation 
croit avec l’augmentation de la quantité de glycérol et un spectre de résonance a pu être 
mesuré pour une solution atteignant une viscosité de 175 cP. Au-delà, la disparition du pic 
empêche la détermination de la fréquence de résonance. Les structures fabriquées atteignent 
leur limite de détection par rapport aux caractéristiques du fluide, mais cette limite est 
suffisamment élevée par rapport à l’ensemble des solutions biologiques. Par exemple, la 
viscosité du sang est d’environ 3 cP alors que la viscosité du plasma est de 1.5 cP [10], 
montrant que la limite de détection des micromembranes n’empêche pas leur utilisation 
comme biocapteur. 
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Figure 3.8 : Variation de la fréquence de résonance en fonction de la quantité en masse de 
glycérol dans la solution pour deux micromembranes où R1 = 70 µm, R2 = 100 µm et R1 = 

105 µm, R2 = 200 µm. Les symboles correspondent aux mesures expérimentales alors que les 
lignes correspondent aux valeurs théoriques. 

  

 
Figure 3.9 : Spectres de résonance mesurés dans l’eau et dans une solution avec 80 % de 

glycérol pour une micromembrane où R1 = 70 µm et R2 = 100 µm. 
 
 A partir des résultats obtenus, il devient évident que la viscosité du liquide influe sur la 
fréquence de résonance lorsque son effet ne peut plus être négligé. Pour confirmer cette 
hypothèse, des mesures en flux ont été faites lors de l’injection de différentes solutions de 
mélange eau-éthanol. Comme il a été vu sur la figure 3.7, la viscosité d’une solution eau-
éthanol n’excède pas 2.4 cP, les valeurs sont donc faibles par rapport aux mélanges eau-
glycérol. Les mesures ont été effectuées sur une membrane où R1 = 50 µm et R2 = 100 µm 
pour huit solutions allant de 0 % à 100 % d’éthanol. Les résultats, présentés sur la figure 3.10, 
confirment le comportement dynamique des micromembranes puisque le modèle de Lamb est 
vérifié pour chaque valeur de fréquence mesurée. Aussi, la densité de la solution diminuant 
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avec l’augmentation de la quantité d’éthanol, cet effet se traduit effectivement par une 
augmentation de la fréquence de résonance.  
 

 
Figure 3.10 : Influence de la quantité en masse d’éthanol sur la fréquence de résonance d’une 

micromembrane où R1 = 50 µm et R2 = 100 µm. 
 
 L’ensemble des résultats obtenus montrent que la faible divergence entre les données 
théoriques et expérimentales, en plus de confirmer le comportement fréquentiel des structures 
en milieu liquide, permet d’appréhender de manière théorique la fréquence de résonance de 
micromembranes en contact avec des solutions de faible viscosité, ce qui est le cas dans la 
plupart des applications biocapteur. Aussi, ces résultats montrent la seule dépendance de la 
fréquence avec la densité de la solution, tant que la viscosité reste négligeable. Cependant, la 
viscosité influe surtout sur le facteur de qualité, l’étude du comportement de ce dernier est 
donc d’intérêt dans la caractérisation des structures en milieu liquide. 
 

III.4.3 Comportement du facteur de qualité 
 

Jusqu’à présent, seule la fréquence de résonance a été considérée dans l’étude du 
comportement des micromembranes en milieu liquide. Cependant, le facteur de qualité est un 
paramètre important car il intervient dans la capacité et la précision de mesure de variations 
de fréquence. Il est donc intéressant de confirmer le comportement du facteur de qualité dans 
la configuration précédemment décrite (injection en flux), en tenant aussi compte du cas 
statique, par le dépôt d’une goutte. 

 
Tout d’abord, une première série d’expériences concerne l’injection en flux de 

mélanges eau-éthanol pour étudier l’influence de solutions de faible viscosité sur le facteur de 
qualité. Les résultats sont présentés sur la figure 3.11 pour une membrane de rayon global R2 
de 100 µm et un rayon de pastille R1 de 50 µm. D’après ce graphique, nous pouvons noter que 
les valeurs du facteur de qualité ne varient pas de manière significative quelque soit la 
proportion d’éthanol dans la solution, confirmant le fait que l’effet de la viscosité peut être 
négligé lorsque celle-ci reste faible. Mais un autre élément remarquable de ce graphique 
correspond aux valeurs mesurées du facteur de qualité. En effet, ces valeurs atteignent 50, ce 
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qui est une décade supérieure par rapport à la plupart des microsystèmes électromécaniques 
résonants trouvés dans la littérature, fonctionnant en milieu liquide [11,12]. Ainsi, la précision 
pour la mesure de faibles variations de fréquence de résonance est accrue, par rapport aux 
structures de type microleviers par exemple. 
 
 

 
Figure 3.11 : Facteur de qualité mesuré sur une micromembrane (R1 = 50 µm, R2 = 100 µm) 

lors de l’injection de différentes solutions eau-éthanol. 
 
 
Pour approfondir cette étude, une comparaison entre le comportement lors du dépôt 

d’une goutte de mélange eau-glycérol et lors de l’injection en flux a été faite. Le cas de dépôt 
d’une goutte est intéressant dans les applications biocapteurs sur des structures fonctionnant 
en parallèle puisque chaque membrane peut ainsi être en contact individuellement avec une 
solution d’analyte. Les solutions de mélanges eau-glycérol ont été choisies car au-delà de 
leurs propriétés de densité et viscosité, ce sont des agents anti-évaporant utilisés dans de 
nombreuses techniques de dépôts de solutions pour permettre d’effectuer des mesures sans 
tenir compte de l’évaporation des solvants. Les résultats sont présentés sur la figure 3.12 dans 
le cas d’une membrane où R1 = 50 µm et R2 = 100 µm. Les valeurs obtenues sont 
surprenantes puisque le facteur de qualité lors du dépôt d’une goutte est plus de deux fois 
supérieur à celui mesuré en flux dans l’eau (Qgoutte_eau = 140 et Qflux_eau = 60) et diminue de 
manière quasiment linéaire jusqu’à atteindre la valeur en flux pour une solution de 60 % de 
glycérol. Ensuite, le comportement du facteur de qualité dans les deux configurations est 
similaire, c’est-à-dire une diminution avec l’augmentation de la quantité de glycérol.  
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Figure 3.12 : Influence sur le facteur de qualité de la configuration de mise en contact d’une 

micromembrane (R1 = 50 µm, R2 = 100 µm) avec des mélanges eau-glycérol (dépôt d’une 
goutte, passage en flux). 

 
Une première explication de cette différence pourrait venir du fait que dans le cas du 

dépôt en goutte, la masse apparente de la goutte est mesurée par la micromembrane. Pour 
contredire cette hypothèse, nous avons comparé le comportement en fréquence des structures 
dans les deux configurations. Les résultats, présentés sur la figure 3.13, montrent un 
comportement identique pour les deux cas d’étude, aussi bien en termes de variations de 
fréquence de résonance pour les différents mélanges eau-glycérol qu’en termes de fréquence 
de départ dans l’eau. Ainsi, malgré les précautions prises, par le calcul du volume minimum 
pour qu’il soit considéré infini par les structures, ce résultat expérimental supprime 
l’hypothèse émise.  
 

 
Figure 3.13 : Influence de la proportion de glycérol sur la fréquence de résonance lors de 

l’injection en flux et du dépôt d’une goutte (Micromembrane où R1 = 50 µm et R2 = 100 µm). 
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Une autre tentative d’explication pourrait venir de la théorie des ondes acoustiques. En 
effet, la longueur d’onde du son dans le liquide est grande par rapport au diamètre de la 
membrane, ce qui veut dire que dans les différents cas d’études, le liquide est réactif, se 
traduisant principalement par un effet prédominant de la masse virtuelle ajoutée par rapport 
aux pertes d’énergie dues à l’amortissement visqueux. De plus, l’interface entre le liquide et 
l’air dans le cas du dépôt de goutte permet une compression du liquide, favorisant des 
oscillations « libres » des structures dans le liquide. Au contraire, dans le cas de l’injection en 
flux, l’interface rigide entre le liquide et la paroi en PlexiglasTM induit un amortissement 
initial des vibrations des membranes. Ainsi, même si ce point doit être approfondi, il pourrait 
expliquer des valeurs de facteur de qualité élevées dans le cas de dépôt d’une goutte par 
rapport à l’injection des solutions en flux, pour de faibles valeurs de viscosité. Une dernière 
remarque montre enfin que pour de fortes valeurs de viscosité, la configuration en goutte n’est 
plus suffisante pour obtenir des facteurs de qualité élevés, puisqu’il atteint 20 pour une 
viscosité de 55 cP. 

 
Enfin, pour essayer d’obtenir les facteurs de qualité lors du dépôt d’une goutte dans la 

configuration d’injection en flux, des bulles d’air ont été intentionnellement ajoutées au 
liquide injecté par des inversions rapides du sens d’injection au niveau de la pompe 
péristaltique. Le comportement du facteur de qualité dans cette configuration, présenté sur la 
figure 3.14, est identique à celui mesuré lors du fonctionnement statique en goutte. Ainsi, ce 
résultat montre que des valeurs élevées de facteur de qualité peuvent être obtenues en flux si 
l’injection de bulles est maitrisée. Aussi, ce cas correspond à une configuration quasiment 
idéale pour des applications biocapteurs. Dans ce cas, l’injection en flux est nécessaire pour 
réaliser des cinétiques de reconnaissance biologique en limitant des effets de transfert de 
masse et un facteur de qualité élevé augmentera la résolution de mesure des fréquences de 
résonance. Néanmoins, le contrôle et la reproductibilité de l’injection de bulles dans le liquide 
ne sont pas encore totalement maitrisés, cette configuration ne sera donc pas utilisée dans les 
expériences de bioreconnaissance. 
 

 
Figure 3.14 : facteurs de qualité mesurés sur une micromembrane (R1 = 50 µm, R2 = 100 µm) 

lors de l’injection de mélanges eau-glycérol selon trois configurations : dépôt d’une goutte, 
injection en flux, injection en flux avec des bulles d’air. 
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 Pour terminer cette section sur la caractérisation dynamique de micromembranes 
fabriquées par analyse d’impédance, il est clair que la capacité de structures de type 
membranes résonantes à fonctionner en milieu liquide par actionnement et détection intégrés a 
été mise en évidence. Les niveaux de facteur de qualité permettent des mesures résolutives de 
fréquence. De plus, le suivi en temps réel lors de l’injection des solutions eau-glycérol a pu 
être effectué, par acquisition successive de spectres générés à l’analyseur d’impédance (cf. 
figure 3.15). Mais même si les puces de micromembranes sont le cœur du système réalisé, 
leur environnement est aussi primordial. En effet, les capacités des structures fabriquées 
permettent d’envisager d’utiliser les membranes en tant que biocapteur. Mais au-delà des 
propriétés intrinsèques des micromembranes, l’instrumentation qui permet d’exploiter ces 
propriétés caractéristiques est importante. Malgré les avancées qui ont été faites par 
l’utilisation d’un analyseur d’impédance, les limitations telles que l’analyse monocapteur, le 
manque de précision dû à une compensation numérique des effets parasites ou encore la 
portabilité difficile nous ont poussé à développer une carte électronique spécifique aux 
structures fabriquées. Aussi, en plus de la caractérisation et de l’optimisation du 
comportement dynamique des micromembranes, les études effectuées ont servi de point de 
départ dans l’élaboration du système électronique, comme développé dans la section suivante. 
 

 
Figure 3.15 : mesure temps-réel de la fréquence de résonance par analyse d’impédance lors 

de l’injection en flux de différents mélanges eau-glycérol (le pourcentage représente la 
proportion en masse de glycérol) sur une micromembrane où R1 = 50 µm et R2 = 100 µm. 

 

III.5 Carte électronique spécifique 
 

III.5.1 Motivations 
 
 Les limitations actuelles des appareils commerciaux ne permettent pas d’exploiter 
pleinement les propriétés des microstructures fabriquées, ces appareils n’étant pas 
spécifiquement dédiés aux applications visées. C’est pourquoi, un système électronique a été 
développé pour l’utilisation des matrices de micromembranes en tant que biocapteur. La carte 
spécifiquement dédiée aux structures a été établie par Denis Lagrange (Ingénieur de 
recherche, service Informatique et Instrumentation, LAAS-CNRS) à partir d’un cahier des 
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charges défini par les caractéristiques dynamiques précédemment décrites. Les spécifications 
requises concernent tout d’abord la capacité d’actionnement des micromembranes et la 
détection des fréquences de résonance par la couche piézoélectrique. Une particularité du 
système développé provient ensuite de la compensation dynamique des effets parasites. En 
effet, dans la littérature, les systèmes électroniques pour l’actionnement et la détection 
piézoélectrique intégrés de structures résonantes concernent principalement des microleviers 
pour la microscopie à force atomique et utilisent tous le même schéma de détection en 
compensant les éléments parasites par une référence. Cette référence peut être un levier 
proche de celui qui est actif [13] ou un circuit électronique passif servant de branche de 
référence [14]. Bien qu’efficace, ces approches pour la compensation de la capacité parasite 
de la couche piézoélectrique souffrent du manque de précision sur la compensation, ne 
permettant pas d’obtenir des spectres de résonance idéaux. Un des objectifs du système 
électronique concerne donc une compensation dynamique des éléments parasites pour 
résoudre les imperfections précédemment décrites. Enfin, le multiplexage du système est 
nécessaire pour l’adressage individuel des micromembranes et leur fonctionnement parallèle. 
C’est ainsi que, dans l’optique de remplir ces spécifications, nous avons d’abord modélisé 
électriquement les micromembranes pour déterminer les différents niveaux nécessaires de la 
carte électronique, avant son implémentation (matérielle et logicielle) et sa validation. 
 

III.5.2 Considérations théoriques pour la conception de la carte 
électronique 

 
 La modélisation de spectres en fréquence issus de la caractérisation dynamique des 
micromembranes par analyse d’impédance a permis de définir le type optimum de 
compensation des éléments parasites. En effet, un spectre typique tel que celui présenté sur la 
figure 3.1 montre que l’amplitude du pic de résonance mesuré sur la partie réelle de 
l’admittance vaut 6 µS pour une admittance réelle globale de 24 µS. Mais le signal total 
généré par la structure avant la séparation entre partie réelle et partie imaginaire correspond 
à : |Y| = (|Yr|2 + |Yi|2)1/2, ce qui donne 172 µS pour la micromembrane étudiée. Une rapide 
comparaison entre l’admittance totale et l’amplitude du pic de résonance montre que le pic ne 
représente que 1/30 du signal total dans l’air, ce rapport étant considérablement réduit lors de 
mesures en milieu liquide. Ces considérations préliminaires ont guidé notre choix de 
compenser les éléments parasites avant la chaîne de détection au lieu de les soustraire en aval, 
comme il est fréquemment trouvé dans la littérature [13,14]. 
 
