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ETUDE DE LA BIOMECANIQUE CELLULAIRE A L’AIDE DE MEMS
ORGANIQUES PIEZOELECTRIQUES

RESUME : Ces travaux de thése sont le fruit d’un constat : le développement des matériaux or-
ganiques dans les MEMS ne cesse de croitre. Cela est d & leurs procédés de fabrication & moindre
colit et & leurs propriétés qui different de celles des matériaux inorganiques. D’un point de vue bio-
logique, les propriétés physiques et chimiques des matériaux organiques sont également plus proches
des propriétés de I’environnement extra-cellulaire. Les MEMS sont des systémes tres polyvalents per-
mettant de mesurer de nombreuses grandeurs physiques. Leur utilisation dans le domaine biologique
n’est donc pas étonnante et il est intéressant de combiner les MEMS avec des matériaux organiques
pour ’étude de cellules. L’objectif de ces travaux est de fabriquer et d’utiliser des résonateurs MEMS
organiques piézoélectriques dans le but d’étudier la biomécanique et 'adhésion de cellules. En effet,
la biomécanique des cellules est un domaine d’étude qui renseigne sur de nombreux processus opérés
par les cellules, comme 1’adhésion cellulaire, ainsi que sur leur bien étre. Dans un premier temps, le
procédé de fabrication des résonateurs a été établi et optimisé afin d’obtenir une efficacité d’action-
nement piézoélectrique maximale. Dans un deuxiéme temps, un systéme d’actionnement et de mesure
électrique a été réalisé, comportant une carte électronique ainsi qu’une enceinte étanche. L’influence
de la température, de la densité et de la viscosité du milieu sur la résonance des MEMS a également
été étudiée. Finalement, les résonateurs créés ont été utilisés dans le suivi en temps réel de I'adhé-
sion de cellules souches mésenchymateuses. D’autres applications ont été réalisées avec les résonateurs
piézoélectriques comme 1’étude de la position d’une masse sur les résonateurs, la détermination de la
rigidité d’un matériau ainsi que de la viscosité d’un liquide.

Mots clés : MEMS Piézoélectrique Organique, Microlevier, Transducteur, Biomécanique Cellulaire

STUDY OF MECHANICAL PROPERTIES OF CELLS THANKS TO ORGANIC
PIEZOELECTRIC RESONATORS

ABSTRACT : This PhD thesis is the result of an assessment : the use of organic materials in MEMS
is in a constant increase. Organic materials are attractive because of their low-cost fabrication process
and their properties that are different from the inorganic ones. From a biological point of view, their
physical and chemical properties are closer to the properties of extracellular environment. MEMS are
very versatile systems that are able to measure a lot of physical quantities. Therefore, it is not sur-
prising to use them in biology, and combining MEMS with organic materials is really promising to
study biological cells behavior. The objective of this work is to fabricate and use piezoelectric organic
MEMS resonators to study cell biomechanics and adhesion. In fact, the study of cell biomechanics
gives information on a lot of cellular processes, like the cellular adhesion, as well as on their well-being.
Firstly, the resonators fabrication process has been developed and optimized in order to maximize the
piezoelectric actuation. Secondly, an electronic actuation and measurement system has been realized,
including an electronic card and a watertight enclosure. The influence of the temperature, mass density
and viscosity of the environment on the dynamic response of the resonators has also been evaluated.
Finally, real time measurements of the adhesion of mesenchymal stem cells have been carried out using
the resonators. The resonators have also been used to study the influence of the position of a mass on
the resonators, to determine the rigidity of a deposited material as well as the viscosity of liquid media.

Key words : Organic Piezoelectric MEMS, Microcantilever, Transducer, Cellular Biomechanics

Laboratoire de I'Intégration du Matériau au Systéme
Université de Bordeaux et CNRS, UMR 5218, F-33400 Talence, France



REMERCIEMENTS

Remerciements

Je tiens tout d’abord a remercier Isabelle Dufour qui m’a accueilli trés chaleureusement au sein de
I'IMS et qui a bien voulu étre ma directrice de theése. C’est une personne qui prend toujours le temps
de bien expliquer les choses et de tres pertinente lorsqu’il s’agit de questions scientifiques. Méme si je
n’ai pas fait beaucoup de théorie pendant ma these, le peu que j’ai fait m’a toujours été tres clairement
expliqué. Au-dela de ses compétences scientifiques, Isabelle est quelqu’un qui a le coeur sur la main,
trés souvent souriante et de bonne humeur. Méme si elle pense le contraire, je pense qu’il faut qu’elle
reste toujours aussi "cool" car les relations humaines et la bonne humeur dans le travail reste pour
moi I'essentiel. Et je n’oublierai pas sa magnifique tarte tatin que je n’ai que trop peu eu le plaisir de
manger.

Je tiens également & remercier Cédric Ayela, mon mentor. Cédric a encadré ma these de pres et
a toujours été présent. C’est quelqu’un de trés investi dans le travail de ses étudiants, ce qui est fort
appréciable. Il est toujours de tres bon conseil lorsqu’il s’agit de nouvelles expériences a mener et de
pistes intéressantes a explorer. Il est toujours prét a plaisanter lors des poses café et a balancer une
petite pique sarcastique qui, mine de rien, peut vous rebooster sur le coup. C’est quelqu'un de tres
appréciable dans le travail et je suis content de I’avoir eu comme encadrant.

Je voudrais remercier Marie-Christine Durrieu qui a été ma co-directrice durant cette aventure.
J’ai surtout travaillé avec elle dans la derniére partie de ma thése mais cela ne m’a pas empéché de
remarquer et d’apprécier ses qualités humaines et professionnelles. Elle a su nous apporter sa vision de
la biologie et chercher a comprendre les difficultés du c6té de I’électronique afin de pouvoir concilier
au mieux les deux domaines. Je n’oublierai pas sa bonne humeur ainsi que sa pendaison de crémaillere.

Parmi les personnes qui m’ont encadré, je finirai pas remercier Laurent Plawinski. Laurent est la
personne qui m’a initié a la culture cellulaire alors que je n’y connaissais rien. Il a pris le temps de
m’expliquer et de me montrer comment prendre soin des cellules. Malgré son emploi du temps tres
chargé, il a toujours fait au mieux pour m’assister lorsque j’avais besoin de lui. Toujours le mot pour
rire, je le remercie et tiens a le féliciter de réussir a travailler entouré essentiellement de femmes.

Je souhaiterais également remercier Fabrice Mathieu qui est le concepteur de la carte électronique
utilisée pour faire les mesures. J’ai pu le c6toyer un peu plus lors d’une conférence a Talwan et on y
a passé de bons moments.

Mes remerciements vont aussi & Stephen Heinrich avec qui j’ai travaillé pour essayer de lui fournir
des données qui puissent étayer sa théorie et ses simulations sur 'influence des propriétés et de la
position d’une particule adsorbée. Je tiens a souligner sa précision et son organisation du travail qui
permettent une compréhension tres rapide.

Je tiens ensuite a remercier le groupe organique de 'IMS avec qui j’ai passé ces trois années. Je
ne citerai pas les noms car il y en a beaucoup et je ne voudrais pas en oublier, mais je suis stir qu’il se
reconnaitront. Je remercie tous les permanents pour leurs conseils et leur aide, notamment lorsqu’il
s’agissait d’utiliser ou de réparer de I’équipement essentiel pour mener & bien ces travaux. Je remercie
également tous les post-docs, tous les thésards et tous les stagiaires avec qui j’ai travaillé. Grace a eux,
il a régné au labo une tres bonne ambiance composée de plaisanteries et de discussions plus sérieuses,
sans parler des soirées en dehors du labo qui ont pu étre mémorables.

Mes prochains remerciements vont a ce que j’aime appeler la team Marie du CBMN. Pour la partie
biologie, j’ai travaillé avec une équipe formidable en y prenant beaucoup de plaisirs. Je les remercie
pour leur aide, plus particulierement Marion Petitet qui m’a beaucoup aidé lorsque Laurent n’était

vi



REMERCIEMENTS

pas disponible. Au-dela du travail, j’ai passé de bons moments au CBMN, notamment lors des jours
de gateaux, méme si le planning n’a pas toujours été tres respecté. Et de tres bons moments également
en dehors du travail.

Je remercie également toutes les personnes avec qui j’ai pu travailler sur d’autres projets ou que
j’ai pu cotoyer lors de conférences ou de séminaires.

Je voudrais remercier Olivier Francais qui a été mon professeur a ’ENS. J’ai effectué un stage avec
lui durant mes études et c’est quelqu’un que j’apprécie beaucoup. Sans lui, je n’aurais peut-étre pas
fait ma theése a 'IMS car c’est lui qui m’a mis en relation avec Isabelle apres avoir su que je voulais
revenir sur Bordeaux.

Des remerciements également pour les membres du jury qui ont bien voulu accepter d’examiner
mes travaux et d’étre présents lors de la défense.

Enfin, mes pensées vont & ma famille et & mes amis qui sont présents dans ma vie et qui sont pour
moi, au-dela du travail et de tout le reste, ce qu’il y a de plus important dans la vie.

vii



REMERCIEMENTS

viil



Introduction

I De la Biomécanique Cellulaire aux MEMS

11

I1

1.2

I3

I4

Généralités sur la biomécanique cellulaire . . . . . .. . ... ... ... ... .....
1.1.1  Intérét de 'étude des cellules . . . . . . . . . ... ... L.
1.1.2 La biomécanique cellulaire . . . . . . . . . .. .. ... .. o
1.1.3  Modeles mécaniques . . . . . . . . ...
Techniques de mesures de la biomécanique cellulaire . . . . . .. . ... ... ... ..
1.2.1 Microscopie & Force Atomique . . . . . .. .. .. ... ... ... .. .....
1.2.2 Piege optique . . . . . . . . L
1.2.3  Pinces magnétiques. . . . . . . . ..
1.2.4  Aspiration par micropipette . . . . . . . .. ..
1.2.5 D’autres techniques . . . . . . . .. ..
1.2.6  Conclusions . . . . . . . . . e
Utilisation des MEMS . . . . . . . . . e
1.3.1  Généralités sur les MEMS . . . . . . .. ... .
1.3.2 Les MEMS pour I'étude des cellules . . . . . . ... ... ... ... .....
1.3.3  Vers les MEMS organiques . . . . . . . . . . . . e
Conclusions . . . . . . . . L

Références . . . . . . .

Procédé de Fabrication et son Optimisation

I1.1

I1.2

I1.3

I1.4

Structure des résonateurs MEMS . . . . . . . . . . ... ... .o
II.1.1 Type d’actionnement . . . . . . . .. .. .. L L
I1.1.2 Piézoélectricité . . . . . . . . . . .
I1I.1.3 Choix des matériaux . . . . . . . . . . . . . . .. e
II.1.4 Structure des résonateurs . . . . . . . . . . . . .. . ...
Procédé de fabrication . . . . . . . . . . .
11.2.1 Enjeux de la fabrication des MEMS organiques . . . . . . .. ... ... ....
11.2.2 Xurographie : une technique alternative . . . . . . ... ... ... ... ....
11.2.3 Etapes de fabrication . . . . . .. ... ... ..
11.2.4 Polarisation . . . . . . . . . . . . e
Optimisation du procédé de fabrication . . . ... ... ... ... ... ........
11.3.1 Détermination du coefficient dg7 . . . . . . . . . . . .. ... ... ... ...,
11.3.2 Influence du champ de polarisation . . . . . . . .. ... ... ... .. .....
11.3.3 Influence de la durée de polarisation . . . . . ... ... ... ... .. .....
11.3.4 Influence de la durée de recuit . . . . . . .. ... ... ... ... .. .....
Autres parametres d’influence . . . . . ... Lo
11.4.1 Epaisseur du PVDF-TYFE . . . . . . . ... ... .

ix

TABLE DES MATIERESI

—

— 00 O B W

19
23
26
30
38
39
39
42
47
52
54



TABLE DES MATIERES

11.4.2 PVDF-TYFE-CTFE . . . . . . . e 85

IL5 Conclusions . . . . . . . . . . . e e e 87
Références . . . . . . . . e 88
IIISystéme de Mesure 89
II1.1 Technique de mesure de la résonance . . . . . . . . . . .. ... ... ... ....... 90
IIT.1.1 Type de détection . . . . . . . . . . .. 90

IT1.1.2 Mesure de la résonance piézoélectrique . . . . . . . . . . ... ... ... .... 90

II1.2 Systeme de mesure . . . . . . . . . . oo it e 95
II1.2.1 Principe de la carte électronique . . . . . . . . . . . . . . .. ... . ...... 95

II1.2.2 Enceinte de mesure étanche . . . . . . . . . . . . . ... ... ... ... ..., 100

1I1.2.3 Détermination de la fréquence de résonance . . . . . . .. .. ... ... .... 102

III.3 Parametres d'influence . . . . . . . . . . . . . . . .. 103
II1.3.1 Viscosité et densité du milieu environnant . . . . . . ... .. .. ... ..... 104

II1.3.2 Température . . . . . . . . . o . o i 107

II1.3.3 Bruit de mesure . . . . . . . . . . . . . e 111

III.4 Conclusions . . . . . . . . . . . e e 112
Références . . . . . . . . e 113

IV Applications 115
IV.1 Mesure du module d’Young d’un matériau . . . . . . . . . . .. ... ... ... ... 115
IV.2 Mesure d’une masse en fonction de sa position . . . . .. . ... ... ... ... ... 117
IV.3 Mesure de la viscosité d’un liquide . . . . . . . . . . . .. ... o 123
IV.4 Etude de I'adhésion cellulaire . . . . . . . . . o 126
IV.5 Conclusions . . . . . . . . . . . e e e e 132
Références . . . . . . . . e e 134
Conclusions 135
Perspectives 136
Liste des publications 137
Glossaire 138
A Evaporation par faisceau d’électrons 141
B Vibromeétre laser 143



INTRODUCTION

Introduction

La biologie est un domaine d’étude qui ne date pas d’hier. En effet, déja a la préhistoire, des fos-
siles de cranes trépanés ont été retrouvés possédant plusieurs trous circulaires. Si on ignore les raisons
et la réussite ou non de ces interventions chirurgicales, cela n’en reste pas moins une preuve que les
hommes préhistoriques s’intéressaient déja a la biologie et & la médecine (il est également probable
qu’ils savaient déja utiliser certaines plantes pour se soigner de certains maux).

Au cours de 'histoire, le domaine médical connalt des avancés importantes, allant du savoir égyp-
tien sur la moelle épiniére et sur les trois enveloppes qui enveloppent le cerveau jusqu’a la Renaissance
et I'invention du microscope par Hans et Zacharias Janssen, en passant par la grande époque grecque
avec Hippocrate, le fondateur de la médecine et son fameux serment, ou encore Galien qui a écrit un
traité d’anatomie trés important de 'antiquité et dont Descarte s’inspirera plus tard pour écrire son
discours de la méthode (de nombreuses avancées ont toutefois connu de longues périodes de stagnation
a cause de la pression du clergé et des dogmes religieux de maniére générale).

En occident, c’est vraiment a partir de la Renaissance que la biologie et la médecine se déve-
loppent, avec notamment I'invention du microscope qui permet de visualiser ce qui était alors invisible
a 'ceil. C’est le cas des cellules, I'unité de base du vivant. C’est donc a partir de cette époque que
se développe la théorie cellulaire qui ne sera définitivement admise qu’au moment de I'invention du
microscope électronique. Finalement, la génétique est le dernier domaine en date qui a vu le jour a la
fin du XIXE€ siecle avec le moine Gregor Mendel qui met en évidence les trois lois de I’hérédité. Puis,
dans les années 30, Morgan situe le support de I’hérédité dans les chromosomes cellulaires, et dans les
années 50, la structure de ’ADN est découverte par Watson et Crick.

La biologie est un domaine scientifique tres vaste car une entité complexe, comme le corps humain,
est composée d’une multitude d’éléments, comme les organes, les os, la peau, les muscles, etc., et tous
ces éléments fonctionnent de concert afin d’assurer la vie de I'entité entiere. Tous ces éléments ont
cependant une chose en commun : ils sont tous composés de cellules. C’est pourquoi la cellule est
appelée la brique de base de tout étre vivant. Aucune entité biologique qui ne comporte pas au moins
une cellule (étre unicellulaire comme les bactéries) ne peut étre considérée comme vivante. La cellule
est donc a la base du fonctionnement de tout étre vivant mais il existe un tres grand nombre de cellules
différentes : les cellules qui constituent les os sont différentes de celles des muscles ou des neurones.
Chaque type de cellule a une fonction bien particuliere et c’est pourquoi la biologie cellulaire est un
vaste domaine d’étude. Cependant, méme si les cellules sont différentes en taille, en forme, en besoins
et en fonctionnalités, elles sont fondamentalement similaires d’un point de vue interne.

Une cellule est une véritable usine miniature tres complexe a 'intérieur de laquelle de nombreux
éléments s’activent pour permettre a la cellule d’assurer sa fonction. Une cellule peut se déplacer,
adhérer sur des surfaces, s’étaler, créer des protéines et les échanger avec le milieu extra-cellulaire,
communiquer avec d’autres cellules ou encore se diviser pour se multiplier. Lors de ces processus, les
propriétés mécaniques de la cellule ainsi que les forces qu’elle géneére jouent un réle important. Il est
établit qu’une cellule est sensible a la rigidité du milieu extra-cellulaire ains qu’aux forces qui lui sont
appliquées, permettant par exemple de savoir en quel type de cellule elle doit se différencier, dans
le cas des cellules souches. Les propriétés mécaniques d’une cellule sont aussi un marqueur de son
bon ou mauvais état. En effet, on sait que des cellules cancéreuses sont moins rigides que des cellules
saines, par exemple. C’est pourquoi I'étude de la biomécanique cellulaire est devenu un domaine a
part entiere, tant dans son utilisation pour le diagnostic que pour la compréhension et le traitement
de certaines maladies.

Afin d’étudier les propriétés mécaniques de cellules, de nombreuses techniques ont été adaptées
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dans ce but (comme 'AFM ou les pieges optiques) ou créées (comme les micropiliers en PDMS ou la
microfluidique). Chacune des techniques ne permet d’étudier que certains aspects de la biomécanique
cellulaire, présentant chacune ses avantages et ses défauts. Parmi les techniques utilisées pour 1’étude
de la biomécanique cellulaire, les MEMS (MicroElectroMechanical Systems) se développent de plus
en plus.

Les MEMS sont des systemes de dimensions tres faibles (de la centaine de micrometres, ou méme
de la centaine de nanomeétres avec les NEMS) utilisés comme capteur ou actionneur. Ils sont omnipré-
sents dans les systémes actuels, comme les smartphones ou les voitures. Leur succes est dii, d'une part,
a leurs faibles dimensions, ce qui permet de les intégrés dans des systemes trés petits, et d’autre part,
au fait qu’ils sont sensibles & de faibles variations de grandeurs physiques comme la masse, la densité,
la viscosité, I’accélération, etc. Leur utilisation pour I’étude de la biomécanique cellulaire semble donc
cohérente.

Les MEMS se sont rapidement développés grace aux technologies de la microélectronique basée
sur le silicium déja présentes et dont les MEMS ont recours. Cependant, de nouveaux matériaux sont
de plus en plus utilisés de nos jours : les matériaux organiques. En effet, ces matériaux sont tres peu
coliteux en terme de production et ils possedent des propriétés physiques et chimiques qui peuvent étre
facilement modifiables. Ils sont également intéressant pour les applications biologiques car nombreux
d’entre eux sont biocompatibles et, d’un point de vue mécanique, leurs propriétés se rapprochent plus
de 'environnement extra-cellulaire que celles des matériaux inorganiques. Si les matériaux organiques
ne sont pas (& mon avis) un moyen pour remplacer les systémes & base de silicium, ils peuvent cepen-
dant étre développés en parallele dans des applications ou leurs propriétés sont nécessaires (comme
les écrans souples par exemple).

Dans ces travaux, des résonateur MEMS organiques piézoélectriques ont été développés dans le
but d’étudier la biomécanique de cellules et de suivre leur adhésion. Dans le premier chapitre, une
breve description de la composition d'une cellule est faite ainsi que la présentation des différentes
techniques existantes, MEMS et autres, dans le but d’étudier la biomécanique de cellules. Le deuxieme
chapitre présente le procédé de fabrication des résonateurs MEMS organiques piézoélectriques ainsi
que son optimisation vis a vis du matériau piézoélectrique. Le troisieme chapitre décrit le systeme
électrique qui permet d’actionner les résonateurs et de mesurer leur spectre de résonance en milieu
liquide. L’influence de parametres comme la température, la densité et la viscosité du liquide sur la
résonance des résonateurs y est également étudiée. Finalement, le quatrieme et dernier chapitre traite
de l'application des résonateurs pour mesurer une masse en fonction de sa position, la rigidité d’un
matériau, la viscosité d’un liquide et une étude de ’adhésion de cellules y est également menée.



CHAPITRE |

DE LA BIOMECANIQUE CELLULAIRE
AUX MEMS

La biologie, au sens large du terme, est un domaine scientifique en constante évolution. La biologie
fascine ’lhomme car c¢’est I’étude du vivant qui nous entoure : plantes, animaux, et surtout nous-mémes.
On ne peut s’empécher de penser aux reportages animaliers que tout un chacun a déja regardé, ex-
pliquant comment chasse tel animal, ou comment se reproduit telle espece. L’étude de la faune et
de la flore nous enseigne beaucoup de choses, comme ’aérodynamisme des faucons qui plongent sur
leurs proies, ou encore des substances chimiques que sécretent certains insectes ou plantes afin de se
protéger. Il est toujours étonnant de voir que bien des technologies d’aujourd’hui sont inspirées de ce
qui se fait dans la nature, comme 1’effet photovoltaique inspiré de la photosynthése des plantes, et que
de nombreux procédés ne sont pas facilement reproductibles par ’homme, comme la fabrication du
miel par exemple.

Bien que le terme biologie se réfere a I’étude du vivant de maniere générale, on pense tres souvent
a tout ce qui a trait a la médecine, les maladies, les virus, les bactéries, et comment parvenir & utiliser
I’étude du vivant pour nous prévenir des méfaits de la nature. La pensée peut se résumer a : mieux
comprendre la nature pour mieux s’en protéger. Cela a donné naissance a, par exemple, I'invention
du principe du vaccin par Edward Jenner en 1796. En effet, il s’est apercu que des enfants vivant a
proximité de vaches atteintes de la vaccine, une maladie proche de la variole, ne souffraient pas de
la maladie. Il a donc eu l'idée de préparer une solution faite a partir de prélevements effectués sur
des vaches malades et d’injecter cette solution chez une personne. Le principe de la vaccination était
donc né, et c’est Louis Pasteur qui mit au point les bases de la vaccination que nous connaissons, en
s’appuyant sur le travail de Jenner, avec le vaccin contre la rage en 1885.

Un moyen de combattre les méfaits qui peuvent survenir est de comprendre comment fonctionne
notre corps a la plus petite échelle biologique : la cellule. La cellule est la brique de base qui consti-
tue toute forme de vie (telle que nous la connaissons). Du simple organisme unicellulaire, comme
une bactérie, a des étres multicellulaires, tel 'homme qui en compte environ 10 (ceci n’est qu’une
estimation), la cellule est ce qui permet d’assurer des fonctions nécessaires au développement de ces
entités. Un domaine particulier se concentrant sur I’étude de la biomécanique des cellules ne cesse de se
développer réellement depuis une quarantaine d’années. L’étude de la biomécanique cellulaire consiste
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a mettre en rapport le comportement mécanique des cellules avec les effets biologiques qui y sont
associés. Dans ce chapitre, les objectifs sont de mettre en avant I'intérét de I’étude de la biomécanique
cellulaire et de présenter les différentes techniques qui existent déja pour mener & bien cette étude.
Enfin, le but est de montrer 'intérét de 1'utilisation des GISMEMS pour cette étude, et notamment
pourquoi il est intéressant de se tourner vers des matériaux organiques.

I.1 (énéralités sur la biomécanique cellulaire

I[.1.1 Intérét de I’étude des cellules
Généralités

On parle trés souvent de "la cellule" sans préciser de quelle cellule il s’agit. Cependant, toutes
les cellules ne sont pas identiques et il existe un nombre incroyable de différentes cellules, estimé a
100 millions sur notre planete. Les cellules different dans un premier temps par la taille. Une bactérie
unicellulaire peut mesurer quelques micrometres alors qu’un ceuf de grenouille, qui est aussi une cellule
unique, peut mesurer jusqu’a un millimetre. Deuxiémement, toutes les cellules ne sont pas de forme
identique. En effet, la forme des cellules peut varier drastiquement d’une cellule a une autre, comme
Iillustre la figurel.1. Une cellule neuronale est composée d'une partie centrale et d’un réseau de fi-
laments qui s’étend comme les racines d’un arbre, lui permettant d’émettre et de capter les signaux
électriques. En revanche, la Chlamydomanas reinhardtii, qui est une cellule d’algue verte, se compose
d’une partie centrale plutét ronde et de deux flagelles qui lui permettent de se déplacer en milieu
liquide. Enfin, les besoins en éléments chimiques et biologiques des cellules different grandement d’une
cellule & une autre : par exemple, ’oxygene, vital pour certaines cellules, peut étre mortel pour d’autres.

FIGURE 1.1 - Image a) d’un neurone [1] et b) de Chlamydomanas reinhardtii, une cellule d’algue
verte (image issue de National Science Foundation).

Bien que toutes les cellules soient tres différentes en apparence et en fonction, il existe une base
commune a toutes les cellules qui permet de les définir comme des organismes vivants. Elle sont
différentes vues de l'extérieur mais fondamentalement similaires vues de l'intérieur. L’information
génétique de toutes les cellules est portée par les molécules d’acide désoxyribonucléique (ADN) qui
sont elles-mémes composées de quatre monomeres appelés nucléotides. L’ADN est ensuite transcrit
en molécules d’acide ribonucléique (ARN) qui sont ensuite traduites en protéines. Cet écoulement de
I'information de ’ADN aux protéines est au coeur de la vie telle que nous la définissons.

Etude des cellules

Les cellules sont les briques de base de corps plus complexes. Leur étude est donc primordiale pour
comprendre le comportement globale de ces corps, et notamment comment des maladies surgissent, se
répandent et les moyens que nous pouvons mettre en ceuvre afin de les diagnostiquer et les combattre.
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On sait par exemple que certaines maladies sont codées dans les génes : il se peut qu'une anomalie
génétique apparaisse et bloque la production d’une protéine ou au contraire produise trop de pro-
téines. Il est donc possible de prévoir les risques que posséde une personne en décodant son matériel
génétique. Dans le cas de la maladie de Parkinson, il est reconnu que la mutation des génes PINK1
et PARK2 est responsable dans la moitié des cas précoces de la maladie car le renouvellement des
mitochondries est altéré. Cependant, pour 'autre moitié des cas, les génes responsables ne sont pas
identifiés.

Les geénes qui se trouvent dans le noyau des cellules peuvent étre responsables de maladies. Ce-
pendant, d’autres propriétés de la cellule peuvent indiquer le bon ou le mauvais état de cette derniere.
En effet, depuis ces derniéres années, beaucoup de recherches ont montré qu’il existe un lien entre
la biomécanique des cellules et certaines maladies humaines comme le cancer. Il a, par exemple, été
déterminé que des cellules cancéreuses sont 70 % plus souples que des cellules saines [2]. De fagon plus
générale, le cytosquelette, qui donne sa forme et sa rigidité a la cellule (voir sectionI.1.2), est remodelé
de facon dynamique lors de la migration, de I’adhésion, de la prolifération et de la différenciation des
cellules. Le cytosquelette apporte également d’autres fonctions a la cellule comme le maintien de sa
morphologie ainsi que le transport intracellulaire. La compréhension de la mécanique associée & tous
ces processus est primordiale pour comprendre la relation qui existe entre la structure et la fonction
d’une cellule.

Comprendre le réle de la biomécanique dans le dysfonctionnement de cellules cancéreuses peut,
dans un premier temps, aider au diagnostic de cette maladie. En effet, les tests qui permettent géné-
ralement de diagnostiquer un cancer reposent sur des examens morphologiques de cellules ou de tissus
prélevés sur un patient. Cependant, ces tests peuvent étre lourds car ils sont invasifs pour les patients
[3] et ils ne sont pas toujours fiables [4]. Il faut alors recouper 'information avec d’autres tests, ce qui
demande une grande quantité de matériels et du temps pour un résultat qui peut étre erroné. De plus,
certains tests ne sont utilisés que pour un certain type de cellules cancéreuses. Il faut donc d’autre
méthodes plus efficaces afin d’augmenter 'exactitude du diagnostic.

Si les propriétés mécaniques des cellules jouent un role essentiel dans leur fonctionnement, on sait
également que ’environnement des cellules a un impact sur leur comportement. En effet, les cellules
sont tres sensibles aux propriétés mécaniques du substrat sur lequel elles se trouvent et peuvent chan-
ger leur comportement en réaction a la rigidité de ce substrat [5]. De méme, un chargement mécanique
déforme et remodele les cellules, ce qui influence leur bon fonctionnement. Dans le cas d’un étirement
sévere d'un axone d’une cellule neuronale, la cellule peut mourir alors qu’un faible et lent étirement
d’un axone aide la cellule neuronale a se développer [6]. La rigidité du substrat a une influence primor-
diale sur la différentiation de cellules souches [7]. En effet, en préparant des surfaces de culture avec
différentes rigidités, le développement d’une cellule souche n’est pas le méme et s’adapte au substrat
pour devenir une cellule bien spécifique (figurel.2).

1.1.2 La biomécanique cellulaire

Dans cette section, les connaissances qui sont rapportées ont été extraites de la référence [8].

Le domaine de la biomécanique est I’étude de 'interaction entre des forces physiques et des systémes
vivants. C’est un domaine important car la biomécanique joue un réle important dans la croissance,
le développement, le remodelage de tissus et dans I’homéostasie (I'aptitude a maintenir le systéme
interne en équilibre). De plus, la biomécanique a un roéle central dans la pathologie de certaines ma-
ladies et dans leur traitement. Par exemple, il est intéressant de se demander comment une artere
"sait" quelle taille elle doit faire pour délivrer la bonne quantité de sang. Des études ont montré que
la contrainte mécanique exercée par le sang qui transite sur les parois de I’artére est ressentie par les
cellules endothéliales de la paroi interne. Elles envoient alors un signal aux cellules qui se trouvent
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FIGURE 1.2 — Différentiation de cellules souches mésenchymateuses pour trois rigidités diffé-
rentes du substrat et pour trois étapes de développement. La cellule sur le substrat ayant la
rigidité la plus faible se développe en adoptant la structure d’un neurone. La cellule sur le sub-
strat intermédiaire adopte une morphologie trés allongée comme les myoblastes. Enfin, la cellule
sur le substrat le plus dur adopte la méme morphologie que des ostéoblastes [7].

plus en profondeur dans artére afin d’élargir ou de réduire le diameétre de I’artére [9].

La biomécanique est un domaine assez récent dans le sens ou cela ne fait qu'une quarantaine d’an-
nées qu’il a été reconnu comme un domaine a part entiére, avec ses propres conférences et journaux.
Cependant, I’étude de la biomécanique remonte a bien plus longtemps. On peut estimer que les débuts
de la biomécanique ont réellement débuté a la fin du XVI° siécle avec William Harvey et son étude de
la physiologie du systéme cardiovasculaire. Depuis, bien des scientifiques ont étudié la biomécanique
pour comprendre ce domaine. De nos jours, les études dans ce domaine se font de plus en plus précises,
utilisant des techniques de caractérisation toujours plus pointues et participant a la dynamique du
domaine qui ne fléchit pas.

Dans cette section, nous allons nous concentrer sur la structure et la biomécanique de cellules
eucaryotes. Il existe en fait deux grandes catégories de cellules : les procaryotes et les eucaryotes. Les
procaryotes sont des cellules qui ne possedent pas de noyaux, comme les bactéries. Les eucaryotes
sont des cellules possédant un noyau et qui composent des organismes plus complexes, comme les
mammiferes.

Structure d’une cellule eucaryote

Afin de comprendre la biomécanique des cellules, il est important d’avoir une connaissance de la
structure des cellules. Une cellule est composée de sous-systemes spécialisés que ’on appelle organelles
ou organites. Les organelles fonctionnent de concert entre elles afin d’assurer le bon fonctionnement
de la cellule et pour qu’elle puisse réaliser sa mission. Une bréve revue des organelles est proposée en
figure I.3.

Il y a tout d’abord les membranes. Les membranes sont composées d’une bicouche lipidique et
servent a enfermer la cellule, le noyau et les organelles individuelles. Elles protegent et compartimentent
ainsi différentes entités biologiques, avec toutefois la possibilité de communiquer & travers des protéines
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FIGURE 1.3 — Structure d’une cellule avec identification des organelles (source : http ://objec-
tifconcoursiade.com).

qui se trouvent dans la membrane.

On trouve ensuite le cytosquelette qui est composé de longues tiges moléculaires attachées les unes
aux autres et a d’autres organelles. Le cytosquelette est 1’élément qui donne sa forme a la cellule et
qui lui permet de se déplacer, ’aide a s’accrocher a son substrat et aux autres cellules. Il est composé
de microtubules, de filaments intermédiaires et de microfilaments.

Pour que toute cette machinerie fonctionne, il lui faut de ’énergie. Pour cela, les mitochondries sont
les "usines" ou est fabriquée ’énergie sous forme d’ATP (Adénosine TriPhosphate) a partir notamment
du glucose. Les molécules d’ATP sont ensuite utilisées par d’autres organelles pour réaliser leurs
fonctions.

Comme dans tout systéme complexe, il faut une entité qui dicte les taches a accomplir : c’est le
r6le du noyau. La quasi totalité du matériel génétique est contenu dans le noyau sous forme d’ADN.
Le code contenu dans PADN est transcrit en ARN messager qui quitte le noyau pour étre traduit en
protéines par le réticulum endoplasmique.

Cependant, les protéines qui viennent d’étre créées ne sont pas utilisables tout de suite. Pour
y remédier, I’appareil de Goldi se charge de récupérer les protéines fraichement fabriquées et opére
tout un tas de changements afin que les protéines soient biologiquement actives, notamment en les
enfermant dans une membrane avant de les envoyer a différents endroits a l'intérieur ou a ’extérieur
de la cellule. Il permet aussi d’écarter les protéines défaillantes.

Enfin, pour se débarrasser de toutes les substances indésirables, les lysosomes sont la pour décom-
poser les protéines défaillantes, les sous-produits et le matériel extracellulaire ingéré.

Il existe encore d’autres entités biologiques a l'intérieur d’une cellule qui ne seront pas décrites,
I’idée étant d’avoir une vue d’ensemble basique d’une cellule eucaryote. On se rend tout de méme
compte que c’est une machinerie trés complexe et trés miniaturisée qui tient typiquement dans une
entité qui fait entre 10 um et 30 um de diametre.

Le cytosquelette

Comme il a été dit précédemment, le cytosquelette est 1’élément qui donne sa forme a la cellule
et lui permet d’assurer certaines fonctions. Afin de comprendre la biomécanique, il est essentiel de
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comprendre de quoi est composé le cytosquelette et comment il fonctionne. En effet, le cytosquelette
assure un grand nombre de fonctions : il établit et maintient la forme de la cellule, il permet le dépla-
cement de la cellule, il assure une rigidité mécanique & la cellule, il permet le transport d’organelles a
I'intérieur de la cellule et il joue un réle majeur lors de la division des cellules.

Le cytosquelette est composé de trois types de filaments, assurant chacun des fonctions différentes :
les microfilaments (ou les filaments d’actine), les filaments intermédiaires et les microtubules. Ces trois
types de filaments sont en interaction les uns avec les autres et déterminent le comportement méca-
nique de la cellule. Il est donc important de comprendre leur role.

Les microfilaments sont les plus petits (~ 8 nm de diameétre) des trois types. Les microfilaments
existent sous deux formes : comme protéine globulaire (actine G) et comme protéine fibrillaire (actine
F). L’actine G est un monomere qui se polymérise en actine F (qui sont les filaments d’actine). L’actine
G s’attache & une molécule de calcium et & une molécule d’ATP pour former I’ATP-actine. L’actine F
est formée par la polymérisation de 'actine G, ce qui a tendance a causer I’hydrolyse de son ATP en
ADP (Adénosine DiPhosphate) pour former ’ADP-actine. L’ATP-actine favorise la polymérisation en
comparaison avec I’ADP-actine. De plus, le filament créé par la polymérisation possede une polarité
électrique positive d’un coté et négative de Iautre. La partie positive capte en majorité de 'ATP-
actine, ce qui favorise la polymérisation de ce coté alors que la partie négative est beaucoup moins
active, favorisant ainsi la transformation de ’ATP-actine en ADP-actine due a ’hydrolyse et donc
la dépolymérisation. Si on se focalise sur un monomere central du filament, on a alors 'impression
d’un tapis roulant ou des monomeéres se détachent d’un cété et d’autres monomeres s’attachent de
I’autre, créant ainsi un moteur moléculaire qui permet a certaines cellules de se déplacer grace a un
lamellipode. Un lamellipode est une extension de la membrane faite d’actine F et qui sert a la cellule
a explorer son environnement et & interagir avec lui. L’actine F est présente dans les cellules sous
différentes formes. Dans toutes les cellules, elle est présente sous forme d’une fine couche proche de
la membrane appelée la couche d’actinie corticale. Dans beaucoup de cellules, elle est présente sous
forme de faisceaux fibreux appelés fibres de stress et sert a renforcer la couche d’actine corticale, aider
le transport d’organelles et a la locomotion cellulaire. Enfin, I'actine est présente dans les cellules
musculaires sous forme d’association avec la myosine et est responsable de la contraction musculaire.

Les filaments intermédiaires sont actuellement répertoriés sous six classes, comprenant chacune
un grand nombre de filaments intermédiaires spécifiques au type de cellule. La biomécanique des fila-
ments intermédiaires n’est pas aussi bien comprise que celle des microfilaments et des microtubules.
Il est cependant reconnu que les filaments intermédiaires sont plus stables que les autres éléments du
cytosquelette, apportant ainsi un réseau de soutien pour la cellule. Il est également reconnu qu’un
dysfonctionnement des filaments intermédiaires est responsable de 'inaptitude de la cellule a résister
a des forces mécaniques [10].

Le dernier élément qui compose le cytosquelette est les microtubules. Ce sont des structures cylin-
driques creuses formées de dimeres de tubuline o et tubuline . Les microtubules ont la capacité de
s’agrandir ou de se rétrécir en ajoutant ou en enlevant des dimeéres aux extrémités. Ils possedent une
extrémité polarisée positivement et ’autre négativement. Ils jouent un réle important pour les cils cel-
lulaires et les flagelles en fournissant une rigidité a la structure et en participant a leurs mouvements.
Les microtubules sont également les structures sur lesquelles la kynésine et la dynéine se déplacent,
formant des moteurs moléculaires. Enfin, les microtubules sont essentiels a la division cellulaire : ils
s’attachent aux chromosomes, les orientent puis poussent chaque moitié a part afin de former deux
ensembles complets qui donneront deux cellules filles.

1.1.3 Modeles mécaniques

Il est important de développer des modeles mécaniques qui rendent compte des mesures expéri-
mentales. Ces modeéles permettent de mieux comprendre et d’interpréter les résultats obtenus, mais
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également de pouvoir prédire la réponse d’une cellule a différents stimuli ainsi que de comparer les
réponses de différentes cellules. Dans cette étude, trois modeles sont explorés, apportant chacun des
informations différentes.

Modele viscoélastique

Le premier modeéle, appelé modele de Maxwell, permet de considérer la mécanique globale de
la cellule et ne tient pas compte de la contribution des différents éléments internes de la cellule.
Dans le modele de Maxwell, les composants ayant un comportement élastique sont représentés par un
ressort linéaire de constante de raideur kg et les composants ayant un comportement visqueux par un
amortisseur de coefficient d’amortissement 1g (figureI.4). Ce modele est trés basique mais permet une
premiére approche trés simple & utiliser pour modéliser la biomécanique des cellules.

Mo ko
1
Amortisseur Ressort

FIGURE 1.4 — Modéle viscoélastique équivalent connu sous le nom de modele de Mazxwell.

Dans le but de se rapprocher plus fidelement du comportement mécanique d’une cellule soumise a
un échelon de force, ce modele peut étre amélioré en ajoutant des éléments. C’est ce qu’ont fait Bausch
et al. [11] en ajoutant un ressort en parallele du modele de Maxwell ainsi qu'un amortisseur en série
avec ce nouvel ensemble (figurel.5). A partir de ce modele, il est possible d’exprimer le déplacement
x(t) par unité de force que subit la cellule lorsqu’elle est soumise & un échelon de force Fj :

W0 _1( k)
(- e tm) 4 L 1.1
Fy k1 ko + k1 70 (1)

avec 7 = no%. Bausch et ses co-auteurs ont comparé ce modele avec des mesures effectuées en

applicant une force a 'aide d’une particule manipulée par champ magnétique (figurel.6). Le modele
correspond bien aux mesures et est fidele a la réponse mécanique d’une cellule soumise & un échelon
de force.
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FIGURE 1.5 — Modéle viscoélastique équivalent de Bausch plus proche de la réponse d’une cellule
qu’ils ont mesurée a laide d’une particule magnétique [11]
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F1GURE 1.6 — Comparaison entre les mesures effectuées grace a la manipulation d’une micro-
particule magnétique et le modéle de Bausch [11].

Modele de tenségrité du cytosquelette

Le premier modele présenté précédemment propose un schéma mécanique équivalent pour dé-
crire le comportement mécanique d’une cellule sans prendre en compte les différents éléments qui la
constituent. Le modele de la tenségrité permet de décrire la mécanique du cytosquelette. Le terme
de tenségrité est un terme qui vient de la mécanique, et plus précisément de l'architecture. C’est une
technique de construction qui permet d’assurer l'intégrité d’une structure en utilisant des éléments
internes : certains d’entre eux sont sous pression alors que d’autres sont sous tension. Pour étre plus
précis, c’est 'interaction entre des éléments isolés sous pression et un ensemble continu d’éléments sous
tension. La stabilité de la structure provient alors de la répartition et de 1’équilibre des contraintes
mécaniques dans la totalité de la structure. Concernant les cellules, ce modele a été proposé par Ingber
et al. [12] ou les microfilaments jouent le réle des éléments sous tension et les microtubules celui des
éléments sous pression. L’idée vient du fait que les microfilaments peuvent générer une tension, les
microtubules peuvent étre sous pression et ces deux éléments sont en interconnexions.

L’implication de cette théorie est difficile a évaluer car la topologie des interconnexions des fila-
ments a l'intérieur d’une cellule est tres complexe. Cependant, il est possible d’avoir un apercu des
mécanismes de la tenségrité en utilisant un modele simple comprenant 6 éléments sous pressions liés
par 24 éléments sous tension (figurel.7). Les équations liées a ce modele ne sont pas triviales et ne
seront pas développées ici. Mais il est possible de trouver la démarche afin de résoudre le systéme dans
[13]. Ce modele permet de déterminer le module d’Young d’une cellule en supposant que les éléments
sous tension agissent comme des ressorts linéaires et que les éléments sous pression sont parfaitement
rigides.

Bien que ce modele donne une premiere approximation du comportement mécanique du cytosque-
lette, il ne prend pas en compte un certain nombres d’éléments. Tout d’abord, sous une contrainte en
pression trés importante, les microfilaments doivent fléchir et ne sont donc plus parfaitement rigides.
De plus, ce modele ne prend pas en compte les filaments intermédiaires qui ont siirement un role dans
le comportement mécanique du cytosquelette puisqu’ils se déforment sous l’effet d’une contrainte de
cisaillement fluidique [14]. De méme, le rdle de la membrane n’est pas pris en compte par ce modele.
Ce modele est donc valable sous certaines conditions, notamment pour de faibles chargements.

Modéle de mousse des microfilaments

Si le modele de tenségrité permet de modéliser le comportement mécanique du cytosquelette, il en
existe d’autres utilisant une autre approche. Le modele de mousse des microfilaments considere que le
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;i

FI1GURE 1.7 — Modele de tenségrité simple d’une cellule comprenant 6 éléments sous pression
(représentés par des tubes) liés a 24 éléments sous tension [13]

réseau des filaments d’actine interconnectés est équivalent a une matrice de solides poreux rangés aléa-
toirement avec des pores ouverts. Ce raisonnement vient du fait que de nombreux matériaux possedent
également une microstructure de fibres interconnectées, comme le papier, le coton ou encore le feutre,
et leur comportement mécanique peut étre modélisé par un modele simplifié en idéalisant la connexion
entre les fibres (figure.8). Il est alors possible d’exprimer le module d’Young du cytosquelette E. :

2
E. Pec
—=C{| = 1.2
E; 1 <pf> (L.2)

avec Ey le module d"Young des fibres, p; la densité des fibres, p. la densité du cytosquelette et C7 un
coeflicient de proportionnalité. Cependant, de nombreuses suppositions sont nécessaires pour arriver
a ce résultat et il n’est pas évident de déterminer des valeurs pour C;. Ainsi, les valeurs trouvées pour
le module d’Young en utilisant ce modele sont de 'ordre de 100 kPa, ce qui est bien plus grand que
la plupart des mesures de rigidité globale de cellules. Le modele dans son état actuel n’est donc pas
représentatif de la structure réelle du cytosquelette et ne prend pas en compte les autres éléments du
cytosquelette.

La modélisation du comportement global d’une cellule par le modeéle de Bausch est pertinente
puisque les données expérimentales confirment son efficacité. En revanche, lorsqu’il s’agit de modéliser
le cytosquelette, la difficulté augmente et les modeles existants ne sont que partiels dans le sens ou ils
ne prennent pas en compte tous les éléments du cytosquelette. Leur validité peut alors étre discutée,
notamment le modele de mousse des microfilaments qui ne satisfait pas les mesures expérimentales
de rigidité des cellules. De plus, ces trois modeles sont utilisés dans le cas d’une cellule unique sans
interaction avec un substrat ou d’autres cellules, ce qui, le cas échéant, complique encore la modéli-
sation du comportement mécanique de la cellule. De nouveaux modeles doivent donc étre développés
afin d’affiner la compréhension du comportement mécanique des cellules.

1.2 Techniques de mesures de la biomécanique cellulaire

Afin de comprendre la biomécanique des cellules, il est important d’avoir des données expérimen-
tales sur des cellules individuelles comme leurs modules d’Young par exemple. Etant donné la faible
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FIGURE 1.8 — Modéle simplifié de [’interconnexion des fibres a) lorsqu’il n’y a pas de force
appliquée et b) lorsqu’une force F est appliquée [15].

taille des cellules (dizaines de micrometres) et les faibles forces qui sont mises en jeu (pN et kPa), la
mesure de la biomécanique de cellules n’est pas chose aisée. Néanmoins, il existe plusieurs techniques
qui permettent d’étudier les cellules, donnant chacune une information correspondant a différentes
gammes de mesure.

Il est possible de séparer les techniques de mesures en deux catégories : les techniques qui per-
mettent d’étudier les propriétés mécaniques des cellules et celles qui permettent d’étudier la distri-
bution des forces qu’exercent les cellules sur le substrat lors de leur adhésion ou de leur migration.
Bien entendu, une seule technique de mesure ne peut pas mesurer & la fois les propriétés mécaniques
et les forces d’adhésion. La propriété que 'on veut mesurer est donc primordiale dans le choix de la
technique utilisée. Les techniques les plus couramment utilisées sont décrites dans cette section afin
de comprendre ce qui existe déja et de voir leurs avantages et inconvénients.

I[.2.1 Microscopie a Force Atomique

La premiére de ces techniques est la microscopie a force atomique (AFM). L’AFM est un outil de
mesure performant inventé en 1986 [16], qui est utilisé dans de nombreux domaines [17]. Le principe
de PAFM est de cartographier une surface. Pour cela, une pointe, généralement en silicium ou en
nitrure de silicium, solidaire d’un levier est utilisée. Lorsque la pointe interagit avec un échantillon,
le levier subit une déflexion qui est mesurée grace a un laser qui se réfléchit sur le levier et dont la
position est ainsi mesurée. Le levier est attaché a un élément piézoélectrique qui permet d’avoir des
déplacements verticaux et latéraux trés précis. A partir de ce principe de base, il existe différents
modes de mesure mais aussi différents types de mesure. En effet, la premiére fonction d’'un AFM est
d’obtenir une topographie de la surface que 1’on sonde. Cependant, en modifiant les propriétés de la
pointe ou de I’échantillon, il est possible d’obtenir d’autres informations. Il est possible, par exemple, de
mesurer I’état d’aimantation d’un échantillon si la pointe utilisée possede des propriétés magnétiques :
c’est la microscopie de force magnétique (MFM) [18]. Il est aussi possible d’obtenir des informations
sur les propriétés électriques [19], mécaniques a ’échelle nanométrique [20] , physico-chimiques [21],
etc. L’AFM peut aussi étre utilisée pour I’étude de cellules vivantes en milieu aqueux, ce qui est un
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avantage certain.

Mode contact

Comme mentionné précédemment, il existe plusieurs modes d’utilisation de PAFM. Le mode le
plus ancien est le mode contact (figure.9). Comme son nom l'indique, la pointe entre en contact avec
I’échantillon, ce qui crée une déflexion verticale du levier. Pour de faibles déflexions, le levier peut étre
évalué comme un ressort linéaire de constante de rigidité k., et la force F' nécessaire pour créer une
déflexion § peut ainsi s’exprimer :

F = ke (L3)
< Rétroaction
Détecteur
Laser optique
~ -~ - - -~
- -
S~ ~ -~
S -~ -
Levier . SN

FI1GURE 1.9 — Principe du mode contact de ’AFM. La pointe entre en contact avec I’échantillon,
ce qui crée une déflexion du levier. Cette déflexion est mesurée optiquement et le systéme asseruvit
la position verticale du levier afin d’avoir tout le temps la méme déflexion. Cela donne donc
une mesure de la topographie de l’échantillon.

La mesure peut se faire & déflexion constante : pour chaque point de mesure, la position verticale du
levier est ajustée afin d’obtenir toujours la méme déflexion. Grace a cet asservissement en position
verticale, il est possible de remonter a la topographie de la surface étudiée. Ce mode peut étre utilisé
pour cartographier des cellules [22]. Comme indiqué par I’équation 1.3, une déflexion constante implique
une force constante. Donc, en réalité, dans le cas des cellules, on obtient des valeurs de hauteurs pour
lesquelles la cellule exerce une force constante (la force exercée par la cellule n’étant pas forcément la
méme a chaque endroit). Néanmoins, cette technique de mesure présente un désavantage important :
le contact de la pointe avec la cellule peut déformer cette derniere et méme l'endommager [23].