 
 Comme il a été vu, les effets parasites mesurés dans les spectres en fréquence sont 
principalement causés par une capacité parallèle. La compensation des perturbations induites 
par cet élément pourrait être faite par une capacité à gain variable, ce qui serait suffisant pour 
supprimer l’admittance globale de la partie imaginaire du signal à la résonance mais pas la 
partie réelle. Un circuit plus complexe pourrait compenser globalement les effets parasites 
pour une fréquence donnée, mais cela induirait aussi des difficultés dans la génération des 
spectres ou le suivi de la fréquence. C’est donc par une autre approche, basée sur la 
modélisation des spectres de résonance, qu’a été déterminé le circuit de compensation.  
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Figure 3.16 : Représentation de la partie réelle (Yr) et imaginaire (Yi) de l’admittance d’une 

micromembrane dans le plan complexe (les axes XX’ et YY’ sont perpendiculaires malgré 
l’aspect visuel dû à des échelles différentes sur les axes Yr et Yi). 

 
 Lorsque l’on s’intéresse à la modélisation des spectres dynamiques générés par un 
résonateur, le tracé des signaux dans le plan complexe (partie imaginaire en fonction de partie 
réelle = plan de Nyquist) donne des informations importantes. Comme le montre la figure 
3.16, la représentation dans le plan complexe des signaux obtenus sur la figure 3.1 permet de 
mettre en évidence deux comportements : tout d’abord, hors résonance, les données sont 
extrapolables par une courbe linéaire (axe YY’) ; ensuite, le pic de résonance est seulement 
généré sur l’axe correspondant à la partie réelle (représenté par l’axe XX’). Ainsi, à partir de 
ces observations, les équations régissant la partie réelle et imaginaire de l’admittance peuvent 
être décrites par : 
 

Yr = a1.ω + b1        et        Yi = a2.ω + b2                          (3.17) 
 
D’un point de vue électrique, ces équations peuvent être obtenues (pour b2 = 0) par une 
capacité (C) en parallèle avec une résistance (d’admittance y0), si la capacité est complexe (C 
= c0 + jc1), ce qui donne : 
 

                             Y = y0 + jCω                                        (3.18) 
 
En discriminant partie réelle et partie imaginaire à partir de l’équation 3.18, les expressions 
établies dans l’équation 3.17 deviennent : 
 

Yr = y0 – jc1ω          et          Yi = c0ω                                (3.19) 
 
 Pour valider le circuit proposé pour la compensation des éléments parasites, les effets 
dus à une capacité complexe en parallèle avec une résistance ont été soustraits aux signaux 
obtenus sur les figures 3.1 et 3.16 et les résultats obtenus sont présentés sur la figure 3.17. 
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Figure 3.17 : Comportement dynamique d’une micromembrane après compensation théorique 

des éléments parasites. (a) Partie réelle et imaginaire de l’admittance en fonction de la 
fréquence. (b) Partie réelle et imaginaire de l’admittance dans le plan complexe. 

 
 

D’après la figure 3.17a), il est clair que le seul signal qui apparait encore est le pic de 
résonance, traduisant l’efficacité de la compensation. Sur la partie réelle de l’admittance, la 
pente hors résonance a été éliminée et ramenée au zéro de l’axe. Pour confirmer ce résultat, le 
tracé dans le plan complexe (figure 3.17b)) montre que la résonance peut être facilement 
déterminée, puisque ce sont les seuls points ayant une partie réelle positive et l’accumulation 
de points sur l’axe imaginaire avant et après la résonance traduit la compensation efficace des 
éléments parasites. Ainsi, la modélisation du comportement dynamique expérimental des 
micromembranes a déterminé le circuit de compensation et montre que les éléments parasites 
ne sont pas seulement capacitifs. L’implémentation électronique peut maintenant être mise en 
œuvre, non seulement au niveau de la compensation dynamique mais aussi des autres niveaux 
définis par le cahier des charges. 
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III.5.3 Implémentation de la carte électronique 
 
 Pour développer une électronique spécifique à l’actionnement des micromembranes et 
la détection des fréquences de résonance sur des spectres « idéaux », plusieurs niveaux ont été 
élaborés, comme le montre la figure 3.18. Tout d’abord, l’actionnement des structures par la 
couche piézoélectrique a été réalisé par l’utilisation d’un synthétiseur digital direct (DDS) qui 
génère un signal sinusoïdal pour une fréquence donnée. Pour l’actionnement, la phase du 
DDS a été fixée à zéro alors que le gain détermine l’amplitude de la sinusoïde.  
 

 
 

Figure 3.18 : Schéma de principe de l’implémentation de la carte électronique. 
 
Ensuite, le signal nécessaire pour la compensation est produit par un autre DDS dont la phase 
est déterminée à 180° moins l’angle de dissipation et le gain est variable pour une 
compensation dynamique. Pour ce prototype de la carte électronique, seule la compensation 
capacitive a été implémentée. Néanmoins, l’injection de la tension générée par le DDS 1 dans 
une capacité pour différentes valeurs de gain produit un courant correspondant au terme 
capacitif nécessaire à la compensation. En plus de la correspondance entre les équations et 
l’implémentation électronique, l’utilisation d’une capacité n’ajoute pas de bruit au courant de 
compensation et produit automatiquement une dépendance linéaire avec la fréquence, évitant 
la prise en compte des effets de second ordre.  
 
Le courant généré par la micromembrane et la branche de compensation sont ensuite ajoutés 
électriquement dans un amplificateur de charges. Comme une synchronisation synchrone a été 
choisie pour la discrimination de la partie réelle et imaginaire du signal issu de l’amplificateur 
de charge, le premier DDS est utilisé pour la partie réelle alors qu’un troisième DDS à phase 
variable est nécessaire pour la partie imaginaire. A ce niveau, il est important de noter que le 
plan complexe subit une rotation de 90° à cause de l’amplificateur de charge, donc la 
résonance apparait sur la partie imaginaire du signal.  
 
 La partie matérielle de la carte est contrôlée par un FPGA (Field Programmable Gate 
Array) qui supervise les commandes de l’ordinateur transmises par liaison USB (Universal 
Serial Bus). Le FPGA pilote chaque point du balayage en fréquence initié par la branche 
d’actionnement, de compensation et les paramètres en fréquence. Ainsi, pour chaque valeur 
de fréquence, il commande les trois DDS, les gains variables et le niveau de numérisation 
avant d’envoyer les données à l’ordinateur. 
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Enfin, pour pouvoir utiliser la carte électronique, un logiciel spécifique a été développé pour 
piloter l’ensemble des paramètres variables et permettre la calibration automatique de chaque 
micromembrane pour établir leurs paramètres de compensation. Sont ensuite générés des 
balayages en fréquence à partir des paramètres initiaux établis. Le système de multiplexage 
permet, pour ce prototype, des balayages sur huit membranes. Ainsi, les spectres en fréquence 
issus d’une ou plusieurs structures sont recueillis et affichés dans des fenêtres spécifiques. 
Une extrapolation non-linéaire par les équations mécaniques de la résonance  des données 
recueillies permet d’utiliser l’ensemble des points (de 1000 à 4000 points par balayage) et 
ainsi, les paramètres d’intérêt tels que la fréquence de résonance et le facteur de qualité sont 
déterminés avec précision. L’extrapolation permet aussi d’éviter un moyennage sur les 
mesures obtenues pour chaque fréquence, augmentant la vitesse du système. Enfin, une 
dernière possibilité du logiciel concerne le suivi temps-réel de la fréquence de résonance et du 
facteur de qualité par balayages successifs. Là-encore, de une à huit micromembranes peuvent 
être utilisées en même temps. C’est donc un système complet qui a été développé, de 
l’implémentation électronique de la carte mêlant composants analogiques et numériques (cf. 
figure 3.19) à une interface logicielle conviviale pour une utilisation aisée, optimale et 
parallèle des micromembranes.  
 
 

 
 

Figure 3.19 : Photographie du prototype de la carte électronique dédiée aux 
micromembranes. 

 

III.5.4 Validation de la carte électronique par la caractérisation 
dynamique de micromembranes 

 
La compensation dynamique de la capacité statique est nécessaire pour un rapport 

signal-sur-bruit élevé et pour déterminer ainsi avec précision la fréquence de résonance et le 
facteur de qualité des micromembranes fabriquées. Pour illustrer ces propos, la figure 3.20a) 
représente le spectre en fréquence de la même micromembrane que celle présentée sur la 
figure 3.1 mesuré avec la carte électronique spécifique, sans utiliser la compensation 
dynamique. Dans ce cas, une compensation statique pour une valeur de capacité est ajoutée au 
spectre initial en fréquence. Malgré la persistance d’une pente hors résonance, cette mesure 
valide déjà la capacité du système à actionner les structures et à détecter les charges générées 
par la couche piézoélectrique, permettant l’observation de la résonance.  
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Figure 3.20 : Spectre de résonance mesuré par l’électronique dédiée pour une 
micromembrane où R1 = 50 µm et R2 = 100 µm a) avec une valeur de compensation et b) 

avec la compensation dynamique. 
 

Ensuite, après la calibration automatique pour déterminer les paramètres de gain et 
phase de la compensation dynamique pour chaque point de fréquence hors résonance, la 
fonction générée permet d’obtenir un spectre où quasiment l’ensemble des effets des éléments 
parasites ont été supprimés, comme représenté sur la figure 3.20b). Malgré les légères 
imperfections du spectre hors résonance, la résonance apparait clairement et la planéité de la 
courbe autour de la résonance est suffisante pour une extrapolation permettant une 
détermination précise de la fréquence de résonance et du facteur de qualité. Le manque de 
planéité pour une bande de fréquence supérieure à 100 kHz autour de la résonance provient 
principalement de la calibration de la courbe de compensation par un polynôme du second 
ordre, mais dont la fonction utilisée pour les mesures de spectres est réduite à un polynôme du 
premier ordre pour réduire les temps de calcul et faciliter l’implémentation électronique. 
Aussi, l’absence de compensation résistive dans ce prototype réduit la qualité de la 
compensation car cela induit une valeur de gain et de phase pour chaque fréquence du spectre. 
Néanmoins, un balayage de 20 kHz autour de la résonance est suffisant pour profiter de 
l’ensemble des points du pic dans l’extrapolation. La qualité des spectres obtenus valide ainsi 
la capacité de la carte électronique à extraire précisément les caractéristiques dynamiques des 
micromembranes, puisque le bruit de mesure sur la fréquence de résonance a été déterminé à 
3 Hz dans l’air lors du suivi temps-réel de la fréquence. Cette validation a donc permis 
d’aborder un premier cas d’application concernant la calibration expérimentale de la 
sensibilité massique de micromembranes issues du lot de fabrication de génération 4. 
 

III.5.5 Calibration en masse de micromembranes caractérisée par 
la carte électronique 

 
 Les matrices de micromembranes issues du lot de fabrication de génération 4 ont été 
conçues pour une utilisation en tant que biocapteur. Les dimensions des structures (R1 = 50 
µm, R2 = 100 µm) sont identiques pour obtenir des caractéristiques dynamiques similaires, 
afin de rendre possible la comparaison des variations de fréquence lors des expériences de 
bioreconnaisance en parallèle. L’optimisation des étapes de microfabrication offre une 
reproductibilité des fréquences de résonance intéressante puisque l’écart-type sur l’ensemble 
de la plaque n’excède pas 12 kHz pour une fréquence de résonance moyenne de 505 kHz dans 
l’air, ce qui représente une dispersion de l’ordre de 2.4 %. De plus, la déformation statique des 
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structures est faible (de l’ordre de - 300 nm), donc le modèle mécanique dynamique présenté 
en début de ce chapitre permet d’établir les caractéristiques théoriques des micromembranes. 
La valeur de fréquence de résonance théorique pour une micromembrane où R1 = 50 µm et R2 
= 100 µm a été déterminée par le modèle égale à 502.7 kHz, ce qui représente une erreur entre 
la valeur théorique et la valeur moyenne expérimentale de 0.5 %. La cohérence des valeurs a 
ainsi permis d’aborder la calibration de la sensibilité massique des structures dans l’air au 
niveau théorique et de la corréler à des résultats expérimentaux. 
 
 La calibration en masse de structures résonantes est généralement faite par l’ajout 
contrôlé de masses sur la surface. Les masses ajoutées peuvent être uniformément réparties 
sur la surface (par le dépôt d’une couche métallique par exemple [15]) ou ponctuelles [15], 
c’est-à-dire que la dimension des masses ajoutées reste négligeable devant les dimensions 
globales de la structure. Dans notre cas, la calibration par ajout de masses ponctuelles a été 
choisie. En effet, des billes calibrées de silice de 1.57 ± 0.06 µm de diamètre ont été déposées 
sur la surface d’une membrane par une micropipette connectée à un microinjecteur, système 
développé par Thierry Ondarçuhu au CEMES à Toulouse [16]. La carte électronique 
spécifiquement développée pour les structures a permis le suivi temps-réel de la fréquence de 
résonance lors du dépôt des différentes quantités de microbilles. Pour contrôler précisément le 
positionnement de la micropipette, elle a été montée sur un micromanipulateur. Ainsi, 
l’injection de billes en solution a été effectuée par dépôts successifs de gouttes de 5 à 30 µm 
de diamètre qui, après évaporation du solvant, comprennent de 2 à 40 particules. La 
calibration des micromembranes a donc été menée par mesure de la fréquence de résonance 
avant et après le dépôt des microbilles et corrélée à la variation de masse équivalente. Les 
résultats obtenus sont présentés sur la figure 3.21 et montrent tout d’abord une variation 
linéaire de la fréquence avec le nombre de billes. Cette variation a aussi été établie par le 
modèle via la sensibilité théorique massique qui, dans le cas de la micromembrane utilisée, 
donne une valeur de -0.471 pg/Hz pour une fréquence de résonance de 515 kHz. La bonne 
correspondance entre les variations théoriques et expérimentales de fréquence de résonance 
confirme les valeurs du modèle et détermine ainsi la sensibilité en masse des 
micromembranes dans l’air. 
 