Mode "tapping"

Bien que le mode contact soit tres largement utilisé pour caractériser des échantillons solides, il en
est autrement lorsqu’il s’agit d’échantillons biologiques. En effet, afin de ne pas endommager I'entité
biologique, de faibles forces doivent étre appliquées (<100 pN) [24]. C’est pourquoi le mode d’imagerie
dynamique a été inventé (appelé "tapping" mode), permettant de diminuer les frictions et les forces
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appliquées (figurel.10). Dans le principe, le levier oscille & une fréquence proche de sa fréquence
de résonance tout en parcourant la surface a caractériser. Dans le but de minimiser au maximum les
frictions avec I’échantillon, la pointe ne doit idéalement toucher ce dernier qu’a la fin de son mouvement
descendant. Lorsque la pointe se trouve proche de la surface de I’échantillon et interagit avec celui-ci,
son amplitude d’oscillation ainsi que sa fréquence s’en trouvent modifiées. Il est alors possible d’asservir
le systeme en amplitude ou en fréquence afin de suivre le contour fragile d’'une entité biologique, méme
en milieu liquide [25, 26]. D’un point de vue technique, il est plus aisé de réaliser un asservissement en
amplitude qu’en fréquence, c’est pourquoi ’AFM a modulation d’amplitude est plus souvent utilisé.
Grace aux modes dynamiques qui permettent de réduire considérablement les forces et les frictions
sur I’échantillon, il est possible d’imager des entités biologiques qui sont faiblement adsorbées sur le
support, comme des protéines ou de ’ADN [27] (figureI.11), sans risquer de les arracher du support.
Dans le cas de I'imagerie d’entités biologiques, la résolution de 'AFM va de 1 nm a 50 nm, en fonction
de ce que l'on veut imager [28].

Mesure de
I’amplitude ou de
la fréquence des

oscillations

F1GURE 1.10 — Principe du mode "tapping" de ’AFM. Le levier est excité aux alentours de sa
fréquence de résonance. Sans interactions avec ’échantillon, les oscillations du levier se font a
amplitude et a fréquence constantes. Lorsque la pointe entre en interaction avec l’échantillon,
Uamplitude et la fréquence des oscillations varient, ce qui permet de déterminer la topographie
de l’échantillon.

F1GURE .11 — Image d’une molécule d’ADN mesurée par AFM par modulation de fréquence
[27].
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Mode basé sur les courbes Force-Distance

Les deux modes qui viennent d’étre présentés sont utilisés pour obtenir une topographie de 1’échan-
tillon sondé. Cependant, dans le but de mesurer les propriétés mécaniques d’un échantillon, et dans
le cas qui nous intéresse ici, d'une cellule, une autre approche est utilisée. La méthode qui est tres
souvent utilisée consiste a amener la pointe au contact de la cellule et & continuer d’abaisser le levier.
La déflexion du levier est alors de plus en plus importante et on reléve ainsi la courbe de force qui
correspond a la déflexion du levier (image de la force appliquée) en fonction de sa position verticale.
Il en va de méme lorsque que 'on retire la pointe de ’échantillon (figureI.12a) [29]. Ce type de me-
sure est appelé courbe FD (Force-Distance) et est illustré dans la figure.12b. La phase d’approche
de la pointe et d’indentation permet d’obtenir des informations sur la hauteur, les forces surfaciques
et la déformation mécanique de I’échantillon. La phase d’enlévement de la pointe permet de mesurer
les forces d’adhésion et de déterminer le module d’Young local. L’indentation A de la pointe dans
I’échantillon peut s’exprimer :

A=(z—2)—0 (L4)

avec z la position verticale du levier par rapport au support et zg la position verticale du levier a
partir de laquelle il y a contact avec I’échantillon. Il est alors possible d’exprimer la force de contact
F par le modele de Hertz, dans le cas d’une pointe sphérique de rayon R [30] :

F=sa =0y

(15)

avec I/ le module d’Young et v le coefficient de Poisson de I’échantillon. Pour que cette équation soit
valable, il existe des restrictions. Dans le cas d’un échantillon d’épaisseur h, il faut alors :

h— o0 A << R,h R<<h (1.6)

Dans le cas ou 'échantillon est tres fin (<10 pm), ces hypothéses ne conviennent plus et il faut alors
modifier le modele de Hertz, ce qui a été fait par Dimitriadis et al. [31]. Cependant, ce modele considere
toujours une élasticité linéaire de I’échantillon, ce qui n’est pas le cas pour de nombreuses entités bio-
logiques. C’est pourquoi Long et al. ont retravaillé I’approche de Dimitriadis pour prendre en compte
des effets d’hyperélasticité [32].

Grace a ’acquisition des courbes FD, il est possible de remonter & de nombreux parametres par la
phase d’approche et celle d’éloignement de la pointe. Aussi, il est donc possible par une seule mesure
de déterminer tous les parametres mentionnés précédemment. On parle alors de mode d’imagerie AFM
basé sur les courbes FD (FD curve-based imaging mode) qui permet, tout en imageant la topographie
d’un échantillon, de déterminer ses propriétés mécaniques. Si une seule courbe FD permet d’obtenir
des informations locales sur ’échantillon, il est alors possible de faire une mesure point par point afin
d’obtenir une cartographie des propriétés physiques de 1’échantillon comme sa rigidité et son adhésion
avec un ligand (figureI.12¢). C’est donc une technique tres intéressante qui permet d’imager des entités
biologiques complexes, tant en topographie qu’en forces d’adhésion et rigidité.

Il existe cependant deux problémes qui sont liés lors de I'utilisation de ’AFM basé sur les courbes
FD : la résolution latérale et temporelle. La résolution latérale est théoriquement limitée par le nombre
de points de meure. Cependant, cette limite est en fait fixée par la durée d’acquisition car chaque point
de mesure passe par 'acquisition de la courbe FD, ce qui prend un temps certain. Dans les premieres
utilisation de PAFM basé sur les courbes FD, une image de 32 pixels x 32 pixels pouvait prendre
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FIGURE 1.12 — Exemple de mesure multiparamétrique basée sur les courbes FD : a) Principe de
la mesure ot la pointe approche la surface, entre en interaction, puis se retire, b) Une courbe FD
d’approche et d’éloignement, c) Différentes images de ’échantillon (membrane pourpre native)
en fonction de sa topographie, son module d’Young, sa déformation et son adhésion [29].

jusqu’a 3h. De nos jours, grace a des éléments piézoélectriques ainsi que des boucles de retour plus
rapides, des systemes d’acquisitions toujours plus préformants et des leviers plus hydrodynamiques, il
est possible d’obtenir une image de 512 pixels x 512 pixels avec une résolution de I’ordre du nanometre
en seulement 30 min [29]. Méme si la durée d’acquisition a grandement été améliorée, il faut encore la
réduire dans 'espoir de faire de I'imagerie multiparamétrique d’entités biologiques complexes dyna-
miques. Cette technique a quand méme permis d’imager la topographie et les propriétés mécaniques
de nombreuses entités biologiques comme des bactéries [33], des protéines [34], des virus [35] dans leur
état natif.

Dans le but de caractériser correctement 1’échantillon, il est & noter qu’il faut contréler précisément
I'interaction entre la pointe et 1’échantillon, ce qui implique un controle trés précis de la géométrie et
des propriétés chimiques de la pointe. De nos jours, des leviers et des pointes commerciaux dont la
forme, la taille et les propriétés physiques et chimiques sont facilement personnalisables sont accessibles.
En fonctionnalisant la pointe de ’AFM, il est possible de cartographier des propriétés chimiques et
biologiques bien précises. Ainsi, 'AFM permet de mesurer des interactions biologiques spécifiques,
allant des anticorps aux cellules humaines [36].

Imagerie multifréquence

L’imagerie AFM basée sur les courbes FD permet d’effectuer des images multiparamétriques et
offre de grandes possibilités quant a ’étude d’entités biologiques. Mais comme nous 'avons vu, son
plus gros inconvénient reste le temps d’acquisition qui, méme s’il est de plus en plus faible, reste
important, rendant la mesure de phénomenes biologiques dynamiques tres difficile. Afin de réduire le
temps d’acquisition, ’AFM n’est pas utilisé en mode statique mais en mode dynamique (la modulation
de fréquence ou d’amplitude). Une stratégie relativement récente consiste a faire osciller le levier a
plusieurs fréquences de résonance ou & mesurer une fréquence et ses harmoniques [37] : on parle alors
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d’AFM multifréquence.

Il existe plusieurs approches différentes. Une de ces approches consiste a utiliser deux modes de
résonance du levier. Le nombre de phénomeénes observables est alors multiplié par deux et moins de
points de mesure sont nécessaires. De plus, par la mesure de la modulation d’amplitude et de fré-
quence pour les deux modes, il est possible de décorréler les effets topographiques des effets de rigidité
par exemple. Ce mode d’imagerie a été utilisé avec des anticorps avec une résolution de 2nm [38]
(figure.13). Les auteurs ont montré que la partie la plus élevée présente une rigidité plus importante
(18 MPa) que les parties périphériques (8 MPa), et que les valeurs correspondent aux mesures faites
par les courbes FD (16 MPa pour la partie la plus élevée).

FIGURE 1.13 — Mesure a) de la topographie et b) de la rigidité d’un anticorps grice a ’AFM
bimodale [38].

D’autres approches existent comme I'imagerie multiharmonique ou I’holographie nanomécanique.
Pour cette derniere technique, le levier et 1’échantillon sont simultanément excités. L’excitation de
I’échantillon provoque des ondes qui se propagent a travers lui. Ces ondes sont dispersées par la
structure interne de I’échantillon, modifiant leur amplitude et leur fréquence et donnant ainsi des
informations sur les propriétés mécaniques internes locales [39]. Cette technique a été utilisé dans le
cas de globules rouges infectés par la malaria (figure.14). Grace aux images réalisées par holographie,
le parasite de la malaria est trés nettement visible a I'intérieur du globule rouge. Cette technique pose
cependant un probléme : peut-on encore parler d’une mesure d’entité biologique dans leur état natif ?
En effet, les forces appliquées sont relativement importantes (100 nN), ce qui perturbe siirement ’état
de l'entité biologique.

Imagerie a grande vitesse

Bien que tres performant, ’AFM est principalement limité par sa résolution temporelle, comparée
a la microscopie par fluorescence. Cependant, grace aux avancées techniques de ces derniéres années,
la vitesse d’imagerie a grandement augmenté, donnant naissance a 'AFM a grande vitesse (High-
Speed AFM). L’un des parameétres limitant la vitesse d’imagerie est le levier en lui-méme. En effet,
le temps de réponse d’'un levier lorsqu’il tape la surface est 7 = %, avec Q le facteur de qualité
et fy la fréquence de résonance du levier dans 'eau. Afin de diminuer ce temps de réponse, il faut
donc augmenter la fréquence de résonance des leviers. Dans ce but précis, la taille des leviers est
diminuée mais il faut aussi garder une constante de raideur faible afin de ne pas abimer les spécimens
biologiques. Des leviers commerciaux sont disponibles, mesurant 9 pm de long, 2 pm de large et 130 nm
d’épaisseur, avec une fréquence de résonance de 600 kHz dans I’eau pour un facteur de qualité de 2 et
une constante de raideur de 0,1 N/m. Leur temps de réponse est donc aux alentours de la microseconde
[40]. La diminution de la taille des leviers permet également de diminuer le bruit thermique. D’autres
parametres doivent étre pris en compte comme la suppression des vibrations suivant 'axe Z ainsi qu’un
controleur qui puisse régler de fagon dynamique le gain de la boucle de retour afin de minimiser la
force entre la pointe et I’échantillon. Grace a ’AFM a grande vitesse, le déplacement d’une protéine de
myosine V le long d’un filament d’actine a été enregistré [41]. On voit clairement la myosine se déplacer
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FIGURE 1.14 — Mesure de la topographie aprés a) 24 h et c¢) 4 h d’incubation de globules rouges
infectés de la malaria. Les images b) et d) montrent l'intérieur des globules rouges par hologra-
phie nanomécanique o les parasites sont bien visibles [39].

et une vidéo est méme disponible. D’autres mesures de processus dynamiques ont été enregistrés pour
des bactéries [42] et des cellules [43] par exemple.

prrTT Y
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FI1GURE 1.15 — Enregistrement du déplacement de la myosine V le long d’un filament par AFM
a grande vitesse [41].

Toutes ces techniques de mesure par AFM permettent de réaliser un grand nombre de mesures
différentes, donnant chacune des informations particuliéres sur I’échantillon qui est sondé. Cela va de la
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topographie aux propriétés mécaniques, en passant par les forces d’adhésion. Il est ainsi possible de faire
des mesures multiparamétriques par mesure de courbes FD ou par AFM multifréquence. Des mesures
des propriétés mécaniques a l'intérieur d’entités biologiques sont méme possibles (holographie) ainsi
que des mesures de processus dynamiques par AFM a grande vitesse. De plus, la fonctionnalisation
chimique ou biologique des pointes permet de mesurer de nombreuses interactions différentes, faisant
de ’AFM une boite a outils trés utile dans 'exploration de spécimens biologiques. C’est d’ailleurs la
méthode la plus utilisée en biomécanique cellulaire.

1.2.2 Piege optique

Le domaine des piéges optiques a débuté dans les années 70 avec Arthur Ashkin. Il a démontré que
les forces optiques peuvent déplacer et faire léviter des particules diélectriques micrométriques dans
lair et dans 1'eau [44]. Il a ainsi développé un systéme stable de piégeage 3D a base de rayons lasers
[45]. Ses travaux ont conduit aux pieges optiques a gradient de force a un seul rayon, appelés "optical
tweezers", qui sont employés de nos jours [46]. Ashkin et al. ont utilisé les pieges optiques dans un
grand nombre de mesures, allant du refroidissement et du piégeage d’atomes neutres [47] a la mani-
pulation de bactéries et de virus vivants [48]. De nos jours, les pieges optiques sont toujours utilisés,
aussi bien en physique qu’en biologie. La possibilité d’appliquer des forces de 'ordre du picoNewton
sur des particules micrométriques tout en mesurant des déplacements avec une précision nanométrique
(et méme en dessous) permet d’étudier les moteurs moléculaires au niveau cellulaire [49] ou encore
les propriétés mécaniques de polymeres et biopolymeéres (comme ’ADN) [50]. En parallele de toutes
ces applications, des recherches théoriques et expérimentales sur des aspects fondamentaux des pieges
optiques ont été menées [51].

Le principe d’'un piége optique consiste & focaliser tres étroitement un rayon laser en utilisant un
objectif a grande ouverture numérique (figureI.16) [51]. Les particules plus petites que la longueur
d’onde du faisceau laser développent alors un moment électrique dipolaire en réponse au champ élec-
trique de la lumiére et sont alors attirées par le gradient d’intensité vers le point focal. En fait, il y
a une compétition entre les forces dues au gradient d’intensité et la pression de radiation qui exerce
une force en direction de I’axe optique sur les particules par transfert du moment des photons aux
particules. Afin que le piége optique fonctionne, il faut donc que les forces dues au gradient d’intensité
soient plus importantes que la pression de radiation qui tend a éjecter les particules.

Les pieges optiques peuvent piéger des particules de 'ordre du nanometre [52] et exercer des forces
supérieures & 100 pN [53] avec une résolution de 100 aN [54]. Cette technique est donc trés intéressante
pour étudier des entités biologiques. Il existe différentes techniques pour étudier 'adhésion d’entités
biologiques (figure 1.17) [55]. Dans toutes les techniques, I’entité biologique est attachée d’un coté a une
microparticule qui est piégée optiquement. D’un autre c6té, 'entité biologique peut étre attachée a un
substrat (figurel.17a), & une autre microparticule manipulée par micropipette (figureI.17b) ou a une
autre microparticule elle aussi piégée optiquement (figurel.17¢). Dans tous les cas, I'entité biologique
exerce une force sur la microparticule piégée, ce qui a pour conséquence de déplacer la particule. Le
déplacement de la particule par rapport a sa position d’équilibre est alors mesuré et est relié a la force
exercée, en considérant le piege optique comme un ressort de raideur k, par F' = kAx, avec Az le
déplacement de la particule.

Le premier des cas ou I'entité biologique est attachée a un support est le plus simple & mettre en
place. Cependant, cette méthode est soumise a des dérives relatives du support et du piege optique a
cause d’'un échauffement de 'objectif, des fluctuations du laser ou d’un bruit acoustique. Mais il est
possible de réduire ce bruit a 0,1 nm [56] en mesurant de facon indépendante la position relative du
piége optique et du support. La configuration utilisant une micropipette permet des manipulations
plus polyvalentes de I'entité biologique et augmente la sensibilité en position. Cependant, cette confi-
guration est également soumise au méme bruit que dans le cas ou 'entité biologique est attachée a
un support a cause des connexions mécaniques de la micropipette. Enfin, la méthode utilisant deux
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F1GURE 1.16 — Principe d’un piége optique. Le gradient d’intensité a l'intérieur du faisceau
attire les particules vers le point focal alors que la pression de radiation tend a les éjecter le
long de l'axe optique. Il faut alors que le gradient de force domine afin de piéger les particules

[51).
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FI1GURE 1.17 — Différentes techniques pour étudier des entités biologiques par piégeage optique
a) ot cette derniére est attachée a une microparticule d’un coté et a un support de l'autre, b)
ot elle est attachée a deux microparticules, ['une piégée optiquement et [’autre manipulée par
micropipette et c) ou elle est attachée a deux microparticules piégées optiquement [55].

piéges optiques est la plus stable et réduit grandement le bruit mécanique [57]. Le bruit est alors di
aux fluctuations de la position relative des faisceaux laser a cause des courants d’air et a lieu pour les
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basses fréquences. Dans le but d’éliminer ce bruit, il faut alors travailler dans des gaz a faible indice de
réfraction, comme I’hélium (n =1,000035). Il est & noter qu’il est possible d’utiliser cette configuration
avec plus de deux piéges optiques [58].

Les piéges optiques sont tres utilisés pour suivre le mouvement de molécules comme, par exemple,
lors de la synthése d’ARN par la polymérase [59]. Pour cela, TARN polymérase est attachée a une
microparticule piégée et le bout de ’ADN libre est attaché a une autre microparticule piégée ou a un
support (figureI.18) [59]. Lors de la transcription de ’ADN;, la microparticule est alors poussée le long
du brin d’ADN par la polymérase. Ce mouvement est alors compensé en bougeant le piege optique
ou le support afin de garder la microparticule & la méme position dans le piege, et I'acquisition de la
transcription se fait alors a force constante.

\ransn'!;}‘:|r.=r1

F1GURE 1.18 — Enregistrement du mouvement de la polymérase lors de la transcription d’un
brin d’ADN. Le picge optique exerce une force sur une microparticule attachée a la polymérase.
Lors de la transcription, la polymérase bouge le long du brin d’ADN et donc la microparticule
bouge aussi. Afin de garder la microparticule a la méme position dans le picge optique, et donc
exercant toujours la méme force sur la polymérase, le support bouge en conséquence [59].

Les pieges optiques sont donc tres utilisés pour suivre le mouvement et pour exercer des forces
sur des molécules biologiques. Il est cependant également possible d’étudier les propriétés mécaniques
d’entités biologiques [60]. Dans le cas cité, la microparticule piégée est utilisée pour faire des mesures
d’indentations longitudinales sur un globule rouge (figurel.19). La valeur de I'indentation est alors
reliée a la force appliquée et au module d’Young du globule rouge. Une valeur de 12,85 Pa a été dé-
terminée. Il est également possible de faire des mesures d’indentations verticales (figure1.20) [61]. Les
auteurs de l'article cité ont ainsi montré que la rigidité de cellules épithéliales humaines (HBL-100)
dépend du substrat sur lequel elles se trouvent. Une autre méthode consiste a injecter des particules
a lintérieur d’une cellule et a suivre leurs mouvements dans la cellule en fonction de la force appli-
quée par le piege optique [62]. Les particules injectées dans le cas cité font 500 nm de diametre. Une
particule est alors mise en mouvement par le piege optique de facon sinusoidale et, connaissant la
force appliquée par le piege optique, il est possible de déterminer la constante de raideur du milieu
intracellulaire (figurel.21).

La résolution dans le déplacement d’une microparticule piégée optiquement atteint de nos jours
I’angstrom [63], voir méme en dessous. La configuration utilisant deux pieges optiques est complexe a
mettre en place, nécessitant des mécanismes pour controler précisément la position d’au moins un piege
optique et un environnement a faibles vibrations et stabilisé en température pour ’équipement. Les
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F1GURE 1.19 — Utilisation d’une microparticule piégée optiquement pour faire des mesures d’in-
dentation dans un globule rouge [60].
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FIGURE 1.20 — Représentation schématique de ’expérience avec a) le positionnement de la cellule
sous la microparticule piégée et b) I’élévation du support afin que la cellule interagisse avec la

microparticule. ¢) Image au microscope de la microparticule qui se trouve au-dessus de la cellule
[61].
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FI1GURE 1.21 — Ezpérience menée afin de déterminer les propriétés mécaniques intracellulaires.
a) Représentation des nanoparticules a l'intérieur de la cellule, b) mouvement sinusoidal du

piege optique ainsi que de la particule et ¢) détermination de la constante de raideur intracel-
lulaire en fonction de la fréquence [62].
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piéges optiques sont cependant capables d’exercer une large gamme de forces et de suivre le mouvement
d’une seule molécule en temps réel, et ce pendant des heures avec une précision atomique. Il est
également possible de faire des mesures d’indentations afin de déterminer les propriétés mécaniques
des cellules. Toutes ces mesures sont non invasives et font donc des pieges optiques un outil tres utile
pour I’étude d’entités biologiques.

1.2.3 Pinces magnétiques

Si 'on jette de la paille de fer dans un champ magnétique, on voit clairement les particules de
fer s’orienter suivant les lignes de champ et si I’'on bouge 'aimant qui crée le champ magnétique, les
particules de fer bougent avec le champ magnétique. Partant de se principe, Crick et Hughes ont eu
pour la premiere fois, en 1950, I'idée d’utiliser ’actionnement magnétique pour faire bouger et tourner
des particules magnétiques a l'intérieur du cytoplasme de cellules [64]. Quatre décennies plus tard,
Smith et al. et Strick et al. ont effectué une série d’expériences dans lesquelles une molécule d’ADN est
étirée [65] ou torsadée [66] par l'actionnement magnétique d’une particule magnétique. Ces travaux
ont ainsi permis d’établir les bases de la technique appelée pince magnétique.

Les techniques de pinces magnétiques sont basées sur la manipulation non invasive de particules
magnétiques par 'application d’un champ magnétique extérieur. De la méme maniére que pour les
pieges optiques, l'entité biologique d’intérét est attachée a la particule magnétique d’'un coté et a
un support de Pautre. Différentes configurations existent et sont présentées dans la figurel.22 [67].
Typiquement, cette technique requiert des aimants permanents ou des électroaimants ainsi qu’un
microscope optique pour suivre la particule magnétique dans le champ magnétique externe. Dans la
plupart des cas, les particules utilisées sont super-paramagnétiques, i.e. leur aimantation peut basculer
spontanément sous l'effet de la température, ou tres faiblement ferromagnétiques. Ce sont générale-
ment des nanoparticules de Fe3O4 ou de FeoOs contenues dans une matrice en polymere.

Une particule possédant un moment magnétique 1 dans un champ d’induction magnétique B est
soumise a un couple C=mxB qui tend a aligner le moment magnétique de la particule avec le
champ magnétique. S’il existe un gradient de champ magnétique, la particule est alors soumise a une
force dirigée vers la zone de plus haute intensité du champ magnétique (figurel.22a). C’est donc cet
effet qui est utilisé pour manipuler une particule magnétique et ainsi appliquer une force via cette par-
ticule sur une entité biologique. Des particules super-paramagnétiques sphériques avec une gamme de
diametres de 0,1 wum a 100 um et un large choix de surfaces chimiquement modifiées sont commercia-
lement disponibles. En revanche, il n’existe pas, a proprement parler, de systéme de pince magnétique
commercialement disponible. Les scientifiques construisent alors leurs propres systemes, donnant lieu
a un grand nombre de systémes différents et démontrant ainsi I'adaptabilité de la méthode. Chaque
systeme de pince magnétique correspond donc a un type de mesure particulier.

Les pinces magnétiques sont utilisées pour exercer des forces mais aussi des couples sur des entités
biologiques, ce qui en fait un outil unique. Les forces appliquées par cette technique vont de 1pN a
100 pN [68]. Cette force est considérée constante au vu des faibles déplacements de la particule ma-
gnétique et de la grande longueur caractéristique a partir de laquelle le gradient de champ magnétique
varie (~1mm). Les pinces magnétiques ne nécessitent donc pas de boucle de retour en force sophisti-
quée contrairement aux pieges optiques. Lors de 'application d’un couple, la rigidité angulaire de la
particule dans le champ magnétique peut aller de 100 pN.nm/rad~! & 1.10* pN.nm/rad ! [69].

Les particules magnétiques sont utilisées a la fois comme transducteur de force et comme sonde
de position. La position est déterminée par vidéo au microscope. La position dans le plan est d’abord
déterminée par traitement d’images [70, 71, 72]. Afin de déterminer la position verticale de la particule,
et donc la longueur d’un bout a 'autre de la molécule sondée, les figures de diffraction de la particule
sont utilisées. Avant ’expérience, une calibration est faite avec une particule attachée au support : la
position du plan focal de 'objectif du microscope est alors changée et la figure de diffraction (intensité
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FIGURE 1.22 — a) Les particules super-paramagnétiques contiennent des nanoparticules magné-
tiques dont le moment magnétique orienté aléatoirement s’oriente avec le champ magnétique
externe et une force attire la particule vers les fortes intensités du champ magnétique. Exemples
d’utilisation des pinces magnétiques avec des mesures b) d’étirement sur une molécule seule,
c) de forces de liaison entre molécules et d) de protéines transmembranaires. Application d’un
couple sur e) des protéines transmembranaires grice a une particule ferromagnétique ou f) sur
une molécule en créant un champ magnétique tournant. g) Une sonde hybride composée d’une
particule et d’une tige permet d’appliquer un couple. h) Un piége magnétique qui permet d’ap-
pliquer un mouvement de torsion grace a un aimant attaché sur le coté d’un aimant circulaire.
Observation de la rotation de la molécule i) en attachant une particule fluorescente ou j) en
observant la rotation libre de la particule magnétique [67].

et taille) est enregistrée en fonction de la position du plan focal par rapport a la particule (figure1.23)
[73]. Pendant les expériences, la figure de diffraction de la particule est alors comparée avec les pro-
fils enregistrés et la position verticale peut ainsi étre déterminée en temps réel avec une précision
de l'ordre de 10 nm. La limite de résolution en position provient principalement des fluctuations ther-
miques intrinseques de la particule et de la résolution de la caméra qui permet de visualiser la particule.

Bien que les mesures effectuées par pince magnétique souffrent généralement d’une faible cadence,
il est possible d’effectuer des mesures en parallele (figure [.24) [74], contrairement a I’AFM et aux pieges
optiques. Ribeck et Saleh ont montré pour la premieére fois en 2008 la manipulation et la mesure de 34
brins d’ADN en paralléle [75]. La force pour manipuler les particules est calibrée individuellement pour
chaque particule. Par la suite, un plus grand nombre de particules ont été manipulées simultanément
(jusqu’a 357) [74]. Dans un premier temps, faire des mesures en paralléle signifie qu’il faut pouvoir vi-
sualiser un grand nombre de particules, et donc cela nécessite de réduire le grossissement de ’objectif,
mais cela conduit & une perte de résolution, ou d’utiliser une caméra plus large, ce qui est préférable.
De plus, les particules qui sont visualisées sont attachées & la molécule d’intérét qui est elle-méme
attachée a un support. Pour augmenter le nombre de mesures simultanées, il faut donc augmenter
la densité de particules attachées aux molécules. Le protocole standard d’attachement des particules
aux molécules meéne a un faible ratio (= 5% [76]) de particules attachées par rapport au nombre de
particules visibles. Dans la référence [74], la surface est structurée par impression par microcontact
afin d’obtenir un arrangement régulier de molécules d’ADN et ainsi optimiser I'attache des particules
magnétiques. Il reste ensuite le probleme de pouvoir suivre simultanément et en direct la position dans
I’espace de chaque particule. Cela est réalisable lorsque le nombre de particules est raisonnable comme
dans [75] ot 34 particules sont suivies. En revanche, pour un grand nombre de particules, cela devient
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dZ=1pum

FiGUuRrE 1.23 — Figures de diffraction de la particule attachée au support en fonction de la
distance relative du plan focal de l'objectif [73].

compliqué et une méthode consiste a enregistrer les images et a les traiter apres la mesure [74]. Avec
I’évolution des caméras et des vitesses de calculs, le suivi de 1000 particules sera siirement possible
dans les années a venir.

La simplicité d’utilisation des pinces magnétiques ainsi que leur implémentation aisée en font un
outil intéressant pour I’étude de molécules. De plus, leur capacité pour appliquer des couples les diffé-
rencie des autres techniques de mesures. Il reste cependant a optimiser les mesures en parallele avec des
routines de mesures pour étudier jusqu’a 1000 molécules en méme temps. Les pinces magnétiques sont
tres utilisées dans 1’étude de molécules d’ADN pour appliquer des forces ou des couples [77, 78, 79].
Mais elles peuvent aussi étre utilisées pour étudier des cellules [80], méme si ce n’est pas leur utilisation
premiere.

FIGURE 1.24 — Représentation schématique de pinces magnétiques. a) Manipulation d’une mo-
lécule d’ADN seule, b) manipulation en paralléle de plusieurs molécules d’ADN et c¢) représen-
tation du systéme complet avec visualisation des particules magnétiques [74].
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Dans la derniere référence citée, les auteurs utilisent une pince magnétique afin d’appliquer une
tension au niveau de récepteurs trans-membranaires de cellules F9 de carcinome embryonnaire et de
cellules de souris F9 Vin (-/-). Les forces appliquées peuvent aller de 10 pN a 1 nN. Le principe utilise
une microbille magnétique attachée a la cellule qui permet d’appliquer la force voulue via la pince
magnétique (figurel.25a). La cellule applique alors une force en retour qui déplace la microbille. Le
déplacement de la microbille est alors mesuré optiquement (figureI.25b). Il résulte de cette étude
que le déplacement de la microbille est plus important pour les cellules F9 Vin (-/-) (déficientes en
vinculine), ce qui traduit le fait qu’elles sont moins rigides que les autres cellules de cette étude.

30 r.a__.}
- et
> F9 Vin (-F) b

Percent of Beads
With Such Displacement

FIGURE 1.25 — a) Image d’une cellule F9 Vin (-/-) attachée a une microbille (dans le coin
supérieur droit). b) Distribution du déplacement de la microbille di a la force appliquée par la
cellule en réponse da une force de 180pN [80].

1.2.4 Aspiration par micropipette

Deés 1954, Mitchison et Swann ont eu 'idée d’'un appareil de microaspiration, appelé "cell elas-
timeter" [81], dans le but d’étudier les propriétés surfaciques de cellules, ce qu’ils ont fait en 1955
sur une cellule d’oursin [82]. Une décennie apres, Rand et Burton ont amélioré cette technique afin
d’étudier les propriétés mécaniques des membranes de globules rouges [83]. Dans les années 70 et
80, cette technique a été sophistiquée et utilisée pour de nombreuses études. Depuis, cette technique
est toujours tres répandue grace a sa simplicité, bien que cela requiert une analyse et un traitement
des images non triviaux. De plus, elle est non destructive, ce qui permet de répéter les mesures sur
un méme échantillon [84]. L’aspiration par micropipette s’applique généralement sur des cellules non
adhérentes et possédant une grande symétrie sphérique [85].

Le principe de cette technique consiste a observer la déformation d’une cellule lorsque celle-ci est
aspirée dans une micropipette (figure1.26) [86]. Un systéme complet pour appliquer cette technique se
compose traditionnellement de micromanipulateurs pour positionner la micropipette, d’un générateur
de pression, d’un capteur qui mesure la pression de succion et d’un microscope optique pour observer
la déformation des cellules. Dans les premiéres applications de cette technique, le paramétre mesuré
était la projection de la longueur de la cellule a l'intérieur de la micropipette (figurel.27) [86]. Afin
de traduire cette déformation en propriétés mécaniques, des modeles théoriques ont été développés, se
focalisant sur un parametre d’intérét.

Les systémes de manipulation par micropipette constituent un moyen économique et simple pour
manipuler des cellules sous microscope. Grace au développement des micromanipulateurs 3D qui per-
mettent le contréle du mouvement des micropipettes, ces systémes sont devenus populaires dans 1I’étude
de la cellule unique. La grande gamme de diametres disponibles pour les micropipettes (& partir de
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FIGURE 1.26 — Représentation du principe du systéme d’aspiration par micropipette [86].
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FIGURE 1.27 — Ezemple de déformation de cellules par aspiration par micropipette [86].

1 pum) permet d’étudier tout type de cellule. Les techniques basées sur les micropipettes ont permis
de déterminer une grande variété de propriétés de systemes cellulaires, comme le module d’Young
de cellules endothéliales (4kPa) [87] et de chondrocytes (6,5kPa) [88], le module de cisaillement
de cellules endothéliales bovines (1074 pN/um) [89], la viscosité de la membrane de globules rouges
(3.107* Pa.s.um) [90] ou encore la tension corticale de neutrophiles (3,5.107° pN/um) [91].

Pour que l'aspiration par micropipette permette de déterminer des propriétés mécaniques a partir
de la déformation des cellules, il faut pouvoir relier cette derniere a la différence de pression appliquée.
Dans ce but, Theret et al. ont développé le modele appelé "half-space model" [87]. Dans ce modéle,
I’entité biologique est supposée étre un milieu élastique homogéene, isotrope et incompressible sous
Peffet de faibles contraintes. Il est alors possible de relier la différence de pression AP et la longueur
aspirée L par :

L 3AP

d = %—E¢(77) (L.7)
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avec d le diametre intérieur de la micropipette, E le module d’Young de ’entité biologique, n le ratio
entre I’épaisseur et le rayon intérieur de la micropipette et ¢(n) un facteur sans dimension appelé "wall
function". Theret et al. ont développé deux modeles analytiques afin d’estimer cette "wall function'.
Par la suite, cette théorie a évolué par une estimation numérique de la "wall function" [92] et il a été
notamment montré que la friction entre la pipette et ’échantillon ne joue aucun réle. Ce modele a
également été étendu en prenant en compte ’épaisseur de la membrane de U'entité biologique [93, 94].
Le "half-space model" a été tres largement adopté afin de déterminer la rigidité d’entités biologiques
[95, 96]. Cependant, ce modeéle présume une incompressibilité de l'entité biologique, ce qui implique
un coefficient de Poisson égal a 0,5. Récemment, Esteban-Manzanares et al. ont développé une mé-
thode pour mesurer a la fois le module d’Young et le coefficient de Poisson [97]. Pour cela, les auteurs
prennent en compte la longueur d’étirement de la cellule L, mais également la réduction du diametre
ADy de la cellule en dehors de la pipette (figure1.28).

AP/E=10 AP/E = 5-10 AF/E=0.03
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Fi1GURE 1.28 — Simulation de la déformation d’une cellule par aspiration par micropipette avec
la définition des différents paramétres d’intérét [97].

Les avancées scientifiques actuelles dans le domaine de ’aspiration par micropipette consistent a
améliorer les modeles théoriques afin de prendre en compte plus de parametres et ainsi caractériser au
mieux l'entité biologique. De plus, cette technique requiert beaucoup de manipulations et d’habilité de
la part d’un utilisateur. C’est pourquoi des scientifiques travaillent a 'automatisation des mesures afin
de transformer la mesure en un systéme "point-and-click" [98]. La mesure devient alors indépendante
vis-a-vis de l'utilisateur et l'aspiration des cellules, I’acquisition des images ainsi que leur traitement
se font de facon automatique.

L’aspiration par micropipette est donc une technique tres répandue dans I’étude des cellules uniques
car c’est un systeme simple et peu colteux a mettre en place. Cette technique permet de détermi-
ner les propriétés mécaniques globales de cellules comme le module d’Young, la viscosité ou encore
le coefficient de Poisson. Cependant, cette méthode nécessite des modeles théoriques qui comportent
des hypotheses qui ne sont pas toujours applicables (comme l'incompressibilité des cellules), et cela
nécessite également un traitement d’images performant afin de bien évaluer la déformation de la cellule.

Afin d’avoir une vue d’ensemble sur ces quatre techniques de mesure (AFM, piege optique, pince

magnétique et aspiration par micropipette), le tableaul.1 présente un récapitulatif des propriétés que
permettent de mesurer ces techniques, ainsi que leurs avantages et inconvénients.
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I[.2.5 D’autres techniques

Les quatre techniques qui ont été présentées (AFM, piége optique, pince magnétique et aspiration
par micropipette) sont stirement les techniques les plus utilisées dans I’étude des propriétés mécaniques
des cellules. Il existe cependant d’autres techniques qui vont étre brievement décrites dans ce qui suit.

Microscopie acoustique

La microscopie acoustique appliquée a I'étude de cellules a débuté en 1979 avec les travaux de
Johnston et al. [99]. Dans ces travaux, les auteurs ont été capables de visualiser la structure interne
de cellules. Depuis, cette technique a été améliorée et continue d’étre utilisée. Le principe est le sui-
vant (figure.29) : des ondes acoustiques sont envoyées sur ’entité biologique d’intérét apres avoir été
focalisées par une lentille acoustique. Des ondes sont réfléchies par la surface de I'entité biologique
alors que d’autres la traversent et sont ensuite réfléchies par le substrat. Les délais de retour des
ondes réfléchies sont donc différents et servent a déterminer les propriétés de I’entité biologique. Il est
également nécessaire d’avoir un signal de référence sans ’entité biologique.

Acoustic Lens

Cell

Substrate

FIGURE 1.29 — Représentation schématique de la microscopie acoustique. Les ondes acoustiques
envoyées sur la cellule sont réfiéchies par le substrat, la surface de la cellule et au niveau de
Uinterface cellule/substrat avec des délais ty, t1 et to respectivement. Ces délais sont mesurés
et servent a déterminer les propriétés internes de la cellule [100].

Cette technique est non invasive et il n’y a, a proprement parler, aucune interaction avec la cellule,
si ce n'est les ondes acoustiques qui la traversent. De plus, cette technique permet de déterminer
I’épaisseur, I'impédance acoustique, la vitesse de 'onde, la densité, le module de compressibilité ainsi
que l'atténuation due au milieu traversé avec une seule série de mesures [100]. La fréquence des ondes
utilisées se trouve généralement entre 100 MHz et 1 GHz et la résolution approche le micrometre a
1 GHz. La microscopie acoustique est utilisée pour imager et déterminer des propriétés physiques et
mécaniques de cellules vivantes et peut servir a discriminer des cellules [101].

Microlames

Les expériences effectuées avec des microlames sur des cellules seules ont débuté en 1997 avec
les travaux de Thoumine et Ott [102]. Dans le principe, la cellule est coincée entre deux lames de
verre : une tres rigide et l'autre plus flexible (figure1.30) [103]. Il est alors possible de faire des tests
en compression ou en tension sur une cellule. Dans la figure .30, la cellule est étirée avec une force
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constante. Par visualisation directe de la déformation de la cellule, il est possible de déterminer son
allongement en fonction du temps.

F1GURE 1.30 — Manipulation d’une cellule par microlames. La cellule applique une force qui
tend a défléchir la lame moins rigide (celle du dessus). Dans le cas présenté, la lame rigide est
déplacée vers le bas afin de garder une déflexion constante de la lame flexible, ce qui se traduit
par Uapplication d’une force constante sur la cellule [103].

Il est également possible, par exemple, de suivre ’évolution de la force appliquée par la cellule au
fur et & mesure qu’elle s’étend (figurel.31) [104]. Plus la cellule s’étend, plus elle applique une force
importante, ce qui se traduit par une déflexion plus importante de la lame flexible. Cette expérience a
été menée pour deux lames flexibles ayant des rigidités différentes. On voit sur les courbes que la cellule
s’adapte a la rigidité de la lame flexible et applique une plus grande force lorsque la rigidité est plus
grande. La technique des microlames est surtout utilisée pour mesurer les forces d’adhésion de cellules.
Mais elle peut aussi servir a déterminer des propriétés mécaniques comme le module d’élasticité du
noyau des cellules [105].

Cell Traction Force (nN)
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Time (s)

FiGURE L[.31 — Mesure de la force générée par la cellule lorsqu’elle s’étend entre deuz lames.

La cellule applique une plus grande force lorsque la rigidité de la lame flexible est plus grande
[104].
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Déformation microfluidique

La méthode de la déformation microfluidique consiste a faire passer une cellule a travers un canal
dont la section est plus petite que la cellule. La cellule doit alors se déformer pour passer dans le canal,
ce qui est révélateur de sa rigidité. Une conception simple consiste en deux réservoirs contenant des
cellules reliés par un canal. Par I'application d’une différence de pression entre les deux réservoirs, les
cellules sont attirées vers le canal. Lorsqu’une cellule se présente a I’entrée du canal, elle va étre aspirée
dans le canal grace a la différence de pression. Se faisant, elle se déforme, voyage le long du canal et
arrive dans autre réservoir. Il a été montré qu’il est possible de différentier des cellules saines de
cellules cancéreuses par cette technique [106]. En effet, si leurs vitesses a l'intérieur du canal sont les
mémes, le temps que les cellules mettent pour entrer dans le canal est lui différent (figurel.32). Cela
permet donc de discriminer certains types de cellules ou des cellules infectées [107]. Il est possible de
jouer sur la structure des canaux pour, par exemple, ajouter des zones de relaxation ou la cellule n’est
plus contrainte, ce qui améliore la discrimination des cellules [108]. Cette technique n’est cependant
pas utilisée pour mesurer la rigidité des cellules.

F1GURE 1.32 — Visualisation d’une cellule a ’entrée du canal a différents temps. La durée totale
nécessaire pour entrer dans le canal n’est pas la méme pour des cellules saines et des cellules
cancéreuses faisant la méme taille [106].

Etirement optique

L’étude des pieges optiques montre qu’il est possible de capturer une particule diélectrique en
utilisant un faisceau laser et, en attachant cette particule a une cellule, il est possible d’appliquer des
forces sur la cellule. La technique d’étirement optique ressemble aux pieges optiques excepté le fait
qu’elle nécessite deux faisceaux laser mais ne nécessite pas de particule extérieure a la cellule. En
effet, quand un objet diélectrique, ce qui inclut les cellules, est placé entre deux faisceaux laser non
focalisés, le total des forces appliquées sur I’'objet est nul mais les forces surfaciques sont elles additives
(figure 1.33) [109]. Cela résulte en I'immobilisation de I'objet et en son étirement s’il est suffisamment
élastique.

Cette technique a probablement été utilisée pour la premiere fois sur des cellules en 2001 par Guck
et al. (figurel.34) [110]. Les auteurs ont ainsi pu déterminer le module de cisaillement des globules
rouges. Depuis, d’autres mesures des propriétés mécaniques de cellules ont été étudiées par étirement
optique comme dans [111]. Cette technique permet donc d’étudier des cellules sans contact direct et
sans endommager les cellules. En effet, comme les faisceaux laser ne sont pas focalisés, les radiations
que subit la cellule sont réduits car la densité de puissance est amoindrie.

Imagerie opto-acoustique

Une technique récente a été développée par B. Audoin de I'Institut de Mécanique et d’Ingénie-
rie (I2M) de Bordeaux et par M.-C. Durrieu de Uinstitut de Chimie et Biologie des Membranes et
Nano-objets (CBMN) de Bordeaux [112]. Les travaux cités présentent la premiere utilisation de la
technique d’acoustique picoseconde pour ’analyse des propriétés mécaniques cellulaires a une échelle
subcellulaire. Le principe de cette technique utilise un laser femtoseconde qui envoie des pulsations sur

32



CHAPITRE 1. DE LA BIOMECANIQUE CELLULAIRE AUX MEMS

FI1GURE 1.33 — Vue schématique des forces appliquées a la particule piégée entre les deuz fais-
ceauzx laser. a) Les deux faisceauz sont parfaitement alignés et la particule se trouve dans l'axe
des deuzx faisceaux : les forces surfaciques sur la particule sont donc identiques de part et d’autre
de la particule, résultant en une force totale nulle. b) La particule n’est pas dans 'axe optique
des deuz faisceaux laser, ce qui implique que les forces surfaciques ne sont plus symétriques et
donc la résultante des forces n'est plus nulle (grosse fleche bleue) [109].

15 mW 30mwW 50 mW 80 mwW 110 mW

0g =0.19 Nm2 0y = 0.38 Nm™? Op = 0.64 Nm~ 0p = 1.02 Nm2 0p = 1.47 Nm2

Fi1GURE 1.34 — Déformation d’un globule rouge par étirement optique pour différentes puissances
optiques, et donc pour différentes contraintes mécaniques [110].

un substrat en titane sur lequel se trouve la cellule d’intérét (figure1.35). La couche de titane absorbe
alors cette énergie et, grace a la conversion thermoélastique, émet des ondes acoustiques, servant ainsi
de transducteur opto-acoustique. Les ondes acoustiques se propagent a travers la cellule et sont réflé-
chies en fonction des propriétés mécaniques des différents constituants de la cellule. Cette méthode
permet donc d’obtenir des images acoustiques qui sont images des propriétés mécaniques de la cellule
ainsi que des forces d’adhésions a 'interface cellule/titane avec une résolution inférieure au micrometre.

La microscopie opto-acoustique a été utilisée pour étudier des cellules souches mesenchymateuses
(hMSC). La figure .36 montre les images acquises pour deux régions de la cellule : une région autour
du noyau (colonne de gauche) et une région autour du lamellipode (colonne de droite) pour différentes
fréquences des pulsations du laser. Les images sont comparées avec des images optiques classiques.
On remarque que le contraste n’est pas le méme en fonction de la fréquence des ondes. Pour une
fréquence donnée, la différence de contraste correspond & une différence d’impédance acoustique, ce
qui est révélateur des propriétés mécaniques. A 10 GHz, le noyau est trés visible ainsi que la structure
fibreuse du lamellipode. A 30 GHz, le noyau n’est plus visible mais on distingue toujours les contours
de la cellule et, pour la partie proche du lameliipode, on observe des sites d’adhésion de la cellule avec
le substrat. En revanche, a 85 GHz, seuls les contours de la cellule sont visibles. On obtient donc des
informations sur les propriétés mécaniques subcellulaires ainsi que sur les forces d’adhésion de maniere
non invasive et avec une résolution inférieur au micrometre grace a cette technique innovante.
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FIGURE 1.35 — Représentation du principe du microscope opto-acoustique. Deux lasers sont
utilisés afin de créer des ondes acoustiques a large bande et détecter les ondes réfléchies [112].

Suivi de ’adhésion des cellules

Une propriété qui peut étre intéressante a évaluer est le suivi de I'adhésion de cellules sur une
surface en fonction des propriétés physiques et/ou chimiques de cette surface. En effet, cela peut ren-
seigner sur 'affinité qu’ont les cellules avec certaines protéines ou avec certains matériaux ainsi que
sur le processus d’adhésion des cellules. Dans ce domaine, de nombreuses études sont faites grace a
'utilisation de la microbalance a quartz (QCM). La QCM est, depuis les travaux de Sauerbrey [113],
trés connue et utilisée dans les évaporateurs afin de suivre et déterminer 1’épaisseur déposée du maté-
riau évaporé. Le principe repose sur la diminution de la fréquence de résonance du quartz lorsqu’un
matériau est déposé dessus. Connaissant la masse volumique du matériau en question et la surface du
quartz, il est alors possible de déterminer 1’épaisseur déposée.

Parmi les premiers travaux utilisant la QCM pour 1’étude de ’adhésion de cellules, on trouve ceux
de G. Wegener et al. en 1998 [114]. Les auteurs ont ainsi suivi I’adhésion de trois types de cellules :
deux types de cellules épithéliales notés MDCK-I et MDCK-II et un type de fibroblastes noté Swiss
3T3 (figurel.37). On peut remarquer dans un premier temps que la fréquence de résonance de la
QCM ne suit pas une décroissance monotone et que, notamment pour les plus fortes concentrations
de cellules, la fréquence remonte un peu apres 100 minutes d’incubation et a tendance a redescendre
par la suite. De plus, I’écart maximal en fréquence n’est pas le méme en fonction du type de cellule.
Les auteurs ont également observé 'influence de trois peptides (RGD, SDGRG et GRGDS) sur la
vitesse d’adhésion des cellules MDCK-II. Si la séquence SDGRG ne semble pas affecter la vitesse
d’adhésion des cellules, la séquence GRGDS semble inhiber ’adhésion des cellules. Ces premiers tra-
vaux ont permis de montrer le potentiel de la QCM pour I’étude de 'adhésion de cellules en temps réel.

Apres ces premiers travaux, d’autres études sur I’adhésion des cellules ont vu le jour. On peut citer
par exemple les travaux de M. S. Lord et al. [115]. Les auteurs mesurent a la fois les changements de
fréquence de la QCM et les pertes. Ces deux parametres dépendent de la masse déposée ainsi que des
propriétés viscoélastiques et de la forme des cellules. Leur étude consiste & étudier comment une cellule
remodele la surface sur laquelle elle adhere en générant des protéines structurales en fonction de la
protéine qui recouvre la surface de la QCM. Ils ont ainsi utilisé trois protéines différentes (albumine,
fibronectine et sérum) sur deux surfaces différentes (tantalum et polystyréne oxydé). Ils ont également
utilisé deux types de cellules : des fibroblastes non traitées et d’autres traitées avec de la cyclohexi-
mide qui empéche la production de la protéine structurale. Leurs conclusion sont que le procédé de
remodelage est unique et dépendant de la protéine sur laquelle adhérent les cellules ainsi que de la
surface sous-jacente. De plus, les cellules traitées avec la cycloheximide semblent adhérer sur la surface
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FIGURE 1.36 — Images d’une cellule hMSC proche du noyau (colonne de gauche) et proche du
lamellipode (colonne de droite). La premiére ligne correspond a des images optiques classiques.

Les six autres images ont été acquises par microscopie opto-acoustique pour des fréquences de
10 GHz, 30 GHz et 85 GHz [112].

sans remodeler cette derniére, confirmant la non production de la protéine structurale.

La microbalance a quartz est donc une technique de mesure qui peut s’adapter a I’étude de I’adhé-
sion de cellules en temps réel et peut permettre de mieux comprendre les mécanismes d’interaction
entre les cellules et la surface d’adhésion. D’autres travaux peuvent étre cités dans ce domaine d’étude
[116, 117].