 
Figure 3.21 : Variation de la fréquence de résonance expérimentale et théorique lors de 

dépôts successifs de microbilles calibrées pour une micromembrane où R1 = 50 µm et R2 = 
100 µm. 
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 Un autre paramètre d’importance pour la caractérisation des structures concerne la 
détermination de la masse minimum détectable. De manière générale, la quantité minimum 
détectable d’un mesurande peut être déterminée par rapport au bruit de mesure du phénomène 
physique permettant la transduction du mesurande, via la sensibilité [17]. Ainsi, la masse 
minimum détectable expérimentale peut être déterminée par la formule : 
 

nSfréquenceBruitM ._min =!                    (3.20) 
 

Cette équation montre que la masse minimum détectable dépend non seulement des 
caractéristiques intrinsèques des structures, telles que la sensibilité, mais dépend aussi du 
système de détection de la fréquence de résonance. L’électronique dédiée a été développée 
dans un souci de bruit électronique minimum pour une détermination précise de la fréquence 
de résonance. Ainsi, dans l’air, le bruit de mesure, déterminé à 3 Hz (pour une bande passante 
de 1.5 MHz), permet le calcul d’une masse minimum détectable expérimentale par utilisation 
de la sensibilité massique : 
 

pgM 417.1expmin_ =!  
 
Comparativement, la masse minimum détectable établie par l’équation théorique empirique 
(3.9) donne une valeur de 581.2 pg pour la micromembrane d’intérêt. Le rapport entre la 
valeur théorique et expérimentale est de 410, ce qui montre que l’équation théorique donne 
une limite supérieure pour cette quantité, mais éloignée de la valeur expérimentale. En effet, 
l’équation (3.9) est établie pour une variation de fréquence égale à la demi-largeur à mi-
hauteur du pic de résonance. Or, dans le système électronique développé, l’utilisation d’une 
extrapolation des données augmente nettement la résolution de la mesure puisque la fréquence 
de résonance est déterminée à partir de l’ensemble des points du spectre de résonance et pas 
seulement la valeur où l’amplitude est maximale. Ainsi, le bruit de mesure est largement 
réduit et cet effet se traduit par une masse minimum détectable expérimentale faible par 
rapport à la valeur théorique. Ce sont donc des valeurs de sensibilité assez élevées et une 
masse minimum détectable faible qui caractérisent les micromembranes dans l’air. 
 
 En ce qui concerne les propriétés des structures en milieu liquide, une première étape 
consiste en la validation de leur comportement en utilisant la carte électronique dédiée. La 
micromembrane calibrée dans l’air a été soumise à différents mélanges eau-glycérol, 
conformément aux expériences réalisées lors de la caractérisation dynamique des structures 
par analyse d’impédance. Le suivi temps-réel de la fréquence de résonance, présenté sur la 
figure 3.22, montre que l’allure de la courbe est similaire à celle obtenue avec l’analyseur 
d’impédance (cf. figure 3.15), les variations de fréquence étant différentes à cause de la 
sensibilité massique (membranes identiques en géométrie mais issues de deux lots de 
fabrication). Ce résultat valide néanmoins la capacité de l’électronique dédiée à détecter la 
fréquence de résonance des micromembranes en milieu liquide.  
 

Néanmoins, la calibration expérimentale des structures en milieu liquide n’a pas 
encore été achevée, à cause de la localisation difficile de masses à la surface des structures. 
Une possibilité pour déterminer une sensibilité expérimentale en milieu liquide consiste en 
l’adsorption de nanoparticules fonctionnalisées et calibrées en masse sur une micromembrane 
aussi fonctionnalisée pour l’accroche des particules sur la surface [18]. Mais cette technique 
ne permet pas un contrôle de la quantité de nanoparticules adsorbées sur la surface. Une autre 
possibilité serait de contrôler l’adsorption de particules calibrées par l’intermédiaire d’un 
concentrateur électroosmotique qui attire les espèces à détecter sur la surface, tel que celui 
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développé par Laurent Tanguy dans le cadre de sa thèse [19]. Il reste néanmoins plausible que 
la cohérence des résultats théoriques et expérimentaux obtenus dans l’air permet d’étendre les 
valeurs théoriques au milieu liquide, par l’intermédiaire du modèle de Lamb, validé 
précédemment. Ainsi, une estimation de la sensibilité massique des micromembranes en 
milieu liquide a été calculée à partir des valeurs dans l’air et donne : 
 

S0_liq = -1.273 pg/Hz 
 

Par contre, la méthode utilisée pour la détermination expérimentale de la masse 
minimum détectable dans l’air peut être appliquée en milieu liquide. Le suivi de la fréquence 
de résonance a permis de déterminer un bruit de mesure de 9 Hz en milieu liquide, ce qui 
donne une masse minimum détectable de : 
 

pgM liq 45.11exp_min_ =!  
 

Comme pour l’air, la masse minimum détectable expérimentale est meilleure que la valeur 
théorique, puisque la valeur donnée par le modèle est de 809.8 pg. Néanmoins, malgré un 
facteur 3 de réduction de la sensibilité, celle-ci est assez élevée et la masse minimum 
détectable reste faible. Les performances des micromembranes couplées à la résolution de 
l’électronique dédiée permettent ainsi d’aborder l’utilisation des structures en tant que 
biocapteur. 
 

 
Figure 3.22 : mesure temps-réel de la fréquence de résonance par l’électronique dédiée lors 

de l’injection en flux de différents mélanges eau-glycérol (le pourcentage représente la 
proportion en masse de glycérol) sur une micromembrane où R1 = 50 µm et R2 = 100 µm. 

 

III.6 Conclusion 
 

Dans ce chapitre, la capacité de micromembranes à actionnement et détection intégrées 
a été étudiée et optimisée, aussi bien dans l’air qu’en milieu liquide. Cette étude a permis 
d’établir les performances dynamiques des structures qui, grâce à une carte électronique 
dédiée, offrent la possibilité de mesures résolutives de fréquence de résonance et de facteur de 
qualité, en mode multiplexé. L’ensemble des caractéristiques des micromembranes sont 
résumées dans le tableau 3.3 et comparées à celles de biocapteurs commerciaux de référence : 
la résonance plasmonique de surface (SPR) et la microbalance à quartz (QCM). Au-delà des 
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performances physiques des outils, d’autres critères méritent maintenant d’être pris en 
compte. C’est pourquoi, même si les matrices de micromembranes ont une sensiblité 
massique inférieure à celle de la SPR (mais meilleure que celle de la QCM), d’autres 
avantages tels que le multiplexage quasiment illimité ou la facilité de transport permettent 
d’envisager des expériences sur le terrain, ouvrant d’autres champs d’application. C’est donc 
un compromis de différentes caractéristiques qui fait la force des structures développées en 
proposant des aptitudes qui ne sont encore que peu prises en compte pour les biocapteurs, 
mais dont le besoin est une réalité [20]. Il reste maintenant à démontrer expérimentalement 
l’utilisation des micromembranes pour la détection d’espèces biologiques, en adéquation avec 
les capacités mises en évidence. 

 
 

 
 
Tableau 3.3 : Récapitulatif des caractéristiques des micromembranes comparées à celles des 

biocapteurs commerciaux de référence. 
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CHAPITRE IV : Détection d’espèces biologiques par des 
biocapteurs sans marquage 
 

IV.1 Introduction 
 

Dans le domaine des biocapteurs, les travaux de recherche concernent essentiellement 
la couche biologique sensible pour optimiser la spécificité de la reconnaissance biologique, et 
la méthode de transduction pour améliorer la sensibilité de la transduction. Dans les chapitres 
précédents, les études présentées ont permis d’élaborer les conditions adaptées à un 
fonctionnement de type biocapteur à partir des structures de type micromembranes. 
Cependant, la détection de biomolécules dans des milieux complexes tels que des sérums 
nécessite une couche biologique favorable à une reconnaissance hautement spécifique. C’est 
pourquoi, nous avons utilisé les outils de référence tels que la résonance plasmonique de 
surface (SPR) et la microbalance à quartz (QCM) pour optimiser la couche biologique 
sensible, dans le but de détecter des anticorps contenus dans un sérum par des antigènes 
immobilisés sur or. Le modèle biologique concerne le diabète de type I, dont le diagnostic 
peut être fait par la recherche d’autoanticorps dans le sérum.  

 
Pour diversifier les surfaces d’accroche et faciliter le protocole d’immobilisation 

d’antigènes (sur un cas modèle), des études à la QCM sur l’accroche de Poly-l-lysine PEG 
fonctionnalisées sur dioxyde de silicium et l’interaction avec des anticorps ont été effectuées, 
avant de démontrer la faisabilité de ce protocole sur les micromembranes dont le 
fonctionnement a été optimisé. A cause du faible rendement de fabrication des structures, 
seuls des travaux sur dioxyde de silicium comme couche d’accroche ont pu être réalisés. 
Néanmoins, le modèle biologique choisi est suffisant pour des études préliminaires de 
reconnaissance biologique en milieu liquide et temps-réel grâce aux micromembranes et pour 
montrer la capacité de ces structures à fonctionner comme des biocapteurs. 

 
De plus, les problèmes liés à l’utilisation de biorécepteurs naturels ont sollicité notre 

intérêt pour les polymères à empreinte moléculaire (MIP) et leur combinaison avec des 
microstructures résonantes. Une étude approfondie sur la fonctionnalisation individuelle de 
membranes par des MIP et la polymérisation a été faite avant de s’intéresser à la transduction 
parallèle du phénomène d’impression, caractéristique de ces polymères. La qualité des 
résultats obtenus permet ainsi de combiner les avantages liés à l’utilisation de microsystèmes 
électromécaniques, tels que la sensibilité, l’adressage parallèle ou la robustesse, et ceux des 
polymères à empreinte moléculaire, tels que la stabilité dans le temps ou la résistance aux 
conditions environnantes. 

 

IV.2 Reconnaissance temps-réel, sans marquage d’anticorps 
par une couche biologique optimisée 
 

IV.2.1 SPR et QCM-D pour la détection d’anticorps dans un sérum 
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IV.2.1.1 Motivations 
 
 Le diabète de type I, dit diabète insulino-dépendant, est une maladie autoimmune qui 
se traduit par une réponse immunitaire contre des protéines normalement tolérées par le 
système immunitaire [1]. Il en résulte la présence d’autoanticorps dans le sérum de patients 
dirigés contre deux protéines : la GAD et l’IA-2. Or, à l’heure actuelle, ces anticorps, 
marqueurs de la pathologie, sont détectés par des outils de radioimmunologie, coûteux et 
lourds à mettre en œuvre puisqu’ils nécessitent la manipulation de radio-éléments. C’est 
pourquoi, des techniques alternatives, basées sur la reconnaissance sans marquage des 
anticorps par des antigènes immobilisés, ont été mises en œuvre. Pour cela, une étude a été 
récemment publiée sur la détection d’anticorps anti-GAD par la protéine GAD immobilisée 
sur un biocapteur SPR [2]. Dans le contexte de la protéine IA-2, nous avons choisi un modèle 
basé sur un peptide synthétique de quinze acides aminés de la partie juxtamembranaire de la 
protéine (résidus 668-682) et des anticorps polyclonaux contre ce peptide. Pour optimiser la 
détection des anticorps, une étude complémentaire par SPR et QCM a été développée pour 
déterminer une limite de détection par SPR des anticorps anti-peptide dans un sérum humain. 
Cependant, ces travaux d’optimisation passent tout d’abord par une immobilisation des 
peptides favorable à une bioreconnaissance spécifique. 
 

IV.2.1.2 Immobilisation de peptides sur surface d’or et étude de 
l’interaction avec les anticorps anti-peptide 

 
 La structure linéaire de peptides et leur synthèse aisée font qu’ils sont un matériel de 
choix à immobiliser à la surface des biocapteurs. En effet, les difficultés liées aux protéines 
sont de plusieurs ordres : tout d’abord, au niveau de l’obtention de protéines recombinantes 
suffisamment pures et antigéniquement réactives une fois purifiées ; ensuite, la structure 
tertiaire de protéines limite leur immobilisation contrôlée à la surface d’un support et le 
maintien de l’antigénicité après immobilisation. C’est pourquoi, après l’étude approfondie de 
la structure de la protéine IA-2, a été synthétisé (selon la référence [3]) un peptide antigénique 
de quinze acides aminés dont la séquence est : CYGSPSSHSSTPSWSEEP. Ce peptide, que 
l’on nommera P pour des raisons de lisibilité, comprend au niveau du N-terminal un résidu de 
trois acides aminés (CYG) qui sert de bras espaceur et présente une fonction thiol utilisée 
pour l’immobilisation covalente sur la surface du transducteur. 
 
 De manière générale, l’immobilisation de biorécepteurs sur une surface d’or peut être 
faite par l’intermédiaire d’une monocouche auto-assemblée (SAM) de groupements alkane 
thiols. Dans notre cas d’étude, une SAM de MUA (11-mercaptoundecanoic acid) est utilisée, 
les fonctions carboxyliques seront utilisées pour le couplage covalent des peptides. Un 
contrôle de la quantité de biorécepteurs à la surface du transducteur est souhaitable pour 
favoriser leur accessibilité par les anticorps anti-peptide et ainsi diminuer l’encombrement 
stérique. La densité de groupes fonctionnels –COOH peut être réduite en utilisant une SAM 
mixte, ici un mélange de MUA (11-mercaptoundecanoic acid)  et MUD (11-mercapto-1-
undecanol), ce dernier apportant un groupe fonctionnel hydroxyle –OH non fonctionnalisable 
dans nos conditions. L’activation des groupements carboxyles de la monocouche est faite par 
action de NHS (N-hydroxysuccinimide) / EDC (N-ethyl-N’-(3-
dimethylaminopropyl)carbodiimide) qui permet à l’ester actif ainsi formé de réagir avec les 
fonctions amines (figure 4.1) du PDEA (2-(2-pyridinyldithio)ethaneamine). Ce réactif 
bifonctionnel  PDEA comporte un pont disulfure qui lui permet de réagir par échange de thiol 
avec le résidu cystéine N-terminal du peptide. Le peptide P peut être ainsi couplé de manière 
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covalente à la surface d’or du transducteur. Par une étape finale de saturation, une solution 
composée de cystéine permet de neutraliser les groupements -COOH activés n’ayant pas réagi 
avec les peptides (le protocole expérimental détaillé est donné dans la référence [4]).  
 

 
 

Figure 4.1 : Schéma simplifié du protocole mis en œuvre sur surface d’or. 
 

Hormis la formation de la monocouche autoassemblée, l’ensemble des étapes 
présentées ont été suivies en temps-réel par SPR dans un appareil Biacore 3000. Pour valider 
les optimisations sur la détection des anticorps anti-P par les peptides P, un peptide irrelevant 
issu de la thyroïde peroxidase humaine (appelé T et de formule  
CYGARLRDSGRAYLPFVPP) est immobilisé de la même façon que P, sur un autre canal, et 
nous disposons de son anticorps spécifique anti-T. Un troisième canal est un canal dit 
« contrôle » sur lequel est réalisée la chimie de couplage mais sans le peptide. Le 
multiplexage possible sur quatre canaux de l’appareil Biacore 3000 permet de réaliser et de 
suivre les interactions simultanément sur nos 3 canaux.  

 
La première étape d’optimisation concerne la variation du niveau de réponse de 

l’anticorps en fonction du niveau d’immobilisation du peptide. Pour cela, en utilisant la même 
concentration en peptide (100 µg/ml), nous avons fait varier le temps d’injection du peptide et 
mesurer les différents niveaux d’immobilisation obtenus sur une SAM composée uniquement 
de fonctions carboxyles (appelée SAM100% COOH). Les résultats, présentés sur la figure 4.2, 
montrent que pour un temps d’injection inférieur à 15 minutes, la densité de peptides 
augmente avec le temps d’injection ainsi que la réponse anticorps (voir insert de la figure 4.2) 
alors que pour un temps d’injection supérieur à 15 minutes, la réponse anticorps atteint un 
maximum encore dépendant de la concentration en anticorps. Ainsi, pour un temps d’injection 
de peptide de 24 minutes, la densité atteint 250 pg/mm² sur une SAM composée à 100 % de 
MUA pour un niveau de reconnaissance des anticorps de 101 pg/mm² et 206 pg/mm² aux 
concentrations de 1 µg/ml et 2 µg/ml respectivement. Les concentrations en anticorps choisies 
inférieures ou égales à 2 µg/ml seront compatibles avec le taux d’anticorps détectés dans le 
sérum de patient [4]. Les niveaux de réponses SPR obtenus (<200 RU) seront compatibles 
avec les études cinétiques comparatives que nous voulons réaliser. 
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Figure 4.2 : Influence du temps d’injection sur la densité de peptides immobilisés. L’insert 
montre le niveau de reconnaissance des anticorps par les peptides pour les différents temps 

d’immobilisation de peptides. 
 
 Maintenant que le temps optimum d’incubation pour l’immobilisation des peptides est 
établi, il est intéressant d’étudier l’influence de la quantité de peptides immobilisés sur la 
réponse des anticorps anti-peptide. Pour contrôler la densité de biorécepteurs à la surface du 
transducteur, nous avons fabriqué des monocouches comprenant différentes quantités de 
fonctions hydroxyles et carboxyles, les fonctions carboxyles étant les seules réactives dans 
notre protocole d’immobilisation. Ainsi, trois types de SAM ont été réalisés : une première ne 
comportant que des fonctions actives carboxyles (SAM100% COOH), une deuxième comprenant 
autant de fonctions hydroxyles que carboxyles (SAM50% COOH) et une dernière composée de 25 
% de fonctions carboxyles et 75 % de fonctions hydroxyles (SAM25% COOH). L’intérêt dans le 
contrôle de la quantité de peptides immobilisés provient du fait qu’en diminuant le nombre de 
groupements réactifs -COOH, l’accessibilité des peptides peut être accrue [5] et les 
interactions non-spécifiques au niveau de la couche peuvent être réduites, grâce à une 
meilleure résistance des fonctions hydroxyles aux interactions non-spécifiques par rapport aux 
fonctions carboxyles [6]. Ces deux effets peuvent résulter en un rapport signal-sur-bruit 
(défini par le rapport entre les interactions spécifiques et non-spécifiques) amélioré.  
 
 Pour valider le respect des rapports entre les groupements hydroxyles et carboxyles 
dans la composition de la SAM, le niveau d’immobilisation de peptides a été mesuré pour 
chaque monocouche préparée. Les résultats, présentés sur la figure 4.3a), montrent une 
proportionnalité acceptable entre le nombre de groupements carboxyles introduit dans la SAM 
et le niveau d’immobilisation de peptides obtenu. Mais c’est au niveau de l’interaction avec 
les anticorps anti-peptide que l’influence de la quantité de peptides immobilisés est révélée. 
Comme le montre la figure 4.3b), le niveau de réponse en RU des anticorps ramené par unité 
de densité de peptide immobilisé (soit 1 RU) varie selon la composition de la monocouche. 
Une augmentation linéaire de ce rapport avec la concentration en anticorps peut être observée 
et la pente pour chacune des trois SAM décroit avec l’augmentation de la densité de peptides 
immobilisés. En effet, la pente calculée vaut 2.53 pour la SAM25% COOH, 1.53 pour la SAM50% 

COOH et 0.48 pour la SAM100% COOH. Ces résultats montrent que le niveau de réponse des 
anticorps est meilleur pour la monocouche comportant 25 % de fonctions actives, ce qui 
indique un compromis intéressant entre le niveau de réponse anticorps obtenu et la limitation 
des probables effets d’encombrement stérique, se traduisant par une accessibilité accrue. 
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Ainsi, l’optimisation de la composition de la couche permet de mieux contrôler le taux de 
d’immobilisation des peptides et permet d’optimiser la capacité de réponse des anticorps. De 
plus, la généricité du protocole établi permet d’envisager son transfert à la microbalance à 
quartz (QCM) et comparer non seulement le comportement des deux transducteurs (SPR et 
QCM-D) au niveau de l’immobilisation, mais aussi en termes de cinétique d’interaction entre 
les peptides et les anticorps anti-peptide. 
 

 
 

Figure 4.3 : (a) Influence de la composition de la monocouche autoassemblée (SAM) sur la 
densité de peptides immobilisés à la saturation. (b) Influence de la concentration en anticorps 

spécifiques anti-P sur le niveau de reconnaissance ramené par unité de densité de peptides 
immobilisés.  

 
 La faisabilité par QCM du protocole d’immobilisation des peptides établi par SPR a 
débuté par une calibration des temps d’incubation nécessaires à chaque étape du protocole sur 
deux monocouches : une première SAM composée à 50 % de fonctions actives COOH et 50 
% de fonctions OH et une seconde comportant 25 % de groupes carboxyles et 75 % de 
groupes hydroxyles. Une fois le protocole réalisé, nous avons comparé les niveaux de densité 
massique mesurés par les deux technologies. Les valeurs sont présentées dans le tableau 4.1 et 
montrent que les rapports ΔmSPR/ΔmQCM mesurés à la saturation sont proches de un pour les 
deux compositions de SAM. Ces résultats traduisent la généricité du protocole puisque les 
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niveaux de masse ramenés à l’aire de la surface d’accroche du transducteur sont similaires 
pour les deux outils utilisés. Mais la QCM mesure aussi la contribution de l’eau emmagasinée 
dans la couche présente sur la surface d’or (la QCM mesure une masse humide alors que la 
SPR mesure une masse sèche) par l’intermédiaire de la dissipation. Or, la nature peptidique 
des biorécepteurs immobilisés limite le fait que les molécules d’eau du milieu soient piégées 
dans la couche, se traduisant par une faible variation de la dissipation lors de l’immobilisation 
des peptides. Ce résultat confirme l’équivalence des variations de masse mesurées par QCM 
et SPR et valide ainsi le transfert du protocole établi par SPR à la QCM. 
 

 
 

Tableau 4.1 : Rapport des densités de peptides immobilisés obtenues par QCM et SPR pour 
deux types de SAM et variation de la dissipation mesurée par QCM. 

 
 Une nouvelle étape dans la validation de la couche biologique sensible concerne la 
dynamique de l’activité antigénique des peptides immobilisés. Même si la reconnaissance des 
anticorps anti-peptide par les peptides a été précédemment validée par SPR (cf. figure 4.3b)), 
il est intéressant de comparer la cinétique d’interaction obtenue par SPR et QCM. Pour 
effectuer cette comparaison, la SAM50% COOH fonctionnalisée avec le peptide P a été utilisée et 
les anticorps anti-P ont été injectés à différentes concentrations à un débit de 60 µl/min (débit 
élevé pour limiter les effets de transfert de masse) pour les deux techniques. Tout d’abord, 
comme le montre la figure 4.4, les concentrations d’anticorps utilisées à la QCM sont plus 
élevées que celles utilisées à la SPR. Cela provient de la sensibilité massique plus faible de la 
QCM, par rapport à celle de la SPR. Cependant, une variation de masse révélant la 
reconnaissance des anticorps est observée par SPR et QCM et un effet dose traduisant 
l’influence de la concentration en analyte sur le niveau de la réponse a aussi pu être mesuré. 
La comparaison des cinétiques d’interaction peut donc être effectuée. Pour cela, un modèle 
cinétique du second ordre a été choisi afin de tenir compte de la bivalence des anticorps. En 
effet, la présence de deux paratopes sur un anticorps peut induire des effets d’avidité influant 
sur la cinétique de l’interaction. Les résultats obtenus sont présentés dans le tableau 4.2. Avec 
ce modèle, les constantes d’affinité mesurées par SPR et QCM sont comparables, même si des 
différences sont observées au niveau des constantes d’association et dissociation. Ces 
différences peuvent provenir de la concentration élevée en anticorps injectée à la QCM qui 
augmente la probabilité que des effets de transfert de masse puissent apparaitre. Aussi, il a été 
démontré dans la littérature que le mode d’injection des analytes influe sur la cinétique [7]. 
Or, dans le cas de la QCM, la circulation du flux est circulaire alors que dans le cas de la SPR, 
le flux est linéaire. 
  

Ces résultats cinétiques, bien qu’imparfaits, démontrent que le protocole 
d’immobilisation mis au point par SPR peut s’adapter aussi à la QCM et valident ainsi la 
généricité du protocole établi pour l’immobilisation de peptides sur surface d’or, ainsi que la 
dynamique de la reconnaissance des anticorps anti-peptide. Mais, jusqu’à présent, seule 
l’interaction spécifique anticorps anti-P/P a été prise en compte. Or, pour une 
bioreconnaissance performante, les interactions non-spécifiques doivent être minimales. C’est 
pourquoi, nous avons étudié le rapport signal-sur-bruit mesuré par SPR afin d’optimiser la 
couche. Le choix d’utilisation de la SPR provient du multiplexage des canaux, pour une étude 
simultanée des interactions spécifiques et non-spécifiques. 
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Figure 4.4 : Influence de la concentration en anticorps anti-P sur le niveau de 
reconnaissance mesurée par (a) SPR et (b) QCM. 

 
 
 

 
 

Tableau 4.2 : Constantes cinétiques de l’interaction spécifique anti-P/P obtenues par QCM et 
SPR. 

 

IV.2.1.3 Optimisation du rapport signal-sur-bruit 
 
 Pour évaluer la contribution des interactions non-spécifiques sur les trois types de 
monocouches fabriquées (SAM100% COOH, SAM50% COOH et SAM25% COOH), le peptide 
spécifique P et le peptide irrelevant T sont immobilisés à la même densité massique sur deux 
canaux du transducteur SPR. La reconnaissance des anticorps anti-P est ensuite mesurée 
simultanément sur les deux canaux fonctionnalisés pour cinq concentrations d’anticorps (de 
0.125 µg/ml à 2 µg/ml). Le rapport signal-sur-bruit est défini par le rapport entre le niveau de 
liaison lors de l’interaction spécifique anti-P/P et le niveau de liaison lors de l’interaction non-
spécifique anti-P/T. Les résultats obtenus pour les trois compositions de SAM sont présentés 
sur la figure 4.5a). D’après ce graphique, les plus fortes valeurs de rapport signal-sur-bruit 
sont obtenues avec la SAM25% COOH suivie de la SAM50% COOH quelque soit la concentration en 
anticorps. Ces courbes montrent aussi que le rapport augmente légèrement avec la 
concentration en anticorps, ce qui laisse supposer que les interactions non-spécifiques varient 
peu avec l’augmentation de la concentration alors que les interactions spécifiques suivent un 
effet dose. Ainsi, même si les interactions spécifiques sont au moins cinq fois supérieures aux 
interactions non-spécifiques (sauf dans les plus faibles concentrations où il est de quatre 
environ), il est nécessaire d’améliorer encore ce rapport signal-sur-bruit en prévision du 
passage de sérum (milieux complexes très chargés en protéines). 
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Figure 4.5 : Influence de la composition de la SAM sur le rapport signal-sur-bruit pour (a) 
des monocouches sans chaînes polyéthylène glycol (PEG) et (b) des monocouches avec des 

chaînes PEG. Le rapport signal-sur-bruit correspond au rapport entre le niveau obtenu pour 
l’interaction spécifique anti-P/P et l’interaction non-spécifique anti-P/T. 

 
 De manière générale, à l’origine des interactions non-spécifiques, il y a entre autres 
des liaisons de type hydrophobe-hydrophobe entre les protéines et la SAM. L’introduction de 
chaînes polyéthylène glycol (PEG) hydrophiles dans la couche limite les effets d’adsorption 
passive des protéines [8,9]. C’est pourquoi, lors de la réalisation de la monocouche 
autoassemblée, nous avons remplacé les molécules à chaînes aliphatiques MUA et MUD par 
des dérivés contenant six chaînes PEG supplémentaires, donnant des molécules SH-(CH2)11-
(O-CH2-CH2)6-O-CH2-COOH et SH-(CH2)11-(O-CH2-CH2)6-O-CH2-OH, respectivement. Les 
monocouches formées par ces molécules permettent d’immobiliser les peptides à des niveaux 
comparables à ceux obtenus sur les SAM sans PEG (résultats non montrés). L’étude des 
rapports signal-sur-bruit a donc pu être menée et les niveaux comparés à ceux obtenus sans les 
chaînes PEG. Les résultats, présentés sur la figure 4.5b), montrent tout d’abord que le rapport 
signal-sur-bruit est plus élevé lors de l’introduction des chaînes PEG, comparativement au 
rapport obtenu sur les monocouches initiales. Aussi, une nette augmentation du rapport pour 
les SAM PEG 25% COOH et 50% COOH peut être observée pour une concentration en 
anticorps anti-P supérieure ou égale à 1 µg/ml. 
  