De nombreuses études sont faites sur le suivi de 'adhésion de cellules a 'aide de la QCM. Cepen-
dant, des mesures d’impédance peuvent également étre utilisés dans ce but. Un premier exemple est
les travaux de J. M. Atienza et al. ou une matrice de capteurs est utilisée afin de suivre I’adhésion
et ’étalement de cellules fibroblastes NIH3T3 (figure 1.38) [118]. Le systéme développé comporte plu-
sieurs capteurs (figure.38a) composé eux-mémes d’une matrice de microélectrodes. Le principe de la
mesure repose sur le changement d’impédance électrique lorsqu’une cellule adhere sur les électrodes.
Afin de quantifier les changements d’impédance, les auteurs utilisent ce qu’ils appellent I'indice de
cellule (cell index) noté CI qui correspond a :

- Rcell(fi)
o= (R ) )
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FI1GURE 1.37 — Mesure de [’écart en fréquence de la QCM en fonction de la durée dincubation
des cellules pour les cellules a) MDCK-II, b) MDCK-I et c¢) Swiss 3T3. Pour chaque graphe,
la premiere courbe représentée par des cercles vides correspond a la mesure sans cellule. Les
autres courbes correspondent a des mesures pour différentes concentrations de cellules, allant
de 5.10* cellules/cm? a 1,5.10° cellules/cm? [114].

avec Ry(f) la résistance d’une électrode sans cellule et R..;;(f) la résistance avec présence d’une cellule.
Ces résistance dépendent de la fréquence et N est le nombre de fréquences auxquelles la résistance est
mesurée.

En utilisant cette technique, 'adhésion et ’évolution des cellules NIH3T3 ont été suivies pour
deux types de protéines d’adhésion : la fibronectine et la poly-L-lysine (figure I.39a). On remarque que
I’indice de cellule n’augmente que légérement en ce qui concerne la poly-L-lysisne et semble évoluer
plutét linéairement avec la durée d’incubation. En revanche, avec la fibronectine, 'indice de cellule
augmente rapidement pour atteindre un maximum aux alentours de 1h15 d’incubation et pour ensuite
diminuer légérement (cela correspond aux résultats de la QCM de la référence [114] dans la forme
de la courbe). Une plus grande élévation de l'indice de cellule signifie que plus de cellules adhérent
sur la surface et/ou que les cellules s’étalent plus facilement. Afin de visualiser la forme des cellules,
des images au microscope fluorescent ont été prises pour différentes durées d’incubation (figure 1.39b).
On observe que les cellules incubée sur la poly-L-lysine sont restées rondes alors que celles incubées
sur la fibronectine se sont bien étalées. Cela explique la différence de forme des deux courbes ou
la mesure faite avec la poly-L-lysine n’est due qu’au nombre de cellules alors que celle effectuée avec
la fibronectine prend également en compte 1’étalement des cellules qui fait augmenter I'indice de cellule.

Dans cette méme étude, les auteurs étudient également I'influence de la protéine-tyrosine kinases
de la famille Src qui est connue pour participer a 'attachement et a ’étalement des cellules. Des

36



CHAPITRE 1. DE LA BIOMECANIQUE CELLULAIRE AUX MEMS
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FIGURE 1.38 — a) Représentation du systéme de mesure comprenant plusieurs capteurs. Chaque
capteur est composé d’une matrice de microélectrodes servant da la détection des cellules. b)
L’adhésion d’une cellule commence avec une forme ronde pour la cellule, puis cette derniére
opére des changements de forme et s’étale sur un plus grand nombre d’électrodes. Ce faisant,
la cellule interagit avec plus d’électrodes, ce qui augmente l'impédance mesurée. [118].
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FIGURE 1.39 — a) Mesure de l'indice de cellule en fonction de la durée d’incubation des cellules
et pour deuzx recouvrement de la surface avec de la fibronectine et de la poly-L-lysine. b) Image
au microscope fluorescent des cellules a différentes durées d’incubation aprés fixation [118].

cellules ont été traitées avec du diméthylsulfoxyde (DMSO) et servent de mesure de controle, alors
que d’autres cellules ont été traitées avec du PP2 qui est un inhibiteur de la protéine-tyrosine kinases
Src. Les résultats sont présentés sur la figure [.40. On observe effectivement qu’en présence de la PP2
les cellules adhérent moins bien sur la surface que sans cet inhibiteur, confirmant I'importance de la
protéine-tyrosine kinases Src dans le processus d’attachement et d’étalement des cellules.

Dans la méme idée, Prakash et al. ont étudié I’adhésion de cellules en utilisant des capteurs ca-
pacitifs basés sur la technologie CMOS (Complementary Metal Oxide Semiconductor) [119]. II ont
ainsi suivi ’adhésion de cellules bovines musculaires BAOSMC et les résultats sont présentés sur la
figure[.41. On observe qu’il existe une premiere durée de sédimentation des cellules pour laquelle la
capacité ne varie pas. Quand les cellules commencent a adhérer, la capacité augmente et atteint une
valeur maximale lorsque les cellules ont fini d’adhérer. Deux remarques peuvent étre faites concernant
ces mesures : la premiere est que les durées de sédimentation et d’adhésion sont différentes pour les
six mesure effectuées. De plus, contrairement aux résultats de la QCM [114] et de la mesure de la
résistance [118], on ne retrouve pas la phase ou la courbe descend (ou monte) aprés avoir atteint une
valeur maximale (ou minimale). Cela semble montrer que le capteur capacitif développé n’est pas
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F1GURE 1.40 — Mesure de l'indice de cellule en fonction de la durée d’incubation pour des cellules
traitées avec le PP2 et des cellules non traitées [118].

sensible aux mémes propriétés, notamment a 1’étalement des cellules.
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FI1GURE 1.41 — Mesure de la capacité en fonction de la durée d’incubation de cellules BAOSMC
pour siz capteurs différents [119].

Ces travaux montrent le potentiel des mesures d’impédance pour ’étude et le suivi en temps réel
de I'adhésion des cellules sur une surface. Lors de I’adhésion des cellules, la premiere caractéristique
mesurée est le nombre de cellules qui adhérent, puis vient ’étalement des cellules qui influence aussi
les différents systémes de mesures. Il faudrait pouvoir réussir a décorréler ces deux informations pour
mieux comprendre le procédé d’adhésion des cellules.

Le tableau .2 permet de visualiser ce que permet de mesurer chacune des techniques mentionnées
précédemment (hormis les quatre techniques principales).

1.2.6 Conclusions

Bien que I’étude des cellules ne soit pas chose aisée, il existe un grand nombre de différentes
techniques qui permettent 1’étude de leur biomécanique. D’autres techniques n’ont pas été citées
comme ['utilisation d’un écoulement liquide pour appliquer une contrainte de cisaillement aux cellules
[120]. Toutes ces techniques permettent d’étudier différents aspects de la biomécanique des cellules et
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’ Technique de mesure \ Caractéristique mesurée ‘
e Densité
Microscopie acoustique e Impédance acoustique

e Module de compressibilité

e Caratographie des propriétés mécaniques
Microscopie opto-acoustique subcellulaires
e Cartographie des forces d’adhésion

e Forces générées

Microlames
e Déformabilité

e Déformabilité

Microfluidique
4 e Discrimination de cellules

e Module de cisaillement

tirement optique e Propriétés viscoélastiques

QCM / Mesure d’impédance e Suivi de 'adhésion de cellules
e Masse

TABLE 1.2 — Récapitulatif des propriétés mesurées pour les autres techniques de mesure.

de mieux comprendre le role que jouent les propriétés mécaniques dans les fonctions des cellules. Parmi
les techniques évoquées, I’AFM est stirement I'outil le plus polyvalent : il permet d’imager une cellule
tout en mesurant une cartographie des propriétés mécaniques, le tout en milieu liquide. Mais ’AFM
connait également ses limites, comme le temps d’acquisition important, et il ne peut pas, par exemple,
appliquer un couple sur les cellules. De plus, ’AFM permet de mesurer des propriétés mécaniques de
surface mais ne peut pas mesurer, par exemple, la distribution des forces générées par une cellule.
C’est pourquoi d’autres techniques sont développées, comme les pinces magnétiques, et notamment
les MEMS qui sont décrits dans la section I.3.

1.3 Utilisation des MEMS

1.3.1 Généralités sur les MEMS

L’acronyme MEMS signifie MicroElectroMechanical Systems (microsystémes électromécaniques
en francais). Le développement des MEMS a débuté dans les années 70, en s’appuyant notamment
sur la technologie de la microélectronique déja existante pour le silicium. Ce domaine a alors connu
un développement tres rapide et des MEMS sont commercialisés dés les années 80, notamment des
capteurs de pression. De nos jours, les MEMS sont omniprésents car la quasi totalité des systemes
actuels nécessite des capteurs et/ou des actionneurs de trés petite taille, ce que sont les MEMS.

Les MEMS sont des systémes de petite taille (de la dizaine de micromeétres au millimetre) avec
au moins une dimension micrométrique. Comme leur nom l'indique, ce sont des systémes électromé-
caniques. Cela veut dire qu’ils font la transduction du domaine électrique vers le domaine mécanique,
et vice versa. Les MEMS sont utilisés en tant qu’actionneurs et en tant que capteurs. Dans les appli-
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cations actionneurs, un signal est appliqué au MEMS qui le transforme en un mouvement mécanique.
Ce signal est tres souvent électrique, mais I'actionnement peut aussi se faire grace a la température,
un signal optique ou encore un signal électromagnétique. Dans les applications capteurs, il se produit
leffet inverse, a savoir qu'un mouvement mécanique di a Uinteraction entre ’entité a mesurer et le
MEMS crée un signal qui est mesuré. Ce signal est généralement un signal électrique, mais il peut
également étre optique.

Le but ici n’est pas de développer toute la théorie sur les MEMS mais plutot d’avoir un apercu de
leur fonctionnement et de leur utilisation afin de comprendre leur intérét. Pour plus de précisions, il
est possible de se référer a [121, 122, 123, 124].

Types de MEMS

Il existe essentiellement trois types de structures mécaniques de MEMS (figure.42) : les leviers,
les ponts et les membranes. Les leviers sont des structures encastrées mécaniquement a une extrémité
et libre de I'autre. Les ponts sont des structures encastrées aux deux extrémités, et les membranes
sont des structures encastrées sur tout leur pourtour ou, du moins, a plusieurs endroits.

FIGURE .42 — Les trois types de MEMS : a) un levier ( source : http ://www.microchem.com),
b) un pont (source : hitp ://www.nanodiamond.co.uk) et c¢) une membrane ( source
http ://montes.phelma.grenoble-inp.fr).

Les MEMS de type pont sont trés utilisés comme actionneur pour réaliser des interrupteurs [125,
126] mais ils ne sont pas couramment utilisés comme capteur. On trouve beaucoup de MEMS de type
membrane dans les micropompes, ou une fine membrane est actionnée afin de créer une dépression
puis une surpression et ainsi assurer la fonction d’une pompe. C’est par exemple ce qui est utilisé
dans les imprimantes a jet d’encre. Les membranes sont également utilisées dans des applications
de type capteur, comme par exemple pour réaliser un capteur de pression [127]. Enfin, les MEMS
de type levier sont probablement les plus utilisés pour les applications de type capteur. Les leviers
présentent 'avantage d’étre facilement réalisables et les équations associées & leurs modes de résonance
sont également facilement abordables. A titre d’illustration, les leviers sont utilisés dans ’AFM, pour
des capteurs de force [128], de masse [129] ou encore pour la détection de gaz [130]. Etant donné que
les MEMS de type levier sont utilisés dans cette étude, une attention particuliere sera portée pour ces
derniers dans ce qui suit.

Modes statique et dynamique

En tant que capteurs, les MEMS peuvent fonctionner selon deux modes : le mode statique ou le
mode dynamique. Dans le mode statique, ’entité que ’on souhaite caractériser modifie les contraintes
mécaniques du MEMS de fagon asymétrique, ce qui, dans le cas des leviers, se traduit par une déflexion
du levier (figurel.43). Ce mode peut également étre utilisé pour mesurer une force : la force appliquée
crée une déflexion du levier qui est mesurée et permet de déterminer cette force, en connaissant les
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propriétés mécaniques et géométriques du levier.

FIGURE 1.43 — Principe de lutilisation des leviers en mode statique : a) le levier est droit en
labsence de particules adsorbées et b) les contraintes mécaniques dues auz particules adsorbées
conduisent a la déflexion du levier qui est mesurée.

Le mode dynamique consiste a faire entrer les leviers en résonance. En effet, si on excite les leviers
avec des signaux alternatifs, ces derniers vibrent. Comme pour toute structure mécanique, il existe des
fréquences pour lesquelles les leviers entrent en résonance et leur mouvement est alors amplifié. Les
fréquences de résonances dépendent de la géométrie des leviers mais également de leur masse et de
leurs propriétés mécaniques. Il existe quatre facons de résonner pour un levier parallélepipédique : en
flexion transverse hors plan, en flexion latérale dans le plan, en torsion et en élongation dans le plan
(figure1.44). Pour chacun de ces types de vibration, il existe également différents modes de vibration
qui ont lieu pour différentes fréquences.

&
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‘” w(t)
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FIGURE .44 — Mouvement d’un levier a) en torsion, b) en flexion dans le plan, c) en flexion
hors plan et d) en élongation dans le plan [131].

Etant donné que la fréquence de résonance d'un levier dépend de sa masse et de ses propriétés
mécaniques, il est possible de 1'utiliser en mode dynamique afin de déterminer la masse d’une entité
mesurée ainsi que ses propriétés mécaniques. En effet, si ’on met en vibration un levier et que, par
exemple, des entités biologiques se mettent sur ce levier, sa masse globale va étre modifiée, ce qui peut
étre détecté en mesurant les changements de la fréquence de résonance lors de ’ajout des molécules
biologiques. La fréquence de résonance dépend aussi de la densité et de la viscosité du milieu dans
lequel vibrent les leviers, ce qui permet de déterminer ces deux caractéristiques comme nous le verrons
dans le chapitre 4.
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Utilisation des MEMS

Les MEMS peuvent étre utilisés comme actionneur ou comme capteur. De nos jours, il existe un
grand nombre d’applications des MEMS pour réaliser ces deux fonctions. De part leur petite taille et
leurs performances, les MEMS sont de parfaits candidats dans les systémes embarqués. Si I’'on pense
aux MEMS comme actionneur, ’exemple des micromiroirs vient rapidement en téte. En effet, dans
les vidéo-projecteurs, il existe une matrice de micromiroirs qui sont actionnés selon deux positions :
une position "on" et une position "off". Chaque miroir correspond a un pixel de I'image. Un exemple
de micromiroirs est présenté sur la figure .45 [132]. L’actionnement de ces micromiroirs se fait a 'aide
de MEMS et cela a grandement contribué a la démocratisation des vidéo-projecteurs. Les actionneurs
MEMS sont également tres utilisés pour réaliser des commutateurs a haute fréquence, ou la déforma-
tion d’un levier ou d’un pont permet de relier deux pistes conductrices.

3 Pixel Image

FIGURE 1.45 — a) Une matrice de micromiroirs utilisés dans les video-projecteurs comparés a un
grain de sel. b) Principe de fonctionnement ot une source lumineuse éclaire les micromiroirs
et, en fonction de l'orientation des micromiroirs, ces derniers renvoient la lumiere soit vers
une lentille, ce qui donne un pizel allumé, soit vers un absorbeur de lumiere, ce qui donne un
pizel éteint [132].

Une utilisation tres répandue des MEMS se trouve dans les accélérometres. De nos jours, des accé-
lérometres sont intégrés dans tous les smartphones ainsi que dans tous les systemes de déclenchement
d’airbags. Une structure type d’un accélérometre capacitif est présentée sur la figure .46 [133]. Une
masse est accrochée a des leviers qui peuvent se déformer. Sur cette masse se trouvent des doigts qui
sont insérés entre des doigts fixes : cela forme des capacités électriques. Sous l'effet d’une accélération,
la masse bouge ainsi que les doigts qui y sont accrochés. Se faisant, la distance entre les doigts mobiles
et les doigts fixes change, ce qui modifie la valeur de la capacité et permet ainsi de déterminer I'accé-
lération que subit le systeme. Ceci n’est qu’un exemple de 'utilisation de MEMS en tant que capteur.
Les MEMS pouvant étre sensibles a beaucoup de parameétres comme la température, 'accélération,
la pression, ’humidité, la lumiere, etc., de nombreux capteurs a base de MEMS sont créés pour ré-
duire I’encombrement et les puissances consommeées et ainsi pouvoir étre intégrés dans des systemes
embarqués.

1.3.2 Les MEMS pour I’étude des cellules

Les MEMS permettent I'intégration d’actionneurs et de capteurs miniaturisés et performants, et
sont utilisés dans de nombreux domaines. Leurs faibles dimensions les rendent tres sensibles a de
faibles variations de masse, de température, de pression, etc. Il n’est donc pas surprenant de trouver

42



CHAPITRE I. DE LA BIOMECANIQUE CELLULAIRE AUX MEMS

fixed movable

fingers fingers
- oo om( == = - o= -~ ¢1 ¢2
-

1
I\_‘r
proof mass "
anchor
- R e =
- s =

\/

driving sensing driving
fingers fingers fingers

FIGURE 1.46 — Ezemple d’un accélérométre capacitif [133].

des MEMS dans des applications biologiques. Les applications vont de la délivrance de médicaments
in vivo [134] a I’étude de la cellule unique [135]. Dans un premier temps, 1’étude sera focalisée sur les
MEMS en matériaux inorganiques.

Les MEMS sont traditionnellement fabriqués a base de matériaux inorganiques, et notamment a
base de silicium. Les MEMS inorganiques sont donc les plus répandus et ils trouvent un grand nombre
d’applications dans les domaines biologiques. Méme si 'AFM a été traité a part dans ces travaux, il
est un exemple de MEMS inorganique qu’on pourrait inclure dans cette section puisque son principe
repose sur la mesure de la déformation ou de la fréquence de résonance d’un microlevier.

Mesure des forces de traction

Galbraith et Sheetz sont probablement les premiers & avoir utilisé des MEMS pour mesurer les
forces de traction exercées par des fibroblastes [136]. Leur systéme consiste en une matrice de pads
reliés & des microleviers (figurel.47). La surface des pads va de 4 um? & 25um? et la rigidité des
leviers est de 75nN/um. Lorsque les cellules migrent sur la surface, elles s’accrochent sur les pads et
exercent une force qui déforme les leviers. La déformation des leviers est mesurée optiquement afin
de déterminer la force exercée par les cellules. Les auteurs ont ainsi démontré que 'amplitude de la
force exercée par les fibroblastes (jusqu’a 100nN) ainsi que sa direction différent en fonction de la
partie du fibroblaste qui exerce cette force. Le probleme de cette méthode est que les leviers ne sont
sensibles aux forces que selon une seule direction et ne permet pas d’obtenir la distribution des forces
sur toute la cellule. Bien que de nos jours ces mesures se font plus volontiers par microscopie a force
de traction (TFM) qui permet d’obtenir une cartographie des forces de tractions exercées par une
cellule, 'utilisation de leviers offre une méthode simple pour calculer ces forces. La combinaison de
ces deux techniques est cependant utilisée en utilisant des micropiliers verticaux en matériau souple
et est développée dans la section1.3.3.

Mesure des forces de contraction

Les MEMS ont également été utilisés pour mesurer la force exercée par une seule cellule cardiaque
et déterminer comment sa contractilité dépend de la densité, de la structure et de 'organisation sar-
comérique. Avant I’avenement des capteurs MEMS, les mesures des forces de contraction des muscles
cardiaques se limitaient aux tissus. Afin de mesurer les forces de contraction d’une cellule seule, Lin et
al. ont développé un capteur de force en polysilicium (figure 1.48) [137]. Les auteurs ont ainsi déterminé
une force maximale de 12,5 uN. Ils ont également mesuré I'influence de la concentration de calcium

43



[.3. UTILISATION DES MEMS

FIGURE 1.47 — Principe du systéme de mesure avec a) une illustration d’un pad relié a son
levier, b) un zoom sur deux pads et c¢) une vue d’ensemble de la matrice du systéme [136].

sur la contractilité de la cellule en immergeant le capteur dans des chambres microfluidiques.
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FIGURE 1.48 — Systeme de mesure des forces de contraction d’une cellule cardiaque développé
par Lin et al. ot les forces exercées par la cellule déforment les leviers [137].

Plus récemment, T. D. Nguyen et al. ont développé un systeme de nanorubans piézoélectriques
en PZT afin d’étudier la déformation mécanique de cellules neuronales et les forces exercées par
ces derniéres lorsqu’elles sont soumises & une stimulation électrique [138]. En effet, 'application d’une
tension électrique au niveau de la membrane d’une cellule neuronale modifie la tension de la membrane
a cause d’une dépolarisation. Afin de maintenir la pression constante le long de la membrane, la cellule
se déforme mécaniquement en modifiant son rayon. Afin de mesurer cette déformation et les forces qui
en résultent, le systeme utilise une matrice de nanorubans piézoélectriques en PZT (figurel.49a). La
force qu’exerce la cellule lorsqu’elle est stimulée crée une déflexion du nanoruban qui est mesuré par
I'effet piézoélectrique direct. De plus, une pipette vient par dessus la cellule afin d’appliquer et mesurer
la tension électrique au niveau de la membrane. Les auteurs ont ainsi pu relier la force appliquée par la
cellule, qui est une image de la déformation mécanique de celle-ci, en fonction de la tension électrique
au niveau de la membrane (figure 1.49h).
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FIGURE 1.49 — a) Image au MEB d’une cellule sur les nanorubans piézoélectriques et b) relation
entre le changement de la tension électrique au niveau de la membrane et la force exercée par
la cellule lorsqu’elle se déforme [138].

Mesure de la rigidité

Les capteurs de force MEMS offrent des avantages pour la mesure des propriétés mécaniques de
cellules grace a leurs faibles dimensions et a leur grande résolution en force. Sun et al. ont développé
un capteur avec une sonde dont la force appliquée est mesurée électrostatiquement (figurel.50) [139].
Les propriétés mécaniques d’ovocytes de souris ont ainsi été mesurées et il a été démontré que ces cel-
lules sont 2,5 fois plus dures apres fertilisation, avec un module d’Young passant de 17,9 kPa a 42,2 kPa.
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FI1GURE 1.50 — Systéeme de mesure des propriétés mécaniques d’ovocytes de souris développé par
Sun et al. [139)].

Un autre capteur de force a été développé afin d’appliquer de grandes déformations et de grandes
forces pour étudier la réponse d’une cellule soumise & d’importantes contraintes mécaniques [140]. Le
principe est de mesurer optiquement la déformation d’une sonde afin de déterminer la réponse en
force de la cellule. Il a été trouvé que cette réponse en force en fonction de la déformation est linéaire,
réversible et répétable pour des fibroblastes. D’autres systemes permettent d’appliquer une tension
uniaxiale [141] ou encore de pouvoir travailler en milieu liquide électriquement trés conducteur [142].
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Détection de cellules

Les MEMS sont utilisés pour ’étude des propriétés mécaniques de cellules, mais ils peuvent égale-
ment servir pour la détection de cellules spécifiques ou pour mesurer leur masse durant leur dévelop-
pement [135]. Dans la publication citée, le capteur consiste en une plateforme carrée reliée a quatre
leviers (figure1.51). La plateforme est utilisée dans son premier mode de vibration hors plan et montre
une sensibilité en masse trés uniforme sur toute sa surface (erreur < 4 %). L’augmentation de la masse
des cellules pendant leur développement a été mesurée (figurel.52). Il a ainsi été déterminé que la
masse de cellules épithéliales augmente de 3,25 % par heure. De plus, les auteurs ont pu également
déterminer le module d’Young des cellules grace a leurs mesures et en utilisant un modele masse-
ressort-amortisseur, et une valeur moyenne de 4,09 kPa a été déterminée.
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FIGURE L.51 — a) Sensibilité en masse d’un levier et d’une plateforme en fonction de la position
de la masse. b) Image au SEM d’une matrice de capteurs avec un zoom sur une plateforme
[135].
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FIGURE 1.52 — Evolution de laugmentation de la masse en fonction de la masse des cellules
[135].

Il est également possible de détecter certains types de cellule en utilisant des MEMS. Pour cela,
Etayash et al. ont utilisé une série de leviers fonctionnalisés avec des peptides afin de ne capturer que
des cellules cancéreuses et permettre ainsi de les détecter parmi des cellules saines [143]. La détection
des cellules se fait par la déflexion des leviers lorsque les cellules adherent dessus. D’apres les mesures
de la figure .53, on observe que les leviers captent aussi des cellules saines (MCF10A) mais & un
taux moins important que pour les cellules cancéreuses (MCFE7). De plus, cette étude semble montrer
qu’il est possible de détecter des cellules cancéreuses pour une faible concentration de 25 cellules par
millilitre.
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FIGURE 1.53 — a) Mesure de la déflexion des leviers pour des cellules épithéliales mammaires
saines MCF10A et pour des cellules tumorales mammaires MCF7. b) Valeurs moyennes de
déflexion des leviers pour les MCF10A et les MCF7 pour différentes concentrations de cellules
[143].

Levier microfluidique hybride

En 2013, Byun et al. ont développé un microlevier qui integre un canal microfluidique dans le but
d’étudier des cellules cancéreuses (figurel.54a) [144]. Leur démarche est d’utiliser le canal microflui-
dique pour contraindre la cellule a se déformer et la mesure de la fréquence de résonance du levier
est utilisée pour suivre le parcours de la cellule dans le canal (figure1.54b). En effet, lorsque la cellule
arrive en bout de levier, 'effet de masse est plus important, ce qui se traduit par une forte diminution
de la fréquence de résonance (position 2 par rapport au schéma). Ensuite, la cellule poursuit sont
parcours pour retourner vers ’encastrement du levier, ce qui se traduit par une augmentation de la
fréquence (position 3). Lorsqu’elle arrive au niveau de I’étranglement, sa vitesse diminue et elle met
un certain temps avant d’entrer entiérement dedans, faisant augmenter la fréquence tres doucement.
Enfin, une fois entrée dans I’étranglement, sa vitesse augmente et la cellule ressort de I’étranglement
(position 4) puis retourne vers l’encastrement (position 5). Grace a cette mesure, il est alors possible
de déterminer la masse apparente de la cellule dans le liquide ainsi que sa durée d’entrée dans I’étran-
glement et sa durée de transition dans ce dernier. La durée d’entrée dans l’étranglement renseigne
donc sur la déformabilité de la cellule et sa durée de transition sur les frictions de surface de la cellule
(comme pour la technique d’aspiration par micropipette).

En utilisant ce systéme, les auteurs ont ainsi pu étudier un grand nombre de cellules (quelques
milliers par heure) afin de comparer des lignés de cellules cancéreuses dont le potentiel métastatique
est connu. Il est ainsi observé que les cellules ayant un plus fort potentiel métastatique possede éga-
lement les plus grandes vitesses d’entrée dans 1’étranglement ainsi que les plus grandes vitesses de
transition (figurel.55). On remarque qu’'une plus grande vitesse d’entrée est accompagnée par une
plus grande vitesse de transition, ce qui signifie qu’'une cellule a fort potentiel métastatique se déforme
plus facilement et crée moins de frictions lors de son passage dans un canal. Cela pourrait expliquer la
facilité qu’a une cellule métastatique pour se faufiler dans des canaux étroits et ainsi pouvoir répandre
son infection.

1.3.3 Vers les MEMS organiques

Bien que des MEMS en silicium soient utilisés pour étudier des entités biologiques, les MEMS a
base de matériaux organiques se développent de plus en plus de nos jours. En effet, les polymeres
présentent 'avantage de posséder des propriétés mécaniques plus proches de celles de I’environnement
des cellules in vivo. De plus, leurs propriétés mécaniques ainsi que les propriétés chimiques de leur
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FIGURE 1.54 — a) Représentation du levier intégrant un canal microfluidique avec un étrangle-
ment afin de contraindre la cellule a se déformer. b) Mesure de la fréquence de résonance du
levier en fonction de la durée de passage de la cellule. Les positions de la cellule allant de 1
a 5 permettent de suivre la cellule et de comprendre [’effet de son passage sur la fréquence de
résonance [144].
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FI1GURE 1.55 — Comparaison entre trois paires de cellules cancéreuse ayant des potentiels méta-
statiques différents. Vi représente la vitesse d’entrée et Vi la vitesse de transition. Ces résultats
présentent le ratio des vitesses Vi pour les trois paires de cellules (Threr v Tarer-Nkx2-1, Thyer
08 Thonmer €t H1975 vs HCC827) ainsi que le ratio des vitesses Vip [144].

surface peuvent étre facilement modifiées afin de mimer ’environnement in vivo. La plupart du temps,
ils présentent également ’avantage d’étre transparents, ce qui permet de simultanément imager des
cellules par immunofluorescence et de faire des mesures de force afin de corréler les deux informations.
Bien qu’il soit difficile d’appliquer des forces avec des systémes en polymeres [145], leur biocompatibilté,
leur facilité de fabrication ainsi que leurs faibles cofits en font des candidats intéressants pour 1’étude
de la biomécanique cellulaire [146].

Les microleviers

Des techniques utilisant des leviers en polymere sont utilisées pour étudier les forces de traction
des cellules. Ferrell et al. ont par exemple développé un systéme de quatre pads en polystyréne chacun
relié & un levier (figure1.56) [147]. Ces quatre pads mobiles se regroupent autour d’un pad fixe qui
permet & la cellule de s’accrocher. Les auteurs ont étudié la force appliquée par un fibroblaste au cours
du temps. Pour cela, ils ont mesuré le déplacement des pads et, connaissant la rigidité des leviers, ils
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ont déterminé la force. La force appliquée par les fibroblastes augmente avec le temps pour atteindre
un palier au bout de 45 min aux alentours de 600 nN. Ce systéme a également permis d’étudier I’in-
fluence de la cytochalasine D qui est une substance qui perturbe le cytosquelette et diminue ainsi la
capacité d’une cellule & exercer des forces. La force appliquée par la cellule a été mesurée au cours du
temps avant et apres U'injection de la cytochalasine D (figure1.57). On voit clairement la diminution
de la force qu’appliquent les cellules apres l'injection de la cytochalasine D, confirmant les effets de
cette substance sur le cytosquelette.

FIGURE 1.56 — Systeme de mesure en polystyréne constitué de quatre pads mobiles reliés a des
leviers autour d’un pad fize qui permet a la cellule de s’accrocher [147].
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FIGURE 1.57 — Mesure de la force appliquée par les fibroblastes en fonction du temps avant et
apres linjection de la cytochalasine D [147).

Afin de mesurer les forces de contraction de cellules cardiaques, Park et al. ont développé un
systeme de leviers hybrides a base de PDMS (figure 1.58)[148]. Cette méthode consiste a mesurer la
déflexion des leviers créée par les forces de contraction de myocytes cardiaques qui se trouvent sur
les leviers. Les déformations des leviers hors plan et dans le plan ont été mesurées optiquement. Le
systeme a été modélisé par une couche de myocytes cardiaques attachés sur de fins leviers. Les forces
de contraction sont calculées en utilisant les équations de Stoney et une analyse par éléments finis. Les
auteurs ont ainsi déterminé que les myocytes cardiaques appliquaient une contrainte de 5nN/um?,
confirmant des études antérieures. Ce systéme de mesure a ensuite été perfectionné en faisant des
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rainures sur la longueur des leviers [149]. En effet, il a été montré que les myocytes qui évoluent sur
des leviers ayant des rainures possédent des filaments d’actine plus organisés et un noyau allongé.
L’utilisation des leviers avec rainures a permis de calculer une contrainte exercée par les myocytes de
7nN/um?, ce qui est plus important que précédemment et montre ainsi un lien entre I'organisation
du cytosquelette et la production de forces.

1 08 Tor KIST HMARC

FI1GURE 1.58 — Image ESEM d’un levier hybride a base de PDMS aprés ensemencement des
cellules [148].

Dans la méme idée, Oyunbaatar et al. ont développé des leviers en polymeére avec des rainures et
des électrodes qui servent a la stimulation électrique de cellules cardiaques (figure 1.59) [150]. La force
appliquée par les cellules est déterminée a partir de la mesure optique de la déflexion des leviers. De
méme que dans I’étude précédente, les rainures permettent une meilleure organisation du cytosquelette
et donc les forces de contractions sont plus importantes, allant de 0,5 uN sans rainures a 1,6 uN avec
rainures. De plus, différentes concentrations de verapamil, qui est une substance qui diminue les forces
de contraction des cellules, ont été testées et leurs effets ont été déterminés par la mesure de la
déflexion des leviers. Il en résulte que la stimulation électrique des cellules permet d’observer plus
clairement 'effet de cette substance car, a concentration égale de verapamil, la déflexion des leviers
est plus importante avec la stimulation électrique. Enfin, la stimulation électrique permet également
d’améliorer la maturation des cellules cardiaques.

PG insulzting layer

FIGURE 1.59 — a) Image de la structure compléte avec le levier et les contacts électriques. b)
Image de la zone structurée du levier avec la structure des électrodes qui servent a la stimulation
électrique. ¢) Image au SEM de la structuration du levier avec des rainures espacées de 3pum

[150].

Les micropiliers

Afin de mesurer les forces de traction exercées par une cellule, une technique consiste a utiliser
des micropiliers en PDMS qui jouent le réle de microleviers. La surface des piliers est fonctionnalisée
avec des molécules qui favorisent I’adhésion des cellules. Aussi, lorsque les cellules évoluent sur cette
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surface, elles vont préférentiellement s’attacher sur le haut des piliers et, se faisant, elles vont tirer
dessus et les déformer (figurel.60) [151]. La déflexion est mesurée optiquement et, pour de faibles
déflexions, la relation entre la force et la déflexion est linéaire, ce qui facilite les calculs. Dans la pu-
blication citée, le diametre des micropiliers va de 2 um a 10 um et la hauteur de 3 um a 50 um, ce qui
permet d’obtenir une large gamme de rigidités allant de 2,7nN/pum a 1600nN /um. De plus, seule
la surface supérieure des piliers est recouverte de fibronectine afin de favoriser ’adhésion des cellules
sur les piliers. Il est alors possible de restreindre la migration d’une cellule a une certaine zone en ne
recouvrant que certains piliers. La méthode des micropiliers a été utilisée pour étudier différents types
de cellules comme les fibroblastes [151], les cellules épithéliales [152] ou encore des myocytes cardiaques
[153]. 11 est également possible de choisir les molécules d’adhésion afin de mimer les interactions entre
une cellule et la matrice extracellulaire, ou encore les interactions entre cellules [154]. Fu et al. ont
aussi montré que la rigidité des micropiliers a une influence sur la morphologie des cellules, sur la
contractilité du cytosquelette ainsi que sur la différentiation de cellules souches [155]. Plus récemment,
des observations similaires ont été faites au niveau subcellulaire [156].

FiGURE 1.60 — Déformation de micropiliers en PDMS par les forces de traction qu’exerce la
cellule [151].

Les forces de contraction de myocytes cardiaques ont aussi été mesurées en utilisant des micro-
piliers [153]. Dans cette étude, les myocytes sont ensemencés sur des micropiliers compartimentés en
rangées (figure1.61). Les myocytes se développent donc suivant une direction privilégiée et les forces de
contractions sont mesurées grace a la déformation des micropiliers, confirmant la direction privilégiée
et démontrant ainsi 'alignement des myofibrilles a 'intérieur des myocytes.

Plus récemment, une autre technique utilise des micropiliers associés a des particules magnétiques
afin de pouvoir actionner les micropiliers grace a& un champ magnétique (figure1.62) [157]. L ’actionne-
ment des piliers magnétiques permet d’appliquer des contraintes mécaniques sur les cellules et d’étudier
leur impact sur la morphologie et la migration des cellules. L’application des contraintes fait que les
cellules HUVEC utilisées sont plus étalées que sans contraintes. De plus, cette étude démontre que
I’application des contraintes réduit la vitesse de migration des cellules.

D’une maniere générale, 'utilisation de micropiliers dans 1’étude de la distribution des forces
générées pas une cellule est actuellement la méthode la plus adaptée, ce qui explique le fait qu’elle est
tres utilisée. En effet, ¢’est une méthode simple qui permet d’étudier les cellules en fonction de la rigidité
du substrat car il est tres facile de changer la rigidité des piliers en modifiant leur diametre ainsi que
leur hauteur. C’est donc une méthode qui se démocratise de plus en plus et dont la commercialisation
est imminente avec notamment la société Elveflow qui cherche a développer un systeme pour 1’étude
de la migration et de la différentiation de cellules souches.
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FI1GURE 1.61 — Structure du systéme de mesure avec des rangées de micropiliers compartimentés
afin de favoriser une direction de développement des myocytes [153].

"
- _— 500 pm

FIGURE 1.62 — a) Vue d’ensemble du systéme de micropiliers magnétiques avec des zones com-
prenant différentes densités de piliers ainsi que deux sortes de piliers : des magnétiques et des
non magnétiques. Image d’une zone avec des piliers magnétiques b) sans actionnement et c)
avec actionnement [157).

1.4 Conclusions

L’étude de la biomécanique des cellules est un domaine en plein essor. Les propriétés mécaniques
des cellules nous renseignent sur leurs fonctions, leurs dysfonctionnements, et mieux les comprendre
signifie pouvoir diagnostiquer certaines maladies comme le cancer et éventuellement pouvoir les soigner.
L’étude d’entités aussi petites et complexes que les cellules n’est pas chose aisée mais de nombreuses
techniques ont vu le jour ou ont été adaptées dans ce but. Les techniques que 'on pourrait dire
"classiques" comme I’AFM ou ’aspiration par micropipette sont tres utilisées et permettent des études
simples et faciles a mettre en place pour 'aspiration par micropipette, ou tres polyvalentes et précises
dans le cas de ’AFM. Cependant, d’autres techniques sont utilisées afin d’étudier des aspects oubliés
des techniques "classiques" comme par exemple les pinces magnétiques qui permettent d’appliquer un
couple sur les cellules ou les pieges optiques qui permettent d’étirer des cellules. Parmi les techniques
alternatives, les MEMS sont trés prometteurs pour 1’étude des cellules car leurs faibles dimensions
les rendent tres sensibles a de faibles forces et ils permettent d’appliquer de grandes gammes de
forces allant de 10nN & 1 mN [158]. Les MEMS organiques & base de polymeres sont particuliérement
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intéressants et ne cessent de se développer car ils offrent la possibilité de se rapprocher des conditions
in vivo en terme de rigidité et de chimie de surface. Leur rigidité peut étre facilement personnalisée
ainsi que les fonctions chimiques de leur surface. 11 est également possible de créer des structures 3D
complexes grace a des techniques de fabrication inapplicables pour des matériaux inorganiques, comme
par exemple la polymérisation d’un polymeére par la technique dite des deux photons [159]. Les MEMS
organiques offrent donc de multiples possibilités pour ’étude des cellules et présentent donc un intérét
tout particulier dans le développement de ce domaine.
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CHAPITRE ][]

PROCEDE DE FABRICATION ET SON
OPTIMISATION

Le chapitre précédent met en évidence l'intérét que peuvent avoir les MEMS organiques pour
I’étude de la biomécanique cellulaire. Dans 'optique de réaliser cette étude, des structures résonantes
a base de leviers piézoélectriques ont été réalisées. Ce chapitre détaille le choix de la piézoélectricité
comme mode d’actionnement, ainsi que le choix des matériaux qui composent les résonateurs. Une
technique simple et rapide qui permet de structurer les différentes couches qui composent les réso-
nateurs y est décrite. Plusieurs étapes clés, comme la polarisation, sont étudiées afin d’optimiser les
propriétés du matériau piézoélectrique vis a vis de 'efficacité de 'actionnement des résonateurs.

II.1 Structure des résonateurs MEMS

II.1.1 Type d’actionnement

Comme nous 'avons vu au chapitrel, les MEMS ont la capacité de transformer une grandeur
physique en une autre grandeur physiquement mesurable : c’est la transduction. Il existe de nombreux
types de transduction, que ce soit du domaine électrique, thermique, optique, magnétique, etc. vers
le domaine mécanique, ou alors, par exemple, du domaine optique vers le domaine électrique (effet
photovoltaique). Le type de transduction choisi est important car ¢’est ce qui détermine la technologie
et les procédés de fabrication qui seront utilisés.

Afin d’actionner les MEMS, quatre types d’actionnement sont couramment utilisés : électrosta-
tique, électromagnétique, électrothermique et piézoélectrique. Dans le but d’avoir une comparaison
rapide de ces types d’actionnement, leurs avantages et inconvénients sont résumés dans le tableau II.1.
L’utilisation de 'effet piézoélectrique présente plusieurs avantages. L’avantage principal est qu’avec
une seule couche de matériau, il est possible d’assurer a la fois 'actionnement et la détection des
MEMS, permettant ainsi une bonne intégration a petite échelle, avec une structure simple. De plus, la
puissance consommée est relativement faible. Egalement, afin d’effectuer des mesures en milieu liquide,
I’actionnement électrostatique, par exemple, semble difficile & utiliser. Pour ces raisons, I'actionnement
(et aussi la détection) par effet piézoélectrique a été choisie pour cette étude.
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II.1. STRUCTURE DES RESONATEURS MEMS

] Actionnement \ Avantages \ Inconvénients

o Tntégration e Compromis entre force et dépla-

Electrostatique e Réponse rapide cement
e Forte tension d’actionnement

e Possibilité de larges déplace- e Puissance consommée impor-
Electrothermique ments tante

e Réponse assez rapide e Sensible a la température

o ees s , Intégrati trivial

. e Possibilité de larges déplace- ¢ ‘niegration non r1v1a}e .
Electromagnétique ments e Puissance consommée impor-

tante

e Intégration (actionnement et dé-
Piézoélectrique tection en méme temps)
e Réponse rapide

e Dégradation des performances a
basses fréquences

TABLE II.1 — Comparaison des différents types d’actionnement des MEMS couramment utilisés
1, 2].

I11.1.2 Piézoélectricité
Généralités

Le phénomene piézoélectrique qui apparait dans certains matériaux cristallins et céramiques a été
découvert en 1880 par les freres Pierre et Jacques Curie. Mais ce n’est qu’a partir de la Premiére Guerre
Mondiale (1914-1918) que ce phénomeéne a été utilisé dans des applications pratiques, notamment dans
les radars a ultrasons utilisant des lames de quartz. En 1918, le premier oscillateur électronique sta-
bilisé par un cristal de quartz a été créé. Comme de nombreuses avancées techniques, c’est grace a
I'industrie militaire (durant la Seconde Guerre Mondiale 1939-1945) que l'industrie moderne de la
piézoélectricité nait réellement et connait alors un essor spectaculaire. De nos jours, les travaux sur la
piézoélectricité se concentrent sur des aspects pratiques, avec un nombre d’applications en constante
augmentation, mais aussi sur des aspects théoriques, avec I’étude de nouveaux matériaux : polymeres,
matériaux composites et céramiques sans présence de plomb.

Le phénomeéne piézoélectrique est trés intéressant car il permet de faire la transduction entre les
domaines électrique et mécanique. Lorsque 1’on applique une force sur un matériau, on déforme ce
dernier. Ce faisant, le réseau cristallin du matériau se déforme et ainsi les barycentres des charges posi-
tives et négatives se dissocient. Dans la plupart des matériaux, les barycentres des charges positives et
négatives ne changent pas malgré la déformation du réseau cristallin. Cependant, dans les matériaux
piézoélectriques, cette déformation du réseau cristallin entraine un déplacement des barycentres des
charges électriques, ce qui conduit a I'apparition de dipoles électriques. Tous ces dipdles électriques
sont orientés de la méme maniere puisqu’ils sont ordonnés suivant le réseau cristallin. De ce fait, ’ar-
rangement atomique de ces dipoOles est la source, au niveau macroscopique, d’une polarisation des faces
du matériau piézoélectrique. La figure 1.1 illustre ces propos en prenant I’exemple de deux matériaux :
le quartz (piézoélectrique) et le chlorure de sodium (non piézoélectrique). En résumé, les matériaux
dont la maille cristalline possede un centre de symétrie ne présentent pas de propriétés piézoélectriques.

Les matériaux cristallins ne sont pas les seuls a pouvoir présenter des propriétés piézoélectriques.

En effet, il existe des céramiques et des polymeéres piézoélectriques [3]. Certaines céramiques (titanate
de baryum BaTiOs) sont des corps polycristallins dont chaque microcristal est piézoélectrique. Ce-
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a) lF

@
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® 5
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FIGURE II.1 — a) Si on déforme le chlorure de sodium en appliquant une force, les barycentres
des charges positives et négatives ne se dissocient pas et donc la maille cristalline reste électri-
quement neutre; b) Si on fait de méme avec le quartz, les barycentres des charges électriques
se dissocient, donnant lieu a apparition d’un dipdle électrique P.

pendant, du fait de leurs orientations aléatoires, le matériau n’est pas de prime abord piézoélectrique.
Il faut pour cela le polariser, c’est a dire qu’il faut appliquer un fort champ électrique au matériau afin
que tous les microcristaux s’orientent dans le méme sens (le sens du champ électrique). Ce faisant,
leurs réponses électriques a une déformation mécanique sont identiques et donnent ses propriétés pié-
zoélectriques au matériau céramique.

L’effet piézoélectrique peut aussi exister dans les polymeres semi-cristallins. Un polymere est un
matériau formé de longues chaines carbonées. L’agencement de ces chaines carbonées n’est a priori
pas ordonné. Cependant, lorsqu’on chauffe un polymeére, ces chaines deviennent tres mobiles et il se
peut qu’elles s’immobilisent dans des empilements réguliers de chaines lorsque la température dimi-
nue. Cela forme alors des domaines appelés cristallites ayant la méme structure qu’un monocristal.
Ces cristallites sont dispersés dans une matrice amorphe, ne rendant le polymere que partiellement
cristallin. C’est pour cela que l'on parle de polymere semi-cristallin. De la méme maniere que pour
les céramiques, les cristallites sont orientées de fagon aléatoire. Afin d’avoir un effet piézoélectrique, il
faut aussi polariser le polymere en appliquant un fort champ électrique dans le but d’obtenir la méme
orientation pour toutes les cristallites.

Les matériaux piézoélectriques sont tres utilisés dans les applications MEMS car ils permettent
a la fois 'actionnement et la détection des mouvements des structures utilisées. En effet, il existe en
réalité deux effets piézoélectriques. Le premier a été expliqué précédemment. Lorsqu’une contrainte
mécanique est appliquée au matériau piézoélectrique, ce dernier génere des charges électriques a sa
surface : c’est l'effet direct. Mais il existe aussi I'effet inverse, a savoir que lorsqu’un champ électrique
est appliqué au matériau, ce dernier se déforme mécaniquement : c’est 'effet indirect. Cet effet indirect
est utilisé dans les applications "actionneur", ou l'on applique un champ électrique afin de déformer
une structure. L’effet direct est utilisé dans les applications "capteur', ou la déformation mécanique
d’une structure due a un élément externe génere des charges électriques qui peuvent étre collectées et
analysées. Il est donc possible d’utiliser un effet ou 'autre, ou méme les deux a la fois, ce qui rend les
matériaux piézoélectriques tres attractifs pour les applications MEMS.
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Formalisme

Le formalisme piézoélectrique met en relation quatre grandeurs qui sont liées les unes aux autres.
Ces quatre grandeurs sont : le champ électrique f), le déplacement électrique 13, la contrainte mécanique
o et la déformation mécanique S. Chacune de ces grandeurs peut étre fonction de deux autres grandeurs
(soit D est fonction de E et g, soit D est fonction de E et S , par exemple). Il existe ainsi huit équations
afin de décrire entierement un systéme. Dans le cadre de I’étude, le matériau piézoélectrique sera
essentiellement actionné par I'application d’un champ électrique. Ainsi, I’équation qui nous intéresse
est la suivante :

S = 56 + dE (IL1)

Cette équation relie la déformation mécanique a la contrainte mécanique et au champ électrique.
En réalité, les grandeurs s et d sont des tenseurs. Dans notre cas, on ne s’intéresse qu’a ’allongement
longitudinal du matériau dans le plan pour un champ électrique appliqué vertical. Etant donné qu’on
n’applique pas de contrainte, on obtient alors :

Sy = ds Eg (11.2)

La notation "31" indique dans quel sens a lieu l'allongement par rapport au champ électrique
appliqué. Si on prend un repére de I'espace représenté par trois axes T, i et 2, le "3" signifie que le
champ électrique est appliqué selon 'axe Z' et le "1" veut dire que la déformation a lieu selon 'axe
Z. On verra par la suite que dans notre cas, I’allongement dans le plan se traduit par une déflexion
hors plan par 'effet bilame, et on pourra remonter au coefficient d3; qui nous intéresse en adaptant
la formule (I1.2).

I1.1.3 Choix des matériaux
Matériau piézoélectrique

Parmi les matériaux piézoélectriques, le Titano-Zirconate de Plomb (PZT) sous forme de céra-
mique est I'un des plus répandus. Cela est di a ses forts coefficients piézoélectriques (ds; ~ 210 pm/V
[4]). Cependant, ce matériau contient du plomb, ce qui le rend dangereux pour la santé. C’est pourquoi
d’autres matériaux, comme 'oxyde de zinc (ZnO), sont étudiés afin de pallier ce probleme [5]. En ce
qui concerne les matériaux organiques, le copolymere poly(fluorure de vinylideéne - trifluoroéthylene)
(PVDF-TrFE) est le plus utilisé. En effet, les matériaux a base de PVDF présentent les meilleures
propriétés piézoélectriques parmi les polymeres [4].

Le PVDF est composé d’une chaine de monomeres F5C' = C' Hy. Ce monomere présente un moment
dipolaire car le fluor est plus électronégatif que ’hydrogene. Cependant, dans sa phase « (phase la plus
courante obtenue par cristallisation & partir de ’état fondu), le PVDF est apolaire car les moments
dipolaires se compensent de part leurs orientations (figure I1.2). Dans sa phase 3, en revanche, le
PVDF possede un moment dipolaire non nul. Pour qu’il se conforme dans sa forme g, il faut I’étirer
et lui appliquer une tension afin qu’il se polarise. Il est aussi possible de lui ajouter un copolymere qui
permet de s’abstenir d’étirer le PVDF : il suffit alors de le polariser en appliquant une tension.

Le trifluoroéthyléne (TrFE) est un copolymeére qui favorise la phase 8 du PVDF : il coupe les
grosses molécules de PVDF en de plus petits segments, ce qui améliore la mobilité des chaines lors
de la polarisation. De plus, le copolymere a pour avantage d’augmenter le taux de cristallisation ainsi
que la polarisation rémanente et la température d’utilisation [6]. C’est pourquoi le copolymeére PVDF-
TrFE a été préféré au PVDF. Cependant, le TrFE possede un moment dipolaire moins important que
celui du PVDF : il ne faut donc pas trop concentrer le mélange en TrFE. Le PVDF-TrFE est fourni par
Piezotech sous forme de poudre. Pour cette étude, une composition en mole du PVDF-TrFE 75 % /25 %
a été utilisée car elle est caractérisée par le meilleur coefficient d3;. Cette poudre est solubilisée dans
un solvant, le butan-2-one, avec un ratio en masse de 20 %.
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@ Fluorure ®Carbone © Hydrogéne

Phase a:non polaire Phase 8 : dipolaire

F1GURE I1.2 — Les deux phases communes du PVDF : la phase o qui est non polaire et la phase
B qui est dipolaire.