L’ensemble des résultats obtenus, que ce soit au niveau de l’interaction spécifique 
anti-P/P qu’au niveau des interactions non-spécifiques, montre que la SAM comprenant des 
chaînes PEG et composée à 25% de fonctions carboxyles et 75% de fonctions hydroxyles 
donne les meilleures performances. Nous avons donc choisi d’utiliser cette monocouche pour 
les expériences de détection des anticorps dans un sérum humain. 
 

IV.2.1.4 Vers une application diagnostic : reconnaissance d’anticorps 
dans un sérum humain 

 
 Avant d’étudier la concentration minimum détectable d’anticorps anti-peptide dans un 
sérum humain, il est intéressant de s’attarder sur le comportement de la monocouche 
fonctionnalisée en termes d’interactions non-spécifiques lors de l’injection de sérum humain. 
Pour cette étude, un mélange de trois sérums humains sains (provenant de l’Etablissement 



117 

Français du Sang) dilué 100 fois a été utilisé sur une monocouche fonctionnalisée avec les 
peptides P comprenant des chaînes PEG et composée de 25% de groupes COOH et 75% de 
groupes OH. Comme ces travaux concernent une étude comportementale, la QCM a été 
utilisée, non seulement pour quantifier les interactions non-spécifiques induites par le sérum, 
mais aussi approfondir les propriétés viscoélastiques de la couche dans cette configuration. En 
effet, des détergents sont souvent utilisés pour réduire les adsorptions non-spécifiques induites 
par les protéines du sérum. Mais la présence de détergent peut changer les propriétés d’une 
protéine en affectant sa structure et ainsi affecter les interactions à étudier. Aussi, les 
informations données par la dissipation permettent d’étudier l’effet sur la couche de 
détergents mélangés à un sérum. Dans notre cas, plusieurs surfactants ont été testés et les 
meilleurs résultats ont été obtenus avec le N-lauroylsarcosine (communément appelé 
sarkosyl). Comme le montre la figure 4.6a), la seule injection de sérum dilué au 1 :100 donne 
une nette diminution de la fréquence de résonance, indiquant un fort niveau d’adsorption non-
spécifique des protéines du sérum. Par contre, l’addition de sarkosyl à des taux de 0.25%, 
0.5% et 1% au sérum réduit les interactions non-spécifiques, et l’utilisation de 1% de sarkosyl 
supprime presque totalement toute adsorption. Mais l’utilisation d’une quantité de détergent 
élevée peut détériorer la couche biologique sensible. C’est pourquoi, nous avons représenté 
les variations de dissipation en fonction des variations de fréquence, ce tracé étant 
caractéristique de l’évolution des propriétés viscoélastiques de la couche. Comme présenté sur 
la figure 4.6b), une pente pour chaque taux de sarkosyl a été calculée, dont la valeur donne 
des informations sur la flexibilité de la couche. Les différentes pentes obtenues en fonction de 
la quantité de sarkosyl montrent que les adsorptions non-spécifiques des protéines du sérum 
en présence de détergent induisent des changements de rigidité de la SAM. Ainsi, en 
comparant la pente lors de l’injection de sérum sans sarkosyl à celles calculées pour les 
différents taux de détergent, nous avons trouvé que les propriétés viscoélastiques de la SAM 
PEG fonctionnalisée étaient similaires sans sarkosyl et avec 0.5% de sarkosyl. De plus, la 
variation de fréquence de résonance est réduite d’un facteur trois lors de l’addition de 0.5% de 
sarkosyl (figure 4.6a)), révélant une nette diminution des interactions non-spécifiques. Ces 
résultats ont déterminé notre choix d’ajouter 0.5% de sarkosyl dans la solution de sérum 
contenant les anticorps pour les expériences de détection d’anticorps par SPR dans les sérums. 

 
Figure 4.6 : Influence de la quantité de sarkosyl mélangée à un sérum humain (dilué 100 fois) 
pour une SAM PEG 25% COOH/ 75% OH sur (a) le niveau d’interactions non-spécifiques et 

(b) les propriétés viscoélastiques de la couche.  
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Comme il a été vu, pour minimiser l’influence de variabilité de composition du sérum, 
un mélange de trois sérums humains sains a été utilisé. Pour déterminer une limite de 
détection des anticorps anti-P, différentes quantités de ces derniers ont été dilués dans le 
mélange de sérums (à une dilution 1/100) en présence de 0.5% de sarkosyl. Ainsi, comme le 
montre la figure 4.7, une concentration de 0.2 nM en anticorps a pu être détectée de manière 
reproductible par SPR sur la monocouche PEG composée à 25% de groupes carboxyles et 
75% de groupes hydroxyles. La courbe de calibration obtenue est linéaire dans la gamme 0.2-
13.3 nM, confirmant la haute résolution de la détection. Les conditions d’optimisation 
préalablement établies font que le niveau d’interactions non-spécifiques sur le peptide témoin 
est négligeable. Comparativement, la limite de détection obtenue est dix fois plus faible que 
celle obtenue dans des études par SPR pour la détection d’anticorps anti-GAD [2, 10]. De 
plus, nous avons montré la faisabilité dans un environnement sérique de la détection 
d’anticorps polyclonaux. La limite de détection obtenue s’insère dans une réalité diagnostic 
puisqu’elle s’intègre dans la gamme de détection des autoanticorps anti-IA2, mesurée par 
fluorométrie sur des sérums de patients atteints par le diabète de type 1 [11], même si la limite 
obtenue se trouve dans les valeurs hautes de concentrations effectives chez les patients. 
Néanmoins, l’ensemble des résultats montre une démarche possible pour l’optimisation de la 
couche biologique sensible pour augmenter la spécificité d’un biocapteur qui est capitale pour 
le développement de ce domaine. Mais, malgré la généricité du protocole, le nombre d’étapes 
nécessaires à l’immobilisation des biorécepteurs ne serait pas encore favorable au transfert du 
protocole sur les micromembranes. En effet, la première étape de validation des structures 
fabriquées en tant que biocapteur passe par un protocole d’immobilisation simple, pour une 
bioreconnaissance aisée. Aussi, comme il a été vu, le rendement de structures effectives nous 
a incité à utiliser des membranes avec le dioxyde de silicium de passivation comme couche 
d’accroche qui, couplée à une monocouche de poly-l-lysine PEG fonctionnalisée, représente 
un cas simple pour la mise en évidence de la capacité des microstructures pour la transduction 
d’une bioreconnaissance d’affinité. 
 

 
Figure 4.7 : Niveau de reconnaissance spécifique d’anticorps anti-P injectés dans un sérum 

humain. 
 

IV.2.2 Micromembranes piézoélectriques pour la détection sans 
marquage d’anticorps en milieu liquide 
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IV.2.2.1 Motivations 
 
 Pour valider la capacité de micromembranes circulaires pour la transduction d’une 
reconnaissance biologique, la première étape passe par l’élaboration d’un protocole simple 
d’immobilisation de biorécepteurs sur la surface des structures. Une méthode simple utilise 
l’intégration des biorécepteurs avec la couche d’immobilisation, pour une fonctionnalisation 
de la surface en une seule étape. Comme il a été vu dans le chapitre I, le polymère poly-l-
lysine (PLL) comprenant des chaînes PEG est intéressant pour l’immobilisation de 
biomolécules. En effet, la base composée de PLL correspond à un polymère facile 
d’utilisation pour son auto-assemblage sur une surface telle que le dioxyde de silicium 
pendant que les chaînes PEG agissent comme une barrière contre les adsorptions non-
spécifiques. De plus, la fonctionnalisation de cette couche d’immobilisation par des 
biomolécules pouvant servir de biorécepteurs d’affinité permet d’élaborer un protocole en une 
étape avant l’étude de la bioreconnaissance d’analytes. Dans notre cas, des PLL-PEG 
fonctionnalisés par le FITC (Fluorescéine Iso Thio Cyanate) de la société Surface Solutions 
ont été utilisés pour valider par spectroscopie de fluorescence leur immobilisation sur la 
surface de SiO2 des micromembranes, en sus de la variation de fréquence de résonance. Les 
molécules de FITC servent aussi d’antigènes modèles pour les expériences de reconnaissance 
d’anticorps anti-FITC monoclonaux. Pour calibrer le modèle biologique utilisé, la 
microbalance à quartz a été utilisée avant de transférer le protocole sur les micromembranes. 
Aussi, pour améliorer la stabilité en fréquence des structures, une cellule fluidique 
thermorégulée a été développée avec mise à température du fluide injecté sur les membranes, 
pour empêcher des artéfacts de mesure. 
 

IV.2.2.2 Elaboration d’un protocole de reconnaissance d’anticorps par 
des antigènes immobilisés sur dioxyde de silicium 

 
 Dans la section précédente, nous avons démontré un comportement cinétique similaire 
lors de l’étude d’une interaction de type antigène-anticorps mesurée par QCM et SPR. Cette 
validation par QCM, dont le principe de fonctionnement est proche de celui des 
micromembranes, a conforté notre choix d’utiliser cette méthode de transduction pour la 
calibration de notre protocole modèle. Une autre raison essentielle d’utiliser la QCM est la 
nature de la surface : des PLL-PEG immobilisés sur de la silice activée. Cette surface est 
disponible avec des transducteurs à quartz, mais non utilisable avec des puces SPR (rappelons 
que la surface d’un transducteur SPR doit être un métal noble).  
 
 Le protocole établi est schématisé sur la figure 4.8a). La première étape consiste en 
l’auto-assemblage des PLL-PEG-FITC sur la surface du quartz suivi de l’étude de 
l’interaction antigène-anticorps anti-FITC/ FITC. La surface d’immobilisation étant du SiO2 
activé, l’activation du dioxyde de silicium est faite par plasma oxygène (P = 300 W, t = 30 s) 
avant le montage du quartz dans l’appareil. Après la stabilisation du signal par régulation 
thermique de la puce et du fluide, la solution contenant les PLL-PEG-FITC (à une 
concentration de 1 mg/ml dans un tampon aqueux salin à pH 7.4) a été injectée et la variation 
de fréquence de résonance a été mesurée en temps-réel, pour déterminer le temps minimum 
d’immobilisation. La courbe obtenue, présentée sur la figure 4.8b), montre une diminution 
rapide de la fréquence de résonance pendant les cinq premières minutes de l’injection, avant 
une stabilisation lente de la fréquence. La diminution de fréquence est significative d’un ajout 
de masse et la reproductibilité des résultats lors de plusieurs essais d’injection valident 
l’accroche électrostatique des PLL-PEG-FITC. Les variations obtenues sont de plus 
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cohérentes avec les valeurs de la littérature [12]. Pour chaque expérience, une faible quantité 
de tampon glycine à pH 1.8 est injectée pour supprimer les agrégats de poly-l-lysine ou les 
chaînes polymériques faiblement accrochées sur la surface. 
 
 

 
Figure 4.8 : (a) Schématisation du protocole de reconnaissance d’anticorps anti-FITC par 
des antigènes FITC immobilisés via une monocouche de PLL-PEG. (b) Suivi temps-réel par 

QCM de l’adsorption électrostatique de PLL-PEG-FITC. 
 
 
 Une fois validée l’immobilisation de biomolécules FITC servant d’antigènes sur une 
surface de SiO2,, les interactions avec des anticorps anti-FITC ont pu être abordées. Pour cela, 
les anticorps sont injectés à différentes concentrations (de 2.5 µg/ml à 50 µg/ml) et la 
variation de fréquence de résonance est mesurée pour chaque concentration. Entre chaque 
injection, la surface PLL-PEG est régénérée par l’utilisation d’une solution de glycine à pH 
1.8 permettant à la fréquence de retomber à son niveau initial. Les courbes cinétiques sont 
présentées sur la figure 4.9a). Tout d’abord, concernant la spécificité de l’interaction, 
l’injection d’anticorps spécifiques anti-FITC à une concentration de 30 µg/ml se traduit par un 
niveau de liaison  de 3800 pg/mm². Au contraire, l’injection d’anticorps non-spécifiques anti-
GST à la même concentration se traduit par un niveau inférieur à 150 pg/mm². L’efficacité 
des chaînes hydrophiles PEG est donc clairement mise en évidence, induisant une 
bioreconnaissance spécifique. La validation de la spécificité de l’interaction permet d’étudier 
l’influence de la concentration en anticorps sur le niveau de liaison mesuré. Comme le 
montrent les figures 4.9a) et b), un effet dose a été obtenu avec une tendance à atteindre un 
niveau plateau pour une concentration en anticorps supérieure à 30 µg/ml. L’antigène ainsi 
immobilisé conserve une affinité suffisante pour permettre une détection en anticorps de 2.5 
µg/ml de manière spécifique.  
 

Les résultats obtenus en QCM démontrent la faisabilité de ce protocole simplifié à une 
seule étape d’interaction antigène –anticorps sur cristal de quartz recouvert de silice activée et 
vont nous permettre de transférer ce protocole sur les micromembranes fabriquées et mettre 
ainsi en mise en évidence une bioreconnaissance par les microstructures. 
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Figure 4.9 : (a) Suivi temps-réel de l’interaction spécifique anti-FITC/ FITC pour différentes 
concentrations en anticorps. (b) Influence de la concentration en anticorps anti-FITC sur le 

niveau de reconnaissance. 
 

IV.2.2.3 Optimisation de l’environnement de micromembranes pour la 
détection temps-réel d’anticorps 

 
 Les matériaux piézoélectriques dérivant des céramiques, des changements de 
température induisent des variations des propriétés du matériau qui se répercutent sur la 
stabilité de la fréquence de résonance [13]. Des effets similaires sont aussi observés sur les 
métaux tels que le platine [13]. Ainsi, pour limiter l’influence de la température sur le 
comportement fréquentiel des micromembranes et éviter des artéfacts de mesure lors des 
expériences de bioreconnaisance, nous avons développé un système de régulation thermique 
de la puce encapsulée et du fluide injecté. En effet, le liquide étant en contact direct avec la 
surface des micromembranes, il doit être à la même température que la puce. Cela se traduit 
par un besoin de réguler le fluide en amont de la cellule fluidique. Les travaux réalisés par 
Xavier Dollat (Assistant Ingénieur, service Informatique et Instrumentation) au LAAS-CNRS 
ont permis de développer une cellule fluidique thermo-régulée spécifique aux structures, telle 
que celle présentée sur la figure 4.10. Ce système environnant peut être décomposé en trois 
parties : un premier bloc pour la régulation de la puce et la cellule fluidique, un deuxième 
pour la régulation du fluide avant l’injection dans la cellule et enfin, le système de régulation 
thermique. En ce qui concerne le bloc de régulation de la puce et la cellule fluidique, il est 
tout d’abord important de noter que la capsule fluidique permettant l’injection du liquide sur 
les micromembranes est identique à celle fabriquée en première génération de cellule 
fluidique (cf. chapitre III, section III.4.1). La régulation thermique de la puce et du fluide en 
contact avec la puce est assurée par l’insertion du système puce+capsule fluidique entre deux 
blocs d’aluminium structurés à la forme du système. Ensuite, la mise en température du fluide 
avant son injection sur la puce est réalisée par l’enroulement d’un capillaire entre deux blocs 
d’aluminium rainurés pour accueillir le tube. Le liquide propulsé par la pompe péristaltique 
traverse ainsi le capillaire régulé thermiquement, permettant une mise à température du fluide 
avant son injection sur la surface des micromembranes. Les blocs précédemment décrits sont 
tous les deux régulés thermiquement, par une base composée d’un Peltier dont une des faces 
est en contact avec le bloc d’aluminium et l’autre face est liée à un radiateur utilisé pour la 
dissipation de la chaleur. Un capteur de température situé au plus proche de la puce permet, 
par l’intermédiaire d’un système électronique, la régulation thermique de l’ensemble 
(composé de la puce, la capsule fluidique et le capillaire enroulé) avec une précision de 1/100 
°C, sur une plage de température de 15 °C à 40 °C.  
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Figure 4.10 : Représentation schématique de la cellule fluidique thermorégulée développée 
pour les micromembranes. 

 
 
 Le système de régulation thermique de l’environnement de la puce de 
micromembranes induit des modifications de la carte électronique. En effet, l’accès réduit aux 
contacts du boitier TO8 se traduit par le besoin de développer une tête de mesure de la carte 
électronique intégrable au système de régulation. Cette contrainte a été résolue par la 
fabrication de trois cartes PCB circulaires connectées entre elles et montées sur le système de 
régulation pour rendre possible le branchement de la puce encapsulée sur le boitier TO8. Une 
limande assure le lien entre la tête de mesure et la carte principale de l’électronique dédiée. 
Ainsi, après validation de la tête de mesure, le système global, comprenant la puce encapsulée 
et montée dans la cellule de régulation, a été testé pour valider la régulation thermique. Après 
plusieurs heures de stabilisation pour obtenir une température uniforme sur l’ensemble du 
système, la fréquence de résonance d’une micromembrane a été mesurée pendant près de 
douze heures lors de l’injection en continu de tampon aqueux. Le résultat, présenté sur la 
figure 4.11, montre une augmentation de la fréquence de 90 Hz sur neuf heures, ce qui fait en 
moyenne une dérive de 10 Hz/h. L’efficacité de la régulation thermique est confirmée par la 
comparaison entre une mesure de stabilité de la fréquence de résonance sans régulation et 
celle obtenue avec régulation thermique, comme présenté dans l’insert de la figure 4.11. La 
faible variation de fréquence sur une période de 7 minutes lors de l’utilisation de la cellule 
fluidique régulée valide le système développé. De plus, une expérience biologique de 
reconnaissance excède rarement une heure. Les performances de régulation du système sont 
donc satisfaisantes pour envisager le transfert sur les micromembranes du modèle 
précédemment établi par QCM: fonctionnalisation d’une surface de dioxyde de silicium par 
des PLL-PEG-FITC et étude de l’interaction anti-FITC/FITC, par mesure temps-réel de la 
fréquence de résonance en milieu liquide. 
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Figure 4.11 : Suivi temps-réel de la fréquence de résonance d’une micromembrane en milieu 
liquide en utilisant la cellule fluidique thermorégulée. L’insert montre l’efficacité de la 

régulation sur la stabilité de la fréquence. 
 

IV.2.2.4 Potentiel de micromembranes en tant que biocapteur 
 

La couche de dioxyde de silicium de passivation déposée sur les micromembranes, en 
plus de protéger les pistes électriques des courts-circuits lors de l’utilisation des structures en 
milieu liquide, peut aussi servir de couche d’accroche pour les poly-l-lysine-PEG-FITC. Le 
protocole établi à la QCM peut ainsi être reproduit sur les micromembranes. L’adsorption 
électrostatique des PLL-PEG fonctionnalisés sur les structures est faite par injection en flux 
de la solution en utilisant la cellule fluidique thermorégulée avec une mesure temps-réel de la 
fréquence de résonance d’une micromembrane de génération 4 (chapitre II, section II.2.3). Le 
résultat, présenté sur la figure 4.12, montre que l’injection d’une solution de PLL-PEG-FITC 
à une concentration de 1 mg/ml se traduit par une diminution de la fréquence de résonance. 
Cette diminution de fréquence est cohérente avec une augmentation de masse. Le calcul de la 
densité de greffage équivalente donne, par l’intermédiaire de la sensibilité massique en milieu 
liquide, une valeur de 5600 pg/mm². Comparativement, en négligeant l’influence 
viscoélastique de la couche immobilisée, la densité de greffage mesurée par QCM est de 4779 
pg/mm². Ce résultat donne une différence de moins de 20%. De plus, les images obtenues par 
spectroscopie de fluorescence (cf. figure 4.12) confirment la présence des PLL-PEG-FITC sur 
la surface des micromembranes par comparaison de la fluorescence avant l’injection de la 
solution et après l’incubation.  

 
L’ensemble de ces résultats valide ainsi le suivi temps-réel de l’adsorption 

électrostatique de la couche d’immobilisation fonctionnalisée par mesure de la fréquence de 
résonance des micromembranes en milieu liquide.  
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Figure 4.12 : Mesure temps-réel de la fréquence de résonance d’une micromembrane lors de 
l’adsorption électrostatique de PLL-PEG-FITC. Les images par fluorescence confirment la 

présence de PLL-PEG-FITC sur la surface de la micromembrane. 
  
 
 Pour étudier le comportement de la fréquence de résonance lors de l’interaction 
spécifique entre les anticorps anti-FITC et les antigènes FITC immobilisés, une solution de 
500 µl d’anticorps anti-FITC à une concentration de 50 µg/ml a été injectée en flux à un débit 
de 50 µl/min. Ces conditions expérimentales sont les mêmes que celles utilisées lors de 
l’étude de l’interaction par QCM. Après plusieurs essais, une courbe telle que celle présentée 
sur la figure 4.13 a pu être observée. Le suivi temps-réel de la fréquence de résonance a 
permis de déterminer une variation de densité à la surface de la micromembrane via la 
sensibilité massique établie en milieu liquide, en négligeant la contribution viscoélastique de 
l’interaction antigène-anticorps. Tout d’abord, il est important de noter qu’une augmentation 
de densité a été mise en évidence, ce qui suggère la transduction possible de la 
bioreconnaissance des anticorps par les antigènes. Les conditions expérimentales étant 
similaires à celles utilisées à la QCM, la comparaison des résultats obtenus est rendue 
possible. D’après la figure 4.13, les niveaux de densité à la fin de l’injection des anticorps ont 
atteint le niveau d’équilibre et donnent une valeur de 4000 pg/mm² mesurée sur la 
micromembrane et une valeur de 3400 pg/mm² mesurée à la QCM, ce qui fait un écart de 17.6 
%. L’écart obtenu est proche de celui calculé lors de l’adsorption des PLL-PEG-FITC, 
montrant une reproductibilité de comportement. Nous n’avons pas pu comparer les résultats 
obtenus dans des conditions adaptées à l’étude cinétique (effet dose) mais nous pouvons 
présager de certaines différences dues entre autres aux différences de schéma d’injection et de 
vitesse de diffusion. Des études complémentaires doivent être faites, non seulement pour 
confirmer le résultat obtenu avec les micromembranes (et vérifier la spécificité), mais aussi 
étudier le comportement cinétique. Néanmoins, bien que préliminaire, la cohérence des 
résultats obtenus à la fois pour l’adsorption des PLL-PEG-FITC et pour l’interaction 
spécifique anti-FITC/FITC montre la capacité des micromembranes pour la reconnaissance 
quantitative d’espèces biologiques avec une mesure en milieu liquide et un suivi temps-réel de 
l’interaction.  
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Le potentiel des microstructures fabriquées en tant que biocapteur permet d’envisager 
d’autres applications. Le deuxième modèle étudié concerne les polymères à empreinte 
moléculaire  (MIP) immobilisés sur ces micromembranes. La combinaison des 
micromembranes avec des polymères à empreinte moléculaire a été envisagée pour profiter 
des avantages de microsystèmes électromécaniques résonants couplés à ceux offerts par les 
MIP, pour se rapprocher d’un biocapteur « idéal ».  
 

 
 

Figure 4.13 : Niveau de reconnaissance obtenu lors de l’interaction spécifique anti-FITC/ 
FITC mesuré par une micromembrane et par QCM. 

 

IV.3 Combinaison de micromembranes piézoélectriques 
résonantes avec les polymères à empreintes moléculaires 
 

IV.3.1 Motivations 
 

Comme la main dans un gant, les polymères à empreinte moléculaire (MIP) 
synthétiques permettent d’encapsuler des molécules analytes naturelles telles que des 
anticorps, des enzymes ou des petites molécules. Partant de ce constat, les MIP peuvent être 
utilisés pour deux applications principales : soit ils sont produits en « bulk » pour la filtration 
d’une solution par exemple [14], soit ils sont déposés sur une surface (comme la surface d’un 
transducteur par exemple), servant ainsi de couche biologique sensible [15]. Cependant, la 
combinaison fiable de MIP avec des transducteurs reste un véritable défi. En effet, depuis les 
travaux pionniers de F. Dickert [16] où ceux de K. Haupt [17] sur l’utilisation de MIP avec la 
microbalance à quartz, la fonctionnalisation de la surface de biocapteurs sans marquage par 
des MIP a suscité un intérêt majeur [18,19], même si ces techniques souffrent d’un manque de 
multiplexage et d’intégration. Seul un exemple dans la littérature de puces SPR peut être 
qualifié de multicapteur MIP, même si ce n’est pas un biocapteur intégré [20]. Les avantages 
offerts par les techniques de microfabrication permettent de résoudre ces problèmes 
d’intégration et multiplexage, comme il a déjà été démontré par les capacités des 
micromembranes fabriquées. Nous avons donc combiné les microstructures avec des 
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polymères à empreinte moléculaire et les résultats obtenus correspondent à la première preuve 
expérimentale de la détection parallèle et sans marquage des analytes présents dans le MIP. 
En fait, au-delà de la détection des molécules cibles, c’est l’ensemble des étapes caractérisant 
les MIP qui ont été étudiées par l’intermédiaire des micromembranes, comme présenté dans 
les paragraphes suivants. 
 

IV.3.2 Fonctionnalisation individuelle de micromembranes par des 
MIP 

 
 La fonctionnalisation individuelle des micromembranes passe par l’utilisation d’un 
outil spécifique de dépôt. Le robot Bioplume développé au LAAS-CNRS offre la possibilité 
d’un dépôt contrôlé d’une solution sur une surface par l’intermédiaire de leviers en silicium 
(cf. figure 4.14 et thèse de Thierry Leïchlé pour une étude approfondie [21]). Ces leviers sont 
fabriqués par les techniques standard de microfabrication et montés sur un système de 
déplacement automatisé à trois degrés de liberté. La procédure de dépôt commence par le 
chargement du levier avec une solution de MIP contenant le mélange prépolymérisé. Nous 
avons choisi d’étudier dans notre système un MIP spécifique de l’herbicide acide 2,4-
dichlorophenoxyacétique (2,4-D), dont le comportement est connu [22] et un polymère appelé 
polymère non-imprimé (NIP) ayant la même composition que le MIP sans la molécule cible, 
utilisé comme contrôle négatif. Ainsi, après le chargement d’une solution de MIP ou de NIP, 
le dépôt des solutions sur la surface des micromembranes s’effectue par le contact direct entre 
la surface et la pointe du levier, comme présenté sur la figure 4.14. Le volume déposé est 
ajusté par le contrôle du temps de contact entre la pointe et la surface. Ainsi, en mesurant la 
fréquence de résonance des micromembranes avant et après le dépôt des solutions, la 
diminution de fréquence (Δfdépot) mesurée permet le calcul du volume de polymère déposé via 
la sensibilité massique (Sair) des structures et la densité équivalente des MIP (ρMIP), par 
l’intermédiaire de la formule : 
 

MIPair

dépot

MIP
S
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!.
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=                                        (4.1) 

 
Dans cette formule, la densité équivalente des MIP est calculée par une moyenne des densités 
des différentes molécules constitutives du polymère, mais leur viscosité a été négligée. Ainsi, 
cinq volumes différents de solution de MIP 2,4-D ont été déposés, allant de 8.4 pl à 68.1 pl.  
 

 
 

Figure 4.14 : Image du dépôt d’une solution de MIP sur une micromembrane grâce au robot 
Bioplume. 
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 Suivant le dépôt des mélanges prépolymérisés des solutions MIP et NIP, les 
micromembranes fonctionnalisées sont connectées à l’électronique dédiée et placées sous une 
atmosphère saturée en azote, suivie de la mise en marche de la lampe à ultra-violet pour initier 
la polymérisation. 
 