Substrat

Afin de déposer les différents matériaux qui composent les résonateurs, il faut un substrat sur lequel
commencer. Les substrats utilisés pour fabriquer les résonateurs sont en polynaphtalate d’éthylene
(PEN). Le choix de ce matériau est di au fait qu’il résiste bien chimiquement aux solvants et qu’il
peut tenir des températures allant jusqu’a 190°C. Le PEN utilisé dans ces travaux provient de la
société Goodfellow et est regu sous forme de feuillet. Plusieurs épaisseurs sont disponibles, allant de
1,3 um a 250 pum. Dans un premier temps, afin de concevoir la structure des résonateurs et le procédé de
fabrication, une épaisseur de 50 pm a été choisie. En effet, cela permet d’avoir un substrat relativement
souple, ce qui est I'intérét d’utiliser des matériaux organiques, tout en étant facile & manipuler (sans
trop de risques de le froisser).

Electrodes

Dans le but d’utiliser 'effet piézoélectrique indirect pour actionner les résonateurs, il faut pouvoir
leur appliquer un champ électrique. Pour cela, il est nécessaire que la structure des résonateurs com-
porte deux électrodes de part et d’autre du matériau piézoélectrique. Dans I’idée d’avoir des électrodes
structurées, il est pratique d’utiliser des électrodes métalliques déposées par évaporation a travers un
masque mécanique (principe du shadow-masking). La structuration des électrodes a plusieurs avan-
tages. Tout d’abord, cela permet d’appliquer le champ électrique dans la partie utile du systéme, a
savoir au niveau du levier. Ensuite, cela limite la surface des deux électrodes en regard, ce qui dimi-
nue la capacité statique qui est génante pour les mesures électriques (chapitre 3). Enfin, cela rend la
polarisation plus aisée car les fuites de courant sont réduites (car les zones qui sont polarisées sont
réduites). L’aluminium a été choisi. En effet, il est simple de le déposer par évaporation (thermique
ou par faisceau d’électrons) et il possede de bonnes propriétés conductrices pour un moindre cofit.

Passivation

L’utilisation des résonateurs en milieu liquide peut poser quelques difficultés. Hormis le fait qu’il
est plus compliqué de détecter la résonance a cause du milieu qui amortit le mouvement, il faut aussi
prendre en compte ses propriétés. En effet, si ce dernier est conducteur ou si c’est un solvant qui
est corrosif pour les matériaux qui composent les résonateurs, il faut impérativement protéger les
résonateurs. Dans 'idée d’utiliser les résonateurs pour I’étude de cellules vivantes, dans leur milieu
physiologique conducteur, les électrodes ne doivent pas étre en contact avec ce milieu. Cela créerait des
fuites de courant et en plus les électrodes seraient endommagées par la corrosion. Le polydiméthylsi-
loxane (PDMS) a été choisi pour la passivation des électrodes. En effet, ce matériau est bio-compatible,
isolant et tres simple d’utilisation. De plus, son module d’Young est faible (€ [100kPa; 5MPa] [7]),
ce qui a pour conséquence de réduire le module d’Young équivalent des résonateurs, les rendant ainsi
plus sensibles aux variations de rigidité.
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I1.1.4 Structure des résonateurs

Il existe principalement trois types de résonateur MEMS (voir chapitre I) : les leviers, les ponts
et les membranes. Les leviers sont les plus simples, du point de vue théorique mais aussi du point de
vue de la fabrication (surtout avec la technique qui est décrite section I1.2). C’est pourquoi ce type de
résonateur a été retenu.

D’apres les choix des matériaux qui ont été mentionnés précédemment, la structure des leviers
est la suivante (figure 11.3) : un substrat en PEN sur lequel se trouve le PVDF-TrFE pris entre deux
électrodes en aluminium, le tout recouvert de PDMS. Lorsqu’un champ électrique est appliqué dans
un sens entre les deux électrodes, le PVDF-TrFE va s’étirer. Si on applique un champ électrique dans
le sens inverse, le PVDF-TrFE va se contracter. Donc, si un champ électrique alternatif est appliqué,
le PVDF-TrFE va s’étirer, puis se contracter de fagon successive. Ainsi, si la couche piézoélectrique
était seulement prise en sandwich entre les électrodes, elle vibrerait dans le plan. Cependant, le PVDF-
TrFE repose sur un substrat et ces deux matériaux sont solidaires au niveau de l'interface. Lorsque le
PVDF-TrFE s’étire, la surface du substrat qui est solidaire s’étire aussi mais pas la surface opposée.
Cela se traduit par une déflexion de l’ensemble vers le bas (figure I1.4). Dans le cas ou le PVDEF-
TrFE se contracte, la déflexion s’effectue vers le haut. Ce type d’actionnement hors plan est appelé
leffet bilame. Cela traduit le fait que la configuration d’au moins deux matériaux dont les propriétés
d’allongement sont différentes vis a vis d’une excitation conduit a la déflexion de la structure. Dans
notre cas, seul le PVDF-TrFE veut s’allonger mais pas le substrat. Cela peut aussi étre le cas de deux
matériaux ayant des coefficients d’expansion thermique différents, soumis a une excitation thermique

[8].
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FIGURE I1.3 — Vue schématique de profil et en coupe de la structures des leviers.

I11.2 Procédé de fabrication

11.2.1 Enjeux de la fabrication des MEMS organiques

Les technologies liées au silicium se sont largement développées avec l'avenement de la micro-
électronique. Les MEMS a base de silicium ont su profiter de cette technologie déja présente et ont
donc connu un développement rapide. Par la suite, le domaine des MEMS a conduit & de nouvelles
techniques de fabrication ainsi qu’a de nouveaux matériaux qui ne sont pas traditionnellement utilisés
pour la microélectronique. La photolithographie est stirement la technique la plus importante car elle
permet de fabriquer des MEMS, de facon reproductible, avec des dimensions micrométriques et en
quantité importante [9]. Associées a la photolithographie, on trouve habituellement des techniques de
dépot (procédé additif) qui se servent du matériau structuré par photlithographie comme d’un masque,
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Contraction du
Etirement du
PVDF-TrFE PYDFTTFE
—— A ———
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vers le bas vers le haut
Substrat en PEN I PVDF-TrFE

F1GURE 11.4 — Principe de effet bilame ou un étirement du PVDF-TrFE conduit a une déflexion
du levier vers le bas et une contraction conduit a la déflexion vers le haut.

ou alors des techniques de gravure (procédé soustractif). Les techniques de dépot peuvent étre la pul-
vérisation cathodique ou le dépdt chimique ou physique en phase vapeur. Quant aux techniques de
gravure, on trouve la gravure chimique ou la gravure physique. D’autres techniques, qui s’appuient
sur celles déja existantes, sont aussi utilisées afin d’améliorer la résolution (lithographie électronique
ou ultra-violet) ou pour, par exemple, obtenir des profils de gravure plus anisotropes (gravure ionique
réactive profonde).

Cependant, il en est différemment pour les systémes & base de matériaux organiques qui sont en
plein développement. En effet, ces matériaux sont souples et ne se manipulent pas comme du sili-
cium. De plus, il faut trouver des moyens pour les structurer. Effectivement, les techniques énoncées
précédemment ne sont pas forcément adaptables lorsqu’on travaille avec des matériaux organiques.
Egalement, ils ne sont généralement pas photosensibles : il faut donc réussir & ne les déposer que
la ou 'on veut ou a enlever les parties inutiles. Des nouvelles techniques de fabrication voient donc
le jour pour mettre en forme ces matériaux [10]. Aussi, I’élaboration de MEMS organiques ne se dé-
roule pas forcément en salle blanche, ce qui est un avantage de cofit, comparé aux technologies silicium.

I1.2.2 Xurographie : une technique alternative

Un procédé de fabrication simple, peu cofliteux et rapide a été mis en place au laboratoire IMS. De
nombreuses structures de type levier ont été créées grace a ce procédé qui repose sur la xurographie
[11]. Ce terme provient du grec zuron qui veut dire "lame" et graphe qui veut dire "écrire". Le principe
de fonctionnement est le méme que celui d’'une imprimante a jet d’encre, excepté qu’il y a une lame
coupante au niveau de la téte d’impression. Il suffit alors de dessiner la forme que 'on souhaite sur
un logiciel : chaque trait de dessin correspond & un passage de la lame. Cette technique provient
de I'industrie du design afin de créer des graphismes sur support papier ou plastique. Elle est donc
trés bien adaptée pour 'utilisation de matériaux organiques car il est tres facile d’obtenir des formes
complexes avec ce procédé, ce qui est un avantage car les polymeres ne sont pas simples a structurer.
On peut ainsi utiliser les techniques classiques de fabrication comme le spin-coating pour déposer les
matériaux sous forme de solution et ensuite venir y découper la forme voulue.

L’imprimante & découpe permet de faire essentiellement deux taches : des MEMS mono-couches et
des masques flexibles. Mais en combinant les masques flexibles avec les techniques de dépdt classiques
(évaporation thermique ou par faisceau d’électrons), il est possible de créer des MEMS multicouches.
La figure I1.5 montre une photo de I'imprimante a découpe numérique ainsi que le principe : le maté-
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riau que 'on veut découper est placé sur une feuille adhésive. Cette feuille adhésive peut se déplacer
selon 'axe ¥ et la lame suivant 'axe Z. On peut ainsi réaliser toutes les formes que ’on souhaite. Il
existe cependant certaines limites & cette approche : I’épaisseur du matériau & découper ne doit pas
excéder 250 pm et la résolution spatiale est de 'ordre de 200 um (mais cela dépend du motif).

Lame \ )_E

. Partie adhésive

Feuille adhésive Matériau

a) | b)

FIGURE IL.5 — a) Photo de limprimante d découpe Craft RoboPro CE6000 (Graphtec), b)
Principe de la feuille adhésive sur laquelle on fize le matériau a découper et axes de déplacement
de la feuille et de la lame.

Pour illustrer la résolution spatiale, des fentes de différentes largeurs ont été découpées dans un film
de PEN de 50 um d’épaisseur. La figure I1.6 montre dans un premier temps la découpe d’une fente de
100 pm de largeur. On peut remarquer qu’il y a une différence de dimension de la fente suivant si I’'on
regarde au niveau de la surface supérieure ou inférieure. Cela traduit le fait que la lame a une forme
de pointe conique. Donc la trace de la lame est plus petite en bout de pointe, ce qui explique cette
différence de dimension entre les deux surfaces. Dans un second temps, la figure I1.7 montre la découpe
de trois fentes de largeur 100 pm, 200 um et 300 wm, avec une focalisation sur la surface inférieure.
Pour la fente de 100 um de largeur, les contours ne sont pas tres nets et la largeur de 100 pm n’est pas
respectée. En revanche, a partir d’'une largeur de 200 um, la découpe est plus nette et la dimension
est bien respectée. Enfin, la résolution dépend également du motif & découper. En effet, dans le cas de
la découpe de carrés (figure 11.8), il est clair que pour des dimensions de 100 um et 200 pm, la forme
du carré n’est pas respectée. La forme est respectée a partir de 300 um. Cependant, les dimensions ne
sont elles pas respectées car ce carré fait environ 200 wm. Il faut donc adapter les dimensions que 1’on
veut découper en fonction du motif choisi.

F1GURE I1.6 — Photos de la découpe d’une fente de 100um de largeur dans un film de PEN de
50 um d’épaisseur. a) Image de la fente au niveau de la surface supérieure qui fait bien 100 pm,
b) Image de la fente au niveau de la surface inférieure qui fait environ 40 um.
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FIGURE I1.7 — Comparaison de la découpe de fentes pour trois largeurs différentes : a) 100 um,
b) 200 um et c¢) 300 um.

FIGURE I1.8 — Comparaison de la découpe de carrés pour quatre dimensions différentes : a)
100pum, b) 200 um, c) 300pum et d) 400 um.

Lors de la découpe d’un matériau, plusieurs parametres sont ajustables en xurographie : la force,
la vitesse de déplacement ainsi qu'un offset de la lame. Il est alors possible, lors de la découpe d’un
échantillon fait de plusieurs couches de matériaux, de choisir de découper tous les matériaux en méme
temps ou de ne découper que partiellement la couche, ce qui permet de ne structurer qu’'une partie de
I’échantillon (figure 11.9). Cela permet, par exemple, de structurer des pistes conductrices a la surface
d’un échantillon [12]. Il suffit de faire un dépdt d’un matériau conducteur sur toute une surface et de
venir ensuite définir les pistes par xurographie, en ne découpant que le matériau en surface.

I1.2.3 Etapes de fabrication

Le procédé de fabrication mis en ceuvre dans ce travail pour créer des résonateurs piézoélectriques
organiques est simple et rapide, utilisant des procédés classiques comme le spin-coating et le dépot par
évaporation. A ces techniques s’ajoute la xurographie afin d’obtenir la forme finale. De plus, comme
indiqué précédemment, contrairement aux technologies silicium, il n’y a pas besoin d’étre en salle
blanche et les cotits de fabrication sont grandement réduits.

Découpe du substrat

La fabrication des résonateurs commence avec la découpe du substrat en PEN par xurographie. La
forme du substrat est un rond de 20 mm de diametre, avec des protubérances qui servent a ’alignement
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FIGURE I1.9 — a) Découpe de toutes les couches structurelles d’un échantillon, b) Découpe
partielle des couches structurelles d’un échantillon.

des masques lors du dépot des électrodes.

Dépot de I’électrode inférieure

Une fois le substrat découpé, une premiere électrode en aluminium est déposée par évaporation
par faisceau d’électrons (voir annexe A). Le dépot s’effectue & une pression inférieure & 1.10~% mBar
et pour une vitesse de dépdt comprise entre 0,1 nm/s et 0,2nm/s. Afin de structurer cette électrode,
I’évaporation se fait & travers un masque en PEN ou en polytéréphtalate d’éthyléene (PET), réalisé
aussi par xurographie et posé sur le substrat.

Spin-coating du PVDF-TrFE

Apres cela, le matériau piézoélectrique est déposé par spin-coating, a 3500 tr/min, avec une durée
d’accélération de 1s, pendant 45s. La couche ainsi déposée fait environ 4 pum d’épaisseur. L’influence
de cette épaisseur est étudiée section I1.4.1.

Recuit

Apres le dépot du PVDFE-TrFE, I’échantillon subit deux recuits : un premier a 50 °C afin d’évaporer
les restes de solvant, et un second a 140 °C afin d’augmenter le taux de cristallinité du PVDF-TrFE
(voir section 11.3.4).
Dépot de 1’électrode supérieure

Apres ce recuit, une seconde électrode en aluminium est déposée dans les mémes conditions que
la premiere.
Découpe du levier

La forme du levier est ensuite découpée par xurographie.

Passivation

L’échantillon est recouvert de PDMS par dip-coating avant d’étre fixé sur une lame de verre. Cela
permet la passivation des électrodes (et méme du levier dans sa globalité) et donc de pouvoir travailler
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en milieu liquide conducteur. La fixation sur la lame de verre permet de laisser le levier suspendu afin
qu’il puisse bouger.

Tout ce procédé est résumé figure 11.10. Ce procédé est vraiment simple, rapide, avec une réalisation
des résonateurs en une journée. Le prix des matériaux pour réaliser un résonateur a été estimé a 2,6 €.
Pour I’étude menée dans ce chapitre, les substrats font 50 um d’épaisseur. Les dimensions des leviers
sont 3,4 mm pour la longueur et 2 mm pour la largeur. En réalité, les dimensions ne sont pas réellement
importantes puisqu’il est question ici de I’étude des propriétés intrinseques du PVDF-TrFE, qui ne
dépendent pas de la géométrie choisie. Dans la version aboutie des résonateurs, il sera questions
d’autres dimensions qui seront expliquées.

gm'

- V-

d

R -

lell]

FIGURE I1.10 — Récapitulatif du procédé de fabrication. a) Découpe du substrat en PEN, b) Dépit
de ’électrode inférieure en aluminium, c) Spin-coating du PVDF-TrFE, d) Dépit de [’électrode
supérieure en aluminium, e) Découpe de la forme du levier, f) Dip-coating de PDMS pour la
passivation des électrodes.

11.2.4 Polarisation

La polarisation est une étape clé car elle permet d’aligner tous les domaines cristallins piézoélec-
triques du polymere dans le méme sens, maximisant ainsi l'effet piézoélectrique macroscopique du
matériau. En effet, avant polarisation, le polymere est constitué d’un ensemble de domaines cristallins
qui se sont formés essentiellement apres ’étape de recuit. Cependant, ces domaines sont répartis de
fagon aléatoire. D’un point de vue macroscopique, ils se compensent, ne rendant le matériau que peu,
ou méme pas du tout, piézoélectrique. Pour que tous ces domaines travaillent de concert, il faut alors
appliquer un fort champ électrique : sous 'effet de la force électrique générée par le champ électrique,
les domaines vont s’aligner avec ce champ électrique (figure 11.11). Etant tous alignés, leurs réponses
a une sollicitation mécanique ou électrique seront identiques, optimisant ainsi I'effet piézoélectrique.

Il existe deux techniques courantes pour polariser des matériaux : soit en appliquant une différence
de potentiel entre deux électrodes qui entourent le matériau, soit par l'effet corona (figure 11.12). La
premiere technique est simple & mettre en place. Il suffit de prendre des contacts électriques avec les
électrodes et d’appliquer une tension. Cette tension peut étre continue ou alternative. L’inconvénient
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FiGURE I1.11 — Influence du champ électrique de polarisation sur ’alignement des domaines
piézoélectriques. a) Avant polarisation, ces domaines sont orientés de fagon aléatoire, b) En
appliquant un champ électrique, certains domaines s’alignent mais pas tous car le champ n’est
pas suffisamment important, c¢) Lorsque le champ électrique appliqué est suffisamment fort, tous
les domaines sont alignés, optimisant ainsi les propriétés piézoélectriques du matériau.

de cette technique est qu’il faut que I’échantillon a polariser possede des électrodes et c’est une po-
larisation individuelle non applicable a grande échelle. En revanche, la polarisation par effet corona
permet de polariser de grandes surfaces de fagon homogeéne et peut s’appliquer a grande échelle. Le
principe est le suivant : une haute tension est appliquée sur une pointe, créant un champ électrique
trés intense. Ce champ électrique va ioniser lair et les charges ainsi créées vont alors étre attirées par
une électrode reliée a la masse sur laquelle se trouve la surface a polariser. C’est ce dépdt de charges
électriques a la surface du matériau qui va créer le champ de polarisation. Cette technique est tres
utile pour polariser des matériaux sous forme de film mais elle nécessite cependant une haute tension
(typiquement 20kV). Dans ces travaux, la polarisation par application direct d’un champ électrique
continu a été choisie car elle est plus simple & mettre en ceuvre, mais aussi parce que les surfaces a
polariser sont faibles et que la structure méme des résonateurs permet de I’appliquer facilement.

Afin d’avoir une vue d’ensemble sur les différentes étapes d’élaboration des résonateurs, une vue
schématique est représentée figure I1.13. Cela permet de bien comprendre & quel moment de la fa-
brication interviennent le recuit a 140°C et la polarisation, ce qui est important puisque ces deux
parameétres sont étudiés dans la section suivante.

I1.3 Optimisation du procédé de fabrication

Lors de la réalisation des résonateurs piézoélectriques, deux étapes sont déterminantes : la polari-
sation et le recuit. En effet, le recuit permet d’obtenir un taux de cristallinité important, améliorant
ainsi Deffet piézoélectrique, et la polarisation permet d’orienter tous les domaines cristallins dans le
méme sens, ce qui augmente aussi l'effet piézoélectrique. Bien que ces deux étapes soient trés impor-
tantes, elles ne sont pas, ou seulement partiellement, étudiées dans la littérature. Ainsi, leffet de la
température de recuit a été étudié mais pas la durée nécessaire. Quant a la polarisation, toutes sortes
de recettes sont trouvables : certains polarisent & 70 V/um tout en chauffant a 90°C [13] alors que
d’autres polarisent & 100 V/pum sans chauffer [14]. Mais il est tres rare que ces fagons de procéder
soient justifiées. Ainsi, dans cette partie, la valeur du champ électrique de polarisation, la durée de
polarisation ainsi que la durée de recuit sont étudiées au travers de leurs influences sur I’actionnement
dynamique des résonateurs. En effet, évaluer 'efficacité d’actionnement piézoélectrique en mesurant
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FIGURE I1.12 - Les deux principales techniques de polarisation. a) Polarisation par effet corona,
b) Polarisation par application direct d’un champ électrique.
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F1GURE I1.13 — Récapitulatif des différentes étapes qui permettent [’obtention de résonateurs
fonctionnels, avant l’optimisation du recuit et de la polarisation.

la valeur de la déflexion des leviers est un moyen simple et facile a appliquer.

Dans tout ce qui suit dans ce chapitre, les mesures de valeur de déflexion sont effectuées & ’aide
d’un vibrometre laser a effet Doppler, un MSA-500 de la compagnie Polytec. Le principe de son fonc-
tionnement est expliqué en annexe B. Ce sont donc des mesures optiques. Sauf indications contraires,
les mesures de déflexion correspondent a la déflexion dynamique en bout de levier du premier mode
de résonance pour une tension d’excitation d’environ 21mV. Egalement, les résonateurs utilisés ne
comportent pas de couche de passivation en PDMS car aucune mesure en milieu liquide n’est réalisée.
Un exemple de spectre de résonance obtenu a 'aide du vibromeétre est donné sur la figure I1.14. Si 'on
mesure la déflexion en bout de levier, elle est beaucoup plus importantes pour le premier mode que
pour les autres. Il est donc tres difficile de voir les autres modes par cette méthode (ou alors il faut faire
la mesure ailleurs qu’en bout de levier ou avec des tensions d’actionnement plus élevées). Cependant,
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si 'on ne mesure plus la déflexion mais la vitesse de déplacement du levier, on s’apergoit que les autres
modes sont bien 1a, notamment un mode qui sera intéressant pour la suite de ces travaux. Néanmoins,
pour I’étude réalisée dans ce chapitre, seule la déflexion du premier mode de résonance sera exploitée.
La valeur mesurée dans chacun des cas est la déflexion maximale qui correspond a la fréquence de
résonance des structures.
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FIGURE I1.14 — Exemple de mesure effectuée au vibrometre : a) Mesure de la déflexion dyna-
mique en bout de levier, b) Mesure de la vitesse de déplacement en bout de levier.

I1.3.1 Détermination du coefficient ds;

Le coefficient d3; correspond a l'allongement que subit le matériau perpendiculairement au champ
électrique qui lui est appliqué. Dans notre cas, dii a l'effet bilame, cet allongement se traduit par
une déflexion du levier. Afin de déterminer ce coefficient, il est donc nécessaire de pouvoir lui relier
la déflexion qui correspond. Pour cela, un modele mathématique qui prend en compte les propriétés
mécaniques des deux couches de matériaux constituant le bilame est utilisé (équation (I1.3)) [15] :

bE,hyEshs(hy + hs)L?

— Vd 11.3
Ty [A(ByI, + BsL,)(Ephy + Eshy) + bEphyByhs(hy + hs)?] (IL.3)

avec w la déflexion, b la largeur du levier, L la longueur du levier, V' la tension appliquée, £, et
E; les modules d’Young, h, et hy les épaisseurs et I, et I les moments quadratiques du matériau
piézoélectrique et du substrat respectivement. Cependant, les leviers des résonateurs sont composés
de quatre couches de matériaux si les électrodes sont prises en compte. Il faut alors modifier I’équation
(I1.3) pour revenir a un systéme avec deux couches de matériaux. La méthode utilisée est la suivante :
le substrat et 1’électrode inférieure sont réunis en gardant les propriétés mécaniques du substrat mais
en calculant un moment quadratique équivalent a ’association de ces deux couches. Il en va de méme
pour I'association de la couche de PVDF-TrFE et de I'électrode supérieure. On se raméne donc a
un systéme équivalent avec deux couches de matériaux et 1’équation (I1.3) peut étre utilisée avec les
expressions des moments quadratiques équivalents suivantes :

b ha B2 + hy B3 + 2hph g1 By E 41 (2h2 + 3hyhoar + 2h%))

- =1 114
“' " 12E, hpEp + haEx P (IL4)
o= hEZ + Ny ES) + 2hsh aEsEay (202 + 3hshay + 20%;) _ L (1L5)

12E; hsEs +haEq
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L’équation (II.5) correspond au moment quadratique équivalent pour l’association du substrat et de
I’électrode inférieure, avec les indices "Al" se référant aux propriétés de I’électrode en aluminium. On
retrouve la méme expression pour le moment quadratique équivalent du PVDF-TrFE avec I’électrode
supérieure en remplacant les propriétés du substrat par celles du PVDF-TrFE (équation (I1.4)). Le
tableau I1.2 présente les valeurs utilisées concernant les propriétés des matériaux.

PEN | PVDF-TrFE Al
Module d’Young £ | 3 GPa 1 GPa 62 GPa
Epaisseur h 50 pm 4 um 150 nm

TABLE I1.2 — Récapitulatif des propriétés des matériaux pour la détermination du coefficient

ds;.