IV.3.3 Polymérisation des MIP déposés 
 
 La portabilité du système comprenant les micromembranes et l’électronique dédiée 
permet la mesure temps-réel de la fréquence de résonance pendant la polymérisation des MIP. 
Un exemple de courbe est présenté sur la figure 4.15. Quand la lampe UV est allumée, une 
forte augmentation de la fréquence de résonance est observée pendant les cinq premières 
minutes, suivie d’une phase de stabilisation de la fréquence. A ce niveau, deux effets peuvent 
induire une augmentation de fréquence : une diminution de masse ou une augmentation de 
rigidité. Cependant, la température n’excédant pas 306 K, la composition des solvants et des 
monomères ne peuvent pas subir une évaporation significative. L’augmentation de fréquence 
est donc révélatrice de l’adhésion du polymère sur la surface et la rigidification de la couche 
pendant la polymérisation par réticulation des différents monomères. La validité du 
comportement, déduite de la mesure de fréquence de résonance, est confirmée par 
l’augmentation négligeable de la fréquence sur une membrane où aucun polymère n’a été 
déposé, supprimant ainsi les hypothèses d’influence de la température sur la mesure. Le suivi 
temps-réel de l’évolution de la fréquence de résonance des micromembranes pendant la 
polymérisation du MIP correspond à la première mise en évidence des phénomènes se 
déroulant pendant la polymérisation et permet une calibration pour la détermination d’un 
temps minimum de polymérisation. De plus, les variations de fréquence mesurées à la fin de 
la polymérisation pour les différents volumes déposés montrent une linéarité significative de 
l’efficacité et la fiabilité de la transduction électromécanique pendant cette étape (cf. insert de 
la figure 4.15).  
 

 
Figure 4.15 : Suivi temps-réel de la fréquence de résonance de micromembranes lors de la 

polymérisation du MIP 2,4-D. L’insert montre la variation de fréquence à la fin de la 
polymérisation  du MIP 2,4-D pour différents volumes de solutions déposés. 
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 La caractérisation de la polymérisation des MIP par l’intermédiaire des 
micromembranes permettra d’approfondir l’étude lors des cycles d’incubation et d’extraction 
de la molécule cible, correspondant réellement à l’application biocapteur visée.  
 

IV.3.4 Transduction du phénomène d’impression 
 
 Suivant la polymérisation, des expériences de mesure de fréquence de résonance à la 
fin de chaque étape de lavage du polymère ou d’incubation avec une solution aqueuse de 2,4-
D permettent la transduction de la présence des molécules cibles 2,4-D, significative du 
phénomène d’impression. Tout d’abord, après trois lavages successifs dans un mélange acide 
acétique/ éthanol, une augmentation nette de la fréquence (+ 47.9 kHz) est mise en évidence 
sur la micromembrane fonctionnalisée avec le MIP 2,4-D alors qu’une variation de fréquence 
négligeable est observable sur le contrôle, comme le montre la figure 4.16. Cette 
augmentation de fréquence est significative d’une perte de masse, traduisant l’extraction des 
molécules de 2,4-D du polymère. Lorsque le polymère est ensuite incubé dans une solution 
saline de 2,4-D à une concentration de 10 µM, la mesure de fréquence après cette étape 
montre une diminution de -15.3 kHz sur la membrane fonctionnalisée avec le MIP 2,4-D par 
rapport au niveau obtenu après rinçage. A ce niveau, plusieurs remarques peuvent être faites. 
Tout d’abord, la diminution de fréquence est observable sur la membrane fonctionnalisée avec 
le MIP alors qu’une variation négligeable apparaît sur le contrôle. Ainsi, la diminution de 
fréquence est significative d’une augmentation de masse et met en évidence la transduction 
quantitative du phénomène d’impression. Ensuite, il est clair que le niveau obtenu après 
l’impression de l’analyte dans le polymère est inférieur à celui mesuré lors du premier 
rinçage. Ce comportement provient du phénomène d’impression où le nombre de sites 
accessibles lors de l’impression est inférieur à 100 %. Mais, même si le rendement n’est pas 
de 100 %, la transduction quantitative de la présence de l’analyte est caractérisée et validée 
par la reproductibilité des valeurs obtenues lors de la répétition des cycles d’extraction et 
d’accroche des molécules 2,4-D. En effet, un écart type de 1.7 kHz a été calculé pour les 
valeurs de fréquence mesurées après les étapes de rinçage et d’incubation, ce qui fait une 
dispersion de 0.3 % par rapport à la fréquence de résonance obtenue après le premier lavage.  
 

 
 

Figure 4.16 : Variation de la fréquence de résonance d’une micromembrane lors de cycles 
répétés d’extraction et de reconnaissance de l’analyte 2,4-D. 
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 Puisque la reproductibilité et la spécificité des mesures ont été satisfaisantes, les cycles 
d’incubation et de rinçage ont été répétés sur les différentes micromembranes 
fonctionnalisées. Comme le montre la figure 4.17, la variation de fréquence de résonance 
après l’étape d’incubation (par rapport à la valeur mesurée après l’étape de rinçage) se montre 
dépendante du volume de polymère déposé. Comme la quantité de molécules 2,4-D a 
augmenté avec le volume de MIP déposé, la variation (en valeur absolue) de fréquence a 
également augmenté, ce qui montre la transduction efficace et quantitative de l’impression. 
Cependant, le comportement non linéaire de la courbe obtenue indique une meilleure 
accessibilité du MIP en surface qu’en volume. En effet, quand la quantité de MIP augmente, 
la variation de fréquence tend vers une valeur maximum, qui peut être due à des limitations 
causées par le transfert de masse, malgré l’utilisation d’un agent co-porogène induisant une 
porosité volumique pour les MIP déposés. Mais l’ensemble des résultats obtenus permet de 
valider l’efficacité des microstructures pour la transduction quantitative et spécifique du 
phénomène d’impression. 
 

 
 

Figure 4.17 : Influence du volume de polymère déposé sur la variation de fréquence de 
résonance lors de la reconnaissance de l’analyte 2,4-D. 

 

IV.3.5 Spécificité de la reconnaissance 
 
 Malgré la spécificité de la reconnaissance donnée par la membrane contrôle, il est 
important d’étudier la sélectivité du MIP 2,4-D avec des molécules structurellement proches 
de la molécule cible. Des études publiées sur le MIP 2,4-D montrent une bonne sélectivité de 
ce polymère, lors de mesures faites par radioactivité [22]. Donc, pour confirmer la spécificité 
grâce aux micromembranes, des expériences de reconnaissance ont été faites en incubant le 
MIP 2,4-D dans des solutions de 2,4-D et des solutions d’acide phénoxyacétique (POAc) à 
différentes concentrations, avec des étapes intermédiaires de rinçage. Comme le montre la 
figure 4.18, la molécule POAc est un bon candidat pour ces expériences puisque sa structure 
diffère seulement de deux atomes de chlore par rapport au 2,4-D.  
 

 
Figure 4.18 : Structure des molécules 2,4-D et POAc. 
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Ainsi, lors de l’incubation dans une solution de 2,4-D, une variation de fréquence de 
résonance (-16.5 kHz comme présenté sur la figure 4.19) est observée de manière 
reproductible pour une concentration supérieure ou égale à 10 µM, alors qu’aucune variation 
significative ne peut être mise en évidence sur le polymère contrôle, quelque soit la 
concentration de la solution. Aussi, le niveau initial a été atteint lors de chaque étape de 
rinçage, confirmant la détection spécifique de l’analyte 2,4-D. Par contre, lors de l’incubation 
du MIP 2,4-D dans une solution de POAc, aucune variation de fréquence n’est observable 
pour une concentration inférieure à 100 µM. Pour des concentrations supérieures ou égales à 
100 µM, des variations de fréquence équivalentes ont été obtenues avec le 2,4-D et le POAc, 
alors que la membrane fonctionnalisée par le NIP ne montre aucune variation significative, 
quelque soit la molécule. Ce niveau de concentration dix fois supérieur pour obtenir le même 
niveau de fréquence entre le 2,4-D et la POAc est en accord avec la littérature, où cet effet a 
aussi été mis en évidence lors de la transduction de l’impression par spectroscopie infra-rouge 
[23]. Ainsi, le comportement du MIP 2,4-D révélé par les micromembranes est confirmé par 
des études utilisant d’autres moyens de transduction, validant la détection parallèle et sans 
marquage mise en œuvre avec les microstructures fabriquées. 
 

 
 
Figure 4.19 : Influence de la concentration en 2,4-D et POAc sur la variation de fréquence de 

résonance de micromembranes fonctionnalisées par le MIP 2,4-D et le NIP 
 
 Une dernière étape dans la validation de la transduction concerne la vérification que 
les comportements différents du MIP 2,4-D et du NIP ne proviennent pas d’une différence de 
morphologie des deux polymères. Pour effectuer cette vérification, nous avons utilisé un 
microscope à force atomique (AFM) en mode contact pour caractériser la surface des 
polymères. Les images obtenues, présentées sur la figure 4.20, montrent tout d’abord l’effet 
de l’agent co-porogène. En effet, en l’absence de PVAc, la planéité de la surface montre une 
faible porosité. Par contre, l’ajout de PVAc 1 % aux solvants porogènes se traduit par 
l’apparition de pores visibles sur le MIP 2,4-D et le NIP. De plus, la taille, la densité et la 
distribution des pores sur la surface est équivalente pour les polymères. La taille des pores 
varie majoritairement de 200 à 400 nm en diamètre, avec quelques pores de 100 nm de 
diamètre. Ainsi, la caractérisation des polymères par AFM confirme la structure similaire du 
MIP 2,4-D et du NIP, ce qui valide l’ensemble des résultats obtenus et montre donc une bonne 
spécificité de la reconnaissance. La qualité des résultats obtenus permet de qualifier ces 
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expériences comme étant la première preuve expérimentale de la combinaison de MEMS 
résonants avec des polymères à empreinte moléculaire pour la reconnaissance sans-marquage, 
sensible, parallèle, intégrée et spécifique de biomolécules. 
 

 
 
Figure 4.20 : Images AFM (mode contact) de la structure en surface du MIP 2,4-D et du NIP 

en présence ou non de l’agent co-porogène PVAc. 
 
La combinaison des micromembranes piézoélectriques résonantes avec les polymères à 
empreinte moléculaire termine ce chapitre applicatif.  
 

IV.4 Conclusion 
 

En résumé, après la mise en place d’un protocole optimisé par l’utilisation 
complémentaire de la SPR et de la QCM pour la détection d’anticorps dans un sérum humain, 
la capacité des micromembranes pour la détection d’anticorps en temps-réel et en milieu 
liquide a été mise en évidence. A l’issue de ces expériences préliminaires, les avancées faites 
par l’utilisation de MIP couplées au souci permanent d’intégration des capteurs pour un usage 
portable, permet d’envisager maintenant des études environnementales sur le terrain, allant de 
l’analyse d’échantillons de sol à des échantillons d’eau, pour connaitre la composition de ces 
milieux, en supprimant les étapes intermédiaires lors du passage du milieu de mesure aux 
essais de laboratoire. 
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CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES 
 

 
 
 
 

 La variété des biocapteurs sans marquage offre des possibilités intéressantes de 
détection de biomolécules dépendant du type de molécules à détecter essentiellement. De part 
leur généricité dans le principe de détection, les capteurs de masse permettent la transduction 
sensible d’une large variété de reconnaissances biologiques, allant des anticorps aux petites 
molécules. Le succès des biocapteurs de masse est porté par le succès de la résonance 
plasmonique de surface et la microbalance à quartz. Mais les microsystèmes 
électromécaniques montrent maintenant un fort potentiel pour résoudre les problèmes liés à 
l’intégration et au multiplexage, en sus de la sensibilité accrue. En fonctionnement statique, 
ces systèmes présentent l’avantage d’une haute sensibilité mais restent limités dans 
l’interprétation quantitative des signaux mesurés. Au contraire, les MEMS résonants se 
comportent comme des capteurs de masse, affichant une généricité dans les champs 
d’application. Cependant, les dispositifs de type leviers sont limités par des facteurs de qualité 
faibles en milieu liquide, réduisant leur capacité d’analyse. C’est principalement pour cette 
raison que des structures de type membrane ont été développées. De plus, elles présentent une 
robustesse accrue par rapport aux leviers. 
 
 Dans cette thèse, nous avons présenté le potentiel de micromembranes 
piézoélectriques résonantes pour la détection d’espèces biologiques. De nombreuses 
améliorations ont été apportées, de l’intégration de l’actionnement et de la détection des 
fréquences de résonance à l’adressage individuel des structures, pour obtenir des biocapteurs 
fiables. C’est ainsi qu’a pu être démontrée de manière préliminaire la capacité de 
bioreconnaissance quantitative d’anticorps en milieu liquide et en temps-réel par les 
micromembranes et qu’a pu être démontrée expérimentalement une combinaison possible de 
polymères à empreinte moléculaire (MIP) avec des MEMS résonants. 
 
 Le principe de fonctionnement des micromembranes fabriquées est basé sur la mise en 
mouvement des structures à leur fréquence de résonance et sur la détection des spectres 
générés. La variation de fréquence de résonance étant proportionnelle à la variation de masse, 
la mesure de fréquence donne une information directe sur la présence de biomolécules à la 
surface du transducteur. Mais le niveau d’intégration requis par les biocapteurs passe par la 
structuration d’une couche piézoélectrique permettant l’actionnement des structures et la 
détection des fréquences de résonance par la même couche. Donc, les techniques de 
microfabrication employées pour la réalisation des structures doivent permettre l’intégration 
de la couche piézoélectrique, faite de PZT. D’autres étapes ont aussi été nécessaires pour 
l’obtention des structures, dont la plus critique concerne la libération des membranes. Des 
optimisations de la gravure profonde du silicium ont été nécessaires pour atteindre une 
reproductibilité de comportement des structures oscillantes.  
 

Suivant la fabrication, l’essentiel des travaux réalisés a concerné la caractérisation des 
membranes, tant au niveau statique que dynamique. Les contraintes dans les matériaux 
générées pendant la fabrication induisent une déflexion initiale non nulle des structures. Afin 
d’appréhender cette déflexion et de démontrer l’intégration de la couche piézoélectrique, nous 
avons développé un modèle analytique, validé par des simulations par éléments finis, qui 
permet de simuler le comportement statique des micromembranes. Le design de ces 
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micromembranes a été complexe à modéliser. La bonne corrélation observée entre les valeurs 
théoriques et expérimentales de déflexion statique a validé l’utilisation du modèle que nous 
avons élaboré pour l’étude de l’influence de la tension de polarisation statique du PZT sur la 
déflexion verticale. Les mesures de déflexion pour différentes valeurs de potentiel ont permis, 
par l’intermédiaire du modèle, de déterminer le coefficient piézoélectrique transverse d31. De 
plus, l’influence du potentiel statique sur ce paramètre a été mise en évidence, montrant que le 
d31 suit un cycle d’hystérésis en fonction de la tension de polarisation, avec des valeurs allant 
de ± 30 pm/V à ± 75 pm/V. En mode dynamique, les oscillations se superposent à un état 
d’équilibre statique défini par la tension de polarisation, d’où l’importance de cette étude, et 
donc l’optimisation du comportement dynamique passe aussi par l’optimisation du 
comportement statique.  

 
 La caractérisation dynamique des micromembranes a permis de déterminer des 
conditions optimales de fonctionnement pour les applications biocapteur. Tout d’abord, la 
validation de l’actionnement et la détection intégrés par la couche piézoélectrique dans l’air a 
permis de générer des spectres de résonance électriques dont l’exploitation a amélioré la 
qualité du comportement. L’influence de la tension de polarisation a été reprise pour 
confirmer les optimisations faites en mode statique. Ainsi, une tension de polarisation de -4V 
a été trouvée comme optimum pour une amplitude maximale d’oscillation à la résonance. 
Ensuite, une tension d’excitation fixée à 100 mV permet de s’affranchir d’effets non-linéaires, 
préjudiciables pour la mesure précise des fréquences de résonance.  
 
 En milieu liquide, une première étape sur la capacité de génération de spectres de 
résonance a été validée, montrant l’utilisation possible des structures, oscillant dans un fluide 
newtonien. Mais, dans un fluide, le comportement du facteur de qualité est primordial car de 
lui dépend la résolution du capteur. Donc les études se sont portées non seulement sur la 
fréquence de résonance mais aussi sur le facteur de qualité. Tout d’abord, des changements de 
masse environnante du fluide (par changement de la densité du fluide) induisent des variations 
de fréquence qui ont été corrélées à un modèle analytique. La concordance des résultats a 
validé le comportement de la fréquence de résonance en milieu liquide. En ce qui concerne le 
facteur de qualité, des valeurs plutôt élevées ont été mesurées, puisque ce dernier atteint 150 
lors du dépôt d’une goutte sur la surface des structures. Un résultat similaire en flux a pu être 
obtenu par l’injection contrôlée de microbulles dans la solution. Mais pour utiliser les 
micromembranes de manière optimale, une carte électronique spécifique aux structures a été 
développée pour obtenir une valeur précise de la fréquence de résonance et du facteur de 
qualité avec une mesure simultanée sur plusieurs membranes.  
 
 L’élaboration d’un tel système électronique a permis de calibrer expérimentalement les 
membranes en masse et la comparaison avec un modèle théorique dynamique a permis de 
déterminer une sensibilité dans l’air de : Sair = -15 pg/(Hz.mm²) pour une masse minimum 
détectable de 1.4 pg. Le modèle établi dans l’air a été étendu au milieu liquide pour obtenir 
une sensibilité de : Sliq = -43 pg/(Hz.mm²) et une masse minimum détectable de 11.4 pg. Les 
valeurs trouvées montrent une sensibilité en masse environ dix fois supérieure à celle de la 
microbalance à quartz et permet d’afficher un potentiel des micromembranes pour la détection 
d’espèces biologiques. 
 
 La caractérisation fine des structures a permis d’appréhender des applications 
biocapteurs selon deux formats. Mais hormis les aspects de transduction, l’autre composante 
principale d’un biocapteur est la nature de la couche sensible biologique. Nous avons étudié 
par SPR et QCM la mise au point d’un protocole de greffage de peptides sur une surface d’or 
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pour la détection d’anticorps dans un sérum humain. Cette étude s’est intégrée dans un 
modèle, à visée diagnostic, de détection d’autoanticorps dans le sérum, appliqué au diabète de 
type I. L’étude s’est donc portée sur l’optimisation de la couche biologique, à la fois au niveau 
du contrôle de la densité de greffage des peptides qu’au niveau de l’amélioration du rapport 
signal-sur-bruit. La densité de greffage est contrôlée par la composition de la monocouche 
auto-assemblée alors que le rapport signal-sur-bruit est amélioré par l’introduction de chaînes 
polyéthylène glycol hydrophiles. L’ensemble des optimisations faites sur la spécificité de la 
reconnaissance a abouti à la détection d’anticorps spécifiques anti-peptide dans un sérum 
humain avec une limite inférieure à 0.2 nM. Cette valeur correspond à une réalité diagnostic, 
et se situe dans la gamme des hautes valeurs de concentration en autoanticorps dans le sérum 
de patients atteints du diabète de type I. 
 
 Les applications abordées avec les micromembranes ont concerné deux types de 
reconnaissance. Tout d’abord, concernant la détection d’anticorps, le protocole mis en place a 
été calibré par QCM selon un schéma où les antigènes ont été immobilisés par l’intermédiaire 
d’une monocouche de poly-l-lysine polyéthylène glycol fonctionnalisée sur une surface de 
silice. La transposition du protocole sur les micromembranes a montré une variation en temps 
réel de la fréquence de résonance lors de l’adsorption électrostatique des PLL-PEG-FITC et 
une comparaison des niveaux avec la QCM a montré une erreur d’environ 17%. La détection 
d’anticorps a ensuite pu être suivie en temps-réel et une erreur (comparativement avec la 
QCM) proche de celle obtenue lors la fonctionnalisation de la surface a été observée (environ 
17%). L’étude cinétique demande des expériences complémentaires et ces résultats, bien que 
préliminaires, tendent à valider l’utilisation des micromembranes pour la transduction temps-
réel et en milieu liquide d’une bioreconnaissance antigène- anticorps.  
 

Dans un deuxième temps, une avancée considérable sur le potentiel des structures en 
tant que biocapteur a été démontrée lors de la fonctionnalisation des membranes par des MIP. 
Tout d’abord, au niveau de la transduction du comportement des MIP lors de la 
polymérisation, le suivi temps-réel de la fréquence de résonance a permis de mettre en 
évidence la réticulation du MIP. Puis, l’application biocapteur a été validée par la transduction 
quantitative et multiplexée de l’impression des molécules cibles dans le polymère, 
comparativement à un polymère contrôle. La sélectivité du MIP a aussi été confirmée par 
comparaison avec des données de la littérature. Cette application correspond à la première 
combinaison expérimentale de MIP avec des MEMS résonants, à comportement fiable. La 
combinaison de MIP avec les micromembranes permet d’envisager le développement d’un 
véritable système pour l’analyse environnementale. En effet, la stabilité et la résistance à des 
conditions agressives (de pH, de température, etc.) des MIP, grâce à une structure 
polymérique synthétique, combinée aux performances des micromembranes, permet 
d’envisager une utilisation de biocapteurs hors des laboratoires encore peu courante. De plus, 
le dernier prototype de la carte électronique dédiée (non présenté dans cette thèse) permet un 
fonctionnement autonome des structures sur un système alimenté à 12V. L’ensemble du 
système développé permet donc d’envisager des expériences sur le terrain pour des analyses 
d’eau ou de sol par exemple. L’autonomie et la portabilité jouent en faveur de l’utilisation 
d’un biocapteur pour les pays en voie de développement où un besoin crucial de systèmes à 
faible consommation d’énergie est clairement identifié, tant au niveau du système qu’au 
niveau de la conservation. Les enjeux sont de taille et offrent un exemple du profit apporté par 
les outils des pays riches aux pays en voie de développement. 

 
La question se pose maintenant de l’évolution des micromembranes qui, malgré les 

avancées considérables réalisées, souffrent intrinsèquement d’un manque de sensibilité en 
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masse. En suivant le fil conducteur de cette thèse, l’évolution naturelle serait de diminuer la 
taille des structures. En effet, la sensibilité augmentant avec la diminution en taille, passer de 
microsystèmes électromécaniques (MEMS) aux nanosystèmes électromécaniques (NEMS) 
permettrait d’améliorer cette sensibilité. Des études sur des NEMS de type levier faites par 
l’équipe M. L. Roukes montrent des sensibilités pouvant atteindre le zeptogramme (10-21 g) 
[1]. Mais les conditions environnantes cryogéniques (la température doit être au plus proche 
du zéro absolu (-273.15 K)) ne permettent pas à l’heure actuelle d’envisager l’utilisation de 
structures avec une telle sensibilité en tant que biocapteur. Par contre, en condition normale 
d’utilisation, l’augmentation de la sensibilité des NEMS offrirait une résolution performante. 
Cependant, l’utilisation de NEMS signifie aussi la prise en compte du temps de réponse des 
capteurs [2]. Comme le montre la figure C.1, la concentration minimum détectable d’un 
nanosystème dépend fortement du temps de réponse pouvant atteindre plus de 104 s (environ 3 
heures) pour des concentrations de l’ordre de l’attomolaire (aM). Ce paramètre est donc à 
prendre en compte. Enfin, la complexité actuelle des membranes, en termes de fabrication, 
nécessite un travail important de nanofabrication pour obtenir des structures similaires. Par 
exemple, l’intégration à des échelles nanométriques de matériaux piézoélectriques n’est pas 
aboutie. Quoiqu’il en soit, une évolution naturelle représente des travaux ambitieux dont 
l’aboutissement rapprocherait ces biocapteurs d’un cas idéal [3]. 
 

 
Figure C.1 : Influence de la concentration minimum détectable de protéines sur le temps de 

réponse de nanosystèmes (Courtoisie de M. A. Alam [2]). 
 

Des travaux récents sur l’utilisation de leviers millimétriques piézoélectriques 
remettent en question la recherche permanente pour l’amélioration de la sensibilité en 
diminuant la taille des structures [4,5]. En effet, la plupart des applications biocapteurs en 
utilisant des MEMS résonants sont faites sur le premier mode de vibration. Or, la fréquence 
de résonance et le facteur de qualité augmentant avec le mode de vibration, cela se traduit par 
une sensibilité et une résolution accrues. Ainsi, l’équipe de R. Mutharasan a montré que des 
leviers millimétriques piézoélectriques actionnés à un mode de vibration plus élevé que le 
fondamental permet de détecter des biomolécules en milieu liquide avec des sensibilités de 
l’ordre de 1 fg/Hz [4]. Ainsi, des protéines ont pu être détectées en temps réel à une 
concentration de 100 fg/ml, ce qui fait de ce biocapteur un des plus résolutifs actuellement. 
Cette possibilité, plus simple à mettre en œuvre pour les structures de type membranes que la 
fabrication de NEMS, est à l’étude par notre équipe au LAAS-CNRS en tant que solution 
alternative pour la transduction sensible, résolutive, intégrée et parallèle d’une 
bioreconnaissance par des structures de type membranes.  
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Micromembranes résonantes à actionnement et détection piézoélectriques 

intégrés pour la détection de molécules biologiques en temps réel 
 
 
Résumé : 
 Les avantages liés à la réduction de taille et la microfabrication, caractéristiques des microsystèmes 
électromécaniques (MEMS), sont favorables à l’utilisation de microstructures dans le domaine des biocapteurs. 
Dans ce contexte, nous avons développé des micromembranes résonantes à actionnement et détection intégrés, 
par l’intermédiaire d’une couche piézoélectrique (PZT), pour la transduction d’une reconnaissance biologique. 
Après la fabrication de matrices de micromembranes par les techniques de microfabrication, des travaux de 
caractérisation statique ont permis d’appréhender le comportement initial des structures et de déterminer les 
propriétés du matériau piézoélectrique. Ces optimisations ont ensuite servi de base pour la caractérisation 
dynamique des micromembranes, qui correspond à leur mode de fonctionnement en tant que capteur de masse. 
Ainsi, après la validation de l’actionnement intégré des structures et la détection des fréquences de résonance par 
les deux effets piézoélectriques, la génération optimisée de spectres a permis de développer une électronique 
spécifique aux structures et de les calibrer en masse pour la détermination de la sensibilité dans l’air : Sair=-15 
pg/(mm².Hz). La caractérisation dynamique approfondie a permis enfin d’aborder l’utilisation des membranes en 
tant que biocapteur pour deux types d’application : une première orientée diagnostic par la détection spécifique 
en temps-réel et en milieu liquide d’anticorps  alors que la seconde application concerne la combinaison des 
micromembranes avec des polymères à empreinte moléculaire (MIP). Cette seconde application, orientée analyse 
environnementale, permet de profiter des avantages liés aux MIP, tels que la stabilité et la structuration des 
polymères, avec ceux des micromembranes, tels que la sensibilité et le multiplexage intégré. Ces travaux 
correspondent à la démonstration des capacités de micromembranes résonantes pour la détection fiable, sensible, 
intégrée et multiplexée de biomolécules. 
 
Mots-clés : 
MEMS, biocapteur, matériau piézoélectrique, résonance, temps réel, diagnostic, polymère à empreinte 
moléculaire (MIP). 
 
 

Silicon-based resonant micromembranes with integrated piezoelectric 
actuation and detection for the real time detection of biological molecules 

 
Abstract : 

The advantages provided by size reduction and microfabrication, inherent to the Micro Electro 
Mechanical Systems (MEMS), considerably empowered these structures for specific use as biosensors. With this 
in mind, we have developed resonant micromembranes with an integrated actuation and detection scheme thanks 
to a piezoelectric layer (PZT), allowing the transduction of a biological recognition. Following to the fabrication 
of matrices of micromembranes using standard micromachining techniques, initial behavior of the structures and 
piezoelectric material properties were determined by static characterization. Optimizations made in this 
configuration were used for the dynamic characterization of the membranes, corresponding to their working 
mode as mass sensors. Thus, validation of the integrated actuation of the structures and detection of resonant 
frequencies thanks to the reversible piezoelectric effect, allowed to develop a dedicated electronic set-up for the 
matrices of micromembranes, which mass sensitivity in air was determined equal to -15 pg/(mm².Hz). The 
integrated dynamic characterization of the structures gave us the opportunity of studying the potential of 
micromembranes as transducers for biosensing applications: a first one in a diagnostic approach by the specific 
detection of antibodies in real time and in liquid medium while the second application concerned the 
combination of the micromembranes with molecularly imprinted polymers (MIP). This environmental analysis 
approach was experimented using the benefits of MIPs, such as stability and engineering capabilities, with those 
of the micromembranes, such as sensitivity and integrated multiplexing. These biosensing applications 
correspond to the demonstration of the potential of resonant micromembranes for reliable, sensitive, integrated 
and parallel detection of biomolecules. 
 
Keywords : 
MEMS, biosensor, piezoelectric material, resonance, real time, diagnostic, molecularly imprinted polymer 
(MIP). 