Il faut également prendre en compte le fait que le modele mathématique n’est valable qu’en mode
quasi-statique. Cela veut dire qu’il faut mesurer la déflexion pour une excitation a faible fréquence,
loin des fréquences de résonance des leviers. Sachant que, pour les résonateurs utilisés, la fréquence
de résonance du premier mode se trouve aux alentours de 1,8 kHz, des tensions d’excitation a 200 Hz
et 500 Hz ont été testées. La figure I1.15 montre la valeur de la déflexion en fonction de la tension
appliquée. 11 est clairement visible que, pour une excitation a 500 Hz, la déflexion est plus importante
que pour une excitation a 200 Hz, ce qui montre que le premier mode de résonance a déja une influence
et qu’il faut bien s’en éloigner pour avoir une estimation juste du ds;. Cependant, il a été vérifié qu’a
partir de 200 Hz et en dessous, les valeurs de déflexion sont les mémes, indiquant qu’on se trouve
bien en mode quasi-statique et que les mesures a 200 Hz sont valables pour calculer le d3q. Il est a
noter qu’on a bien une évolution linéaire de la déflexion avec la tension appliquée, en accord avec le
modele utilisé. Le coefficient d3; des structures a donc été déterminé en mesurant la déflexion en mode
quasi-statique en bout de levier, donnant une valeur moyenne de 11 pm/V pour le procédé optimisé,
ce qui correspond a ’état de art [4].

ESOG

g [ ]

2 4007 L
8 ° n

9 .

2300 . 1
=

T n

3 :

g 200- . 7
5 :

15 1008 ' = 200 Hz|
g, ' * 500 Hz
O I I I I

a 2 4 6 8 10

Tension [V]

FI1GURE I1.15 — Relation entre la déflexion en mode quasi-statique et la tension appliquée, pour
des excitations a 200 Hz et 500 Hz.

L’optimisation de la polarisation dans cette étude se fait au travers de deux parametres : la valeur
du champ électrique et la durée de la polarisation. Afin d’évaluer 'influence de ces deux parametres,
ainsi que la durée du recuit, sur les propriétés piézoélectriques des résonateurs, la valeur de la déflexion
en bout de levier du premier mode de résonance a été choisie comme critére d’évaluation. Dans le but de
justifier ce critere d’évaluation et d’étre stir qu'une plus grande déflexion du premier mode de résonance
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soit bien liée & un meilleur coefficient ds;, ce coefficient a été déterminé et tracé en fonction de la valeur
de la déflexion du premier mode pour plusieurs résonateurs (figure I1.16). Il existe une relation linéaire
du coefficient d3; et de la déflexion en bout de levier, signifiant qu’'une déflexion plus importante est
bien 'image d’un d3; plus important, et donc de meilleures propriétés piézoélectriques. Ceci est bien
en accord avec la théorie. En effet, si I’on applique une tension continue, le levier subit une déflexion
statique qui est I'image du coefficient d3;. Pour une tension donnée, plus la déflexion est importante,
plus ce coefficient ’est aussi. Or, la déflexion dynamique du premier mode de résonance est () fois plus
importante que la déflexion statique, avec @) le facteur de qualité des résonateurs. En supposant que )
est indépendant du d3q, une déflexion du premier mode de résonance plus importante implique bien un
coefficient d3; plus important. Il a ainsi été montré qu’une plus grande amplitude de mouvement lors
du premier mode de résonance correspond bien & de meilleures propriétés piézoélectriques, validant
ainsi ce critéere d’évaluation pour la suite de ’étude.

14

10 - 1

d31 [pm/V]

c0 2 4 6 8 10 12

Déflexion du premier mode en bout de levier [nm]

FI1GURE I1.16 — Relation entre le coefficient d3y, déterminé par la mesure de la déflexion quasi-
statique, et la déflexion du premier mode de résonance.

11.3.2 Influence du champ de polarisation

Le premier parametre étudié est 'intensité du champ de polarisation. Pour cela, la durée de recuit
a 140°C a été fixée a 1h. L’influence de la durée de recuit est étudiée en sectionI1.3.4 et celle de la
durée de polarisation en section I1.3.3. La polarisation se fait donc par ’application directe d’un champ
électrique entre les deux électrodes entourant le PVDF-TrFE. Afin de prendre les contacts électriques
pour appliquer ce champ, des pointes reliées a des micro-robots de la société Imina Technologies ont
été utilisées (http ://www.imina.ch/technology, 2017). Ce systéme est trés pratique car il permet de
prendre facilement les contacts mais aussi d’une maniére controlée : le déplacement des robots et des
pointes peut se faire avec une grande précision, ce qui permet de prendre des contacts assez doux,
sans trop forcer sur I’échantillon.

Dans un premier temps, il est intéressant de visualiser I'effet du champ électrique sur un échan-
tillon. Pour cela, différentes tensions ont été appliquées successivement par ordre croissant et pour une
durée de 5min. Pour chacune de ces polarisations, la déflexion en bout de levier du premier mode de
résonance a été mesurée avec actionnement piézoélectrique. Comme on peut le voir sur la figure 11.17,
pour les faibles champs électriques, 'efficacité de la polarisation augmente lentement avec la durée
jusqu’a atteindre un palier. Cela montre dans un premier temps 'importance de la valeur du champ
électrique : s’il est trop faible, l'effet piézoélectrique ne sera pas maximal, peu importe la durée de
polarisation. On remarque également que, plus le champ électrique est important, plus le plateau est
atteint rapidement. De plus, pour les plus hauts champs électriques, le palier est directement atteint
aprés cinq minutes de polarisation. Enfin, l'efficacité de la polarisation augmente avec la valeur du
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champ électrique jusqu’a un palier : pour les forts champs électriques, tous les dipdles sont alignés.
L’effet piézoélectrique est alors maximal et il est inutile d’augmenter encore le champ électrique (avec
le risque d’atteindre le seuil de claquage).

E —

o 15" A0h, .
2] W

2 v <25 V/um
100 v75 V/um
[ »’»»’»» 4100 V/pm
S > =125 V/um
T 5 0150 V/um
5 #175 V/um
E M 4200 V/pm
S 09 ‘ ‘ ‘ ‘ +225 V/um
o 50 100 150 200 250 300

(=)

Durée [min]

FIGURE I1.17 — Evolution de Uactionnement piézoélectrique en fonction de la durée et du champ
de polarisation.

Afin de confirmer ce résultat, six échantillons ont été polarisés par polarisation successive a dif-
férentes tensions. Pour chacune des tensions, la durée de polarisation est suffisamment longue pour
assurer d’avoir atteint I'effet maximal de cette polarisation, en accord avec les résultats de la figure
I1.17. Les résultats sont présentés figure I1.18. On retrouve bien les résultats précédents, c’est a dire une
augmentation de l'actionnement piézoélectrique avec 'augmentation du champ électrique de polarisa-
tion. De plus, un palier est atteint pour une polarisation & 180 V/um, donnant un effet piézoélectrique
maximal. Cependant, si I'on consideére 95 % de la valeur finale comme critére pour avoir un actionne-
ment satisfaisant, un champ électrique de seulement 100 V/um est suffisant. Cela permet d’avoir de
bonnes propriétés piézoélectriques tout en dépensant moins d’énergie (le champ électrique nécessaire
est pratiquement divisé par deux). Cela permet également de limiter les fuites de courant et le claquage
du PVDF-TrFE lorsqu’on polarise a haute tension. C’est donc cette valeur de champ de polarisation
qui a été retenue pour la suite de cette étude. Il est a noter que les barres d’erreur correspondent a
I’écart type des mesures pour les six échantillons.

I1.3.3 Influence de la durée de polarisation

De méme que le champ électrique de polarisation, la durée de polarisation est importante en fonc-
tion du champ choisi, comme il a été montré précédemment. Etant donné que la valeur de 100 V /Hm a
été retenue, il faut déterminer la durée optimale de polarisation liée & ce champ électrique. Afin de me-
ner cette étude, six échantillons ont été polarisés a 100 V/um pour des durées croissantes successives.
Il est supposé ici que les durées de polarisations sont cumulatives. Cela veut dire qu'un échantillon
qui subit une polarisation pendant cinq minutes, puis une autre pendant quinze minutes, sera sup-
posé avoir été polarisé en tout pendant vingt minutes. Les résultats montrent que la polarisation a
100 V/um est maximale a partir d’'une heure de polarisation (figure I1.19). Cependant, elle reste tres
efficace dés les premieres minutes et si on choisit le critere des 95 % de la valeur finale, finalement
5min de polarisation sont suffisantes pour avoir de bonnes propriétés piézoélectriques. Encore une
fois, cela permet de dépenser moins d’énergie et de temps tout en ayant de bons résonateurs. Ces
résultats démontrent aussi que, ce qui importe le plus lors de la polarisation, c¢’est la valeur du champ
électrique : plus ce champ est important, plus la polarisation se fait rapidement. En effet, I’orientation
des domaines électriques se fait sous 'action du champ électrique. Afin de tous les orienter dans le
méme sens, il faut apporter une énergie suffisante aux chaines du polymere. Donc si cette énergie est
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FIGURE 11.19 — Influence de la durée de polarisation pour un champ électrique de 100V /um.

De longues durées de polarisation n’ayant a priori que tres peu d’influence sur les propriétés
piézoélectriques, des mesures de vieillissement ont été faites en fonction de la durée de polarisation
afin de voir si les échantillons polarisés plus longtemps maintiennent mieux la polarisation. Quatre
échantillons ont été polarisés pendant 2, 5, 15 et 30 min. La déflexion du premier mode de résonance
a été mesurée tout de suite apres la polarisation. Cette mesure sert de référence, de point de départ
a partir duquel le vieillissement commence. Par la suite, la déflexion de ces mémes échantillons a été
mesurée pour différents temps apres la polarisation. Les résultats sont visibles figure 11.20. Une perte
rapide de la polarisation a lieu des les premieres minutes apres la polarisation, puis cela ralentit au
fil des jours. Les résultats ne présentent pas d’influence notable de la durée de polarisation sur le
vieillissement. On remarque également qu’apres vingt jours, plus de 75 % de l'efficacité piézoélectrique
est toujours présente, un critére important de fiabilité des résonateurs fabriqués.
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F1GURE I1.20 — Influence de la durée de polarisation sur le vieillissement des résonateurs.

1I1.3.4 Influence de la durée de recuit

Le dernier parametre étudié est la durée du recuit du PVDF-TrFE a 140°C. La température de
140°C a été retenue comme celle donnant le plus fort taux de cristallinité du PVDF-TrFE (figure
I1.21), ce qui améliore donc les propriétés piézoélectriques [16]. En effet, & 140°C, le PVDF-TrFE se
trouve dans le domaine paraélectrique, ce qui permet une meilleure mobilité des chaines du polymere en
comparaison avec le domaine ferroélectrique. En refroidissant, ces chaines ont de plus grandes chances
de s’immobiliser dans des empilements réguliers, augmentant ainsi le taux de cristallinité (jusqu’a
91%). L’effet piézoélectrique provenant de l'alignement de ces domaines cristallins, le recuit permet
ainsi d’augmenter les propriétés piézoélectriques du PVDF-TrFE. 1l reste cependant a déterminer la
durée nécessaire du recuit pour avoir une bonne cristallisation.

Pour cela, des échantillons ont été recuits pour des durées différentes. Six échantillons ont été
utilisés pour chaque durée. L’influence de la durée du recuit a ensuite été évaluée par la mesure de la
déflexion du premier mode de résonance (figure I1.22). Il est & noter que pour ces mesures, la tension
d’actionnement est dix fois plus importante (210 mV au lieu de 21 mV) afin de pouvoir mesurer les
faibles déflexions avant la polarisation des résonateurs. Cela explique les valeurs de déflexion mesurées
trés grandes en comparaison avec les mesures précédentes. Dans un premier temps, la déflexion a été
mesurée avant la polarisation. Il est clairement visible que, sans ’étape de polarisation, les proprié-
tés piézoélectriques sont faibles et de longues durées de recuit n’y changent rien. En revanche, aprés
polarisation, une augmentation des propriétés piézoélectriques s’opere avec la durée du recuit jusqu’a
atteindre un palier. Ce palier est tres vite atteint : 5min de recuit suffisent pour avoir un effet piézo-
électrique maximal. On remarque également que si I’échantillon ne subit pas de recuit, les propriétés
piézoélectriques sont tres faibles, ce qui indique bien que le taux de cristallinité est également faible.
Ceci démontre bien la nécessité de 1’étape de recuit du PVDF-TrFE. Il est a noter que la vitesse de
refroidissement du PVDF-TrFE apres le recuit peut aussi avoir une influence sur le taux de cristalli-
nité, et donc sur les propriétés piézoélectriques. Cependant, ce parametre n’a pas été étudié. Tous les
échantillons ont été refroidis sans controle, a lair libre et a température ambiante. Mais les salles du la-
boratoire étant climatisées, la vitesse de refroidissement a di étre semblable pour tous les échantillons.

De méme que pour la durée de polarisation, il est intéressant de savoir si la durée du recuit a
une influence sur le vieillissement des résonateurs. Pour y répondre, quatre échantillons ont été recuit
a 140°C pendant 3, 10, 20 et 30 min, puis polarisés dans les conditions déterminées précédemment :
a 100 V/pum pendant 5min. La référence est également la mesure de la déflexion juste apres la po-
larisation. Ensuite, la déflexion a été mesurée pour différents temps apres la polarisation. La figure
I1.23 présente les résultats de cette étude. On retrouve encore la méme allure de courbe, avec une
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F1cURE 11.21 — Résultats du motif de la diffraction par rayons X pour le film de PVDF-TrFE
non recuit et pour ceux recuits a 120 °C, 140 °C et 155 °C. Une plus forte intensité indique un
plus fort tauz de cristallinité. On arrive ainsi d un taux de 91 % pour celui recuit a 140 °C [16].
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FIGURE 11.22 — Influence de la durée du recuit a 140 °C pour une polarisation a 100 V/pum.

décroissance rapide dans les premieres heures, puis un ralentissement de cette décroissance. Encore
une fois, de longues durées de recuit ne semblent pas améliorer la tenue de la polarisation des réso-
nateurs. On voit également que la perte de polarisation semble se stabiliser apreés un mois, avec une
perte inférieure a 25 %. Cela démontre que ces résonateurs sont encore utilisables au moins un mois
apres leur fabrication, et donc qu’il peuvent fonctionner potentiellement sur de longues durées.

Finalement, la figure I1.24 récapitule tout le procédé de fabrication ainsi que ’optimisation du
recuit et de la polarisation qui a été retenue et qui sera utilisée pour la fabrication des résonateurs qui
seront utilisés dans la suite de ces travaux.

Des mesures de cycles ferroélectriques ont également été faites pour les résonateurs optimisés et
pour un résonateur qui n’a pas été polarisé. Les résultats sont présentés sur la figure [1.25. Une tension
triangulaire de fréquence 0,1 Hz a été appliquée aux résonateurs en faisant un balayage en amplitude de
0V a-400V, puis de -400V a 400V, et enfin de 400V a 0V, afin d’effectuer un cycle complet. Pendant
ce cycle, la polarisation de la couche piézoélectrique est mesurée en fonction de la tension appliquée.
On observe tout d’abord que la valeur de la polarisation pour le résonateur non polarisé est tres faible,
ce qui parait évident. A partir de ces mesures, il est possible de déterminer deux paramétres : le champ
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Ficure 11.23 — Influence de la durée du recuit a 140 °C sur le vieillissement des résonateurs.
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FiGURE 11.24 — Récapitulatif des différentes étapes qui permettent 'obtention de résonateurs
fonctionnels, avec 'optimisation du recuit et de la polarisation.

électrique coercitif et la polarisation rémanente. Le champ électrique coercitif correspond a la valeur
du champ électrique pour laquelle la polarisation est nulle. Cela correspond a la valeur du champ
électrique qui permet de retourner 'orientation des dipdles électriques dans le matériau, par analogie
avec les matériaux ferromagnétiques. Une valeur élevée du champ coercitif signifie que le matériau
ne se dépolarisera pas facilement car il faudrait pour cela lui appliquer un fort champ électrique. La
polarisation rémanente correspond & la valeur de la polarisation du matériau lorsqu’il n’y a pas de
champ électrique appliqué. Cela signifie que, lorsqu’on polarise le matériau, les dipoles électriques
s’orientent avec le champ électrique appliqué. Une fois que la polarisation est terminée et qu’on coupe
le champ électrique, les dipdles conservent leur orientation et générent donc une polarisation qui
perdure. On remarque que la polarisation rémanente du résonateur non polarisé est tres faible, ce qui
explique la faible efficacité d’actionnement piézoélectrique. Les valeurs mesurées du champ électrique
coercitif et de la polarisation rémanente sont respectivement de 45V /um et 71 mC/m?2. Ces valeurs
correspondent avec celles données par le fournisseur (Piezotech) du PVDF-TrFE qui sont de 50 V/um
et 70mC/m?.
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FIGURE 11.25 — Mesure de cycles ferroélectriques pour un résonateur optimisé (par rapport au
procédé de fabrication) et pour un résonateur non polarisé.

II.4 Autres parametres d’influence

I1.4.1 Epaisseur du PVDF-TrFE

On est en droit de se demander si I’épaisseur de PVDF-TrFE a une influence sur I’actionnement
des résonateurs. Une étude rapide pour cing épaisseurs a été menée. Les valeurs de la déflexion du
premier mode ont été relevées pour cing résonateurs différents (figure 11.26). Il n’y a pas de réelle
tendance qui se dégage et qui montrerait qu’une épaisseur plus importante ou plus faible donnerait
un meilleur actionnement des résonateurs. C’est pourquoi cette étude n’a pas été approfondie.
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F1GURE 11.26 — Déflexion du premier mode de résonance en fonction de l’épaisseur de PVDF-

TriE.

Cependant, il est important de remarquer 'influence de I’épaisseur de PVDF-TrFE sur d’autres fac-
teurs. En effet, 'optimisation de la polarisation montre qu'un champ électrique d’au moins 100 V/pm
est nécessaire. Donc, plus 1’épaisseur est importante, plus la tension & appliquer pour polariser les
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résonateurs devra étre grande. Pour un film de PVDF-TrFE de 10 um d’épaisseur, il faut donc une
tension de 1kV, ce qui est déja important. A Dinverse, si D'épaisseur est faible, il peut y avoir des
complications lors de la polarisation car le moindre défaut dans la couche du matériau crée des fuites
de courant et le PVDF-TrFE peut éclater sous leffet du champ électrique de claquage (figure 11.27).
Egalement, plus I'épaisseur est faible, plus la capacité statique est importante, ce qui est génant pour
les mesures électriques (cela est étudié au chapitreIII). C’est pourquoi une épaisseur de 4 um a été
choisie. C’est un bon compromis entre la tension de polarisation qui devra étre d’au moins 400 V, ce qui
reste raisonnable, et une polarisation plus simple ainsi qu’une capacité statique pas trop importante
(cette dernieére étant proportionnelle & 'inverse de la distance entre les deux électrodes).

Zones qui ont clagué sous |"action du
champ électrigue de polarisation

F1cUre 11.27 — Claquage du PVDF-TrFE au niveau des défauts de la couche sous leffet du
champ électrique de polarisation.

I1.4.2 PVDF-TrFE-CTFE

Il a été vu que 'ajout du TrFE au PVDF permet de faciliter la conformation dans la phase 5 qui
est piézoélectrique, a condition de polariser le matériau. Il existe aussi des terpolymeres qui consistent
a ajouter du chlorotétrafluoroéthyléene (CTFE) ou du chlorofluoroéthyléene (CFE). Ces matériaux pré-
sentent des propriétés électrostrictives importantes (élongation >7 % sous un champ électrique de
150 V/um, d’apres la société Piezotech). De plus, grace a l’encombrement stérique des atomes de
chlore, la polarisation est en théorie facilitée : un champ électrique moins important est nécessaire
pour polariser le matériau. Dans cette idée, le terpolymere PVDF-TrFE-CTFE d’une composition
molaire 61,8 %/30,4 %/7,8 % fourni par Piezotech a été testé afin de voir si ce matériau alternatif peut
étre utilisé a la place du PVDF-TrFE dans le cas de notre étude.

Le procédé de fabrication est le méme que pour les résonateurs avec le PVDF-TrFE. Dans un
premier temps, I'influence de la durée de recuit a été étudiée. Pour cela, les échantillons ont été recuits
a 115°C pendant différentes durées, puis polarisés a 125V /um pendant 10 min afin d’étre stir que
cette polarisation soit optimale. La température de 115°C a été choisie afin d’amener le matériau
dans le domaine paraélectrique sans dépasser la température de fusion, 'idée étant d’apporter la plus
grande mobilité possible pour les chaines du terpolymere. En effet, 'ajout du CTFE abaisse la tem-
pérature de fusion, qui tombe & 125°C (au lieu de 150°C pour le PVDF-TrFE). Les résultats de la
durée du recuit sont présentés figure 11.28. Il semblerait qu'une durée de recuit d’environ 10 min soit
optimale. En effet, pour les faibles durées, ’actionnement piézoélectrique est faible. Il en est de méme
pour les plus longues durées, ou 'actionnement semble décroitre avec 'augmentation de la durée.
Il se peut que la température choisie soit trop proche de la température de fusion et que de longues
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durées de recuit aient dégradé le matériau, ce qui expliquerait des propriétés piézoélectriques moindres.
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F1GURE 11.28 — Influence de la durée de recuit a 115 °C sur Uactionnement des résonateurs faits
a partir du PVDF-TrFE-CTFE.

Le second parametre étudié est la polarisation. Pour vérifier que I'ajout de CTFE permet de po-
lariser le terpolymere avec un champ électrique plus faible que pour le copolymeére, un échantillon
a été polarisé successivement a différents champs électriques, pendant des durées cumulatives (fi-
gure 11.29). 1l en résulte que, dans le cas du terpolymere, le champ électrique nécessaire pour avoir
un actionnement optimal est effectivement plus faible que pour le copolymere : 50 V/um au lieu de
100 V/um. Cependant, on remarque également que la déflexion est beaucoup plus faible que dans le
cas du copolymere (~1,5nm contre ~15nm, donc environ dix fois plus faible pour la méme tension
d’actionnement). Les propriétés du terpolymere sont donc moins performantes en ce qui concerne ’ac-
tionnement des résonateurs. Il faut également noter que I’étude sur le terpolymere n’est que partielle,
faute de temps. Il faudrait confirmer ces résultats en refaisant les mémes expériences sur un plus grand
nombre d’échantillons afin d’avoir des barres d’erreurs et valider, ou non, ces premiers résultats.
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Fi1GURE I1.29 — Performance de [’actionnement en fonction du champ de polarisation et de la
durée.
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II.5 Conclusions

Un procédé de fabrication rapide, simple et peu cotliteux a été présenté, reposant principalement
sur la xurographie, une technique assez récente développée au laboratoire IMS et adaptée pour la mise
en forme de matériaux organiques. Hormis la xurographie, les techniques utilisées sont classiques et
simples. Une optimisation de ce procédé de fabrication a été réalisée, portant sur trois parametres : le
champ électrique et la durée de polarisation ainsi que la durée du recuit a 140 °C. Il en résulte que pour
une polarisation & température ambiante, pour des films de PVDF-TrFE de 4 pm, 100 V/pum pendant
5 min est suffisant pour avoir de bonnes propriétés piézoélectriques. Il est toujours possible d’aller au-
dela (champ électrique et durée) pour avoir de meilleures performances mais cela a un cotit énergétique
et temporel non négligeable. Quant au recuit, 5 min suffisent également. Apres optimisation, la perte de
la polarisation est inférieure a 25 % un mois aprés avoir polarisé les résonateurs et semble se stabiliser,
ce qui est prometteur pour la durée de vie des résonateurs. Enfin, ’optimisation du procédé a permis
d’obtenir un coefficient d3; de 11 pm/V, corroborant les données de la littérature.
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CHAPITRE |11

SYSTEME DE MESURE

L’objectif d’'un capteur est de pouvoir transmettre une information compréhensible par un utili-
sateur. Pour cela, il est important qu’il puisse transformer une information en un signal facilement
interprétable : c’est ce qu’on appelle la transduction. Cela peut étre, par exemple, la transformation
d’une déformation mécanique en un signal électrique, ce qui est le cas pour leffet piézoélectrique
direct. De maniere générale, dans les applications de type capteur, la transduction se fait d’un do-
maine (mécanique, optique, chimique, ...) vers le domaine électrique, puisqu’il est tres facile d’exploiter
les signaux électriques par une instrumentation dédiée. A l'inverse, pour les applications de type ac-
tionneur, la transduction se fait généralement du domaine électrique vers le domaine mécanique. De
nombreux parameétres sont importants pour un capteur, comme la sensibilité, la sélectivité, la résolu-
tion, le domaine d’utilisation ou encore la justesse. Pour déterminer ces caractéristiques, il faut prendre
en compte toute la chaine de mesure (transduction, conditionnement des signaux et traitement). Il
est donc important que le systéme de mesure lié au capteur soit performant afin d’assurer une bonne
lecture et exploitation de 'information délivrée.

Ce chapitre présente un systéme complet qui permet d’effectuer des mesures électriques de fré-
quence de résonance des résonateurs présentés au chapitrell. En effet, les mesures effectuées pour
I'optimisation du procédé de fabrication ont été faites a ’aide d’un vibrometre laser. Bien que cet
appareil soit tres utile pour faire des mesures de résonance, il est tout de méme encombrant et il
n’est pas possible de 'utiliser pour faire des mesures dans un incubateur, avec des cellules vivantes. Il
faut donc que le mouvement des résonateurs ne soit plus interprété optiquement mais électriquement.
C’est tout I'intérét de I'utilisation des deux effets piézoélectriques : les résonateurs sont actionnés par
leffet piézoélectrique indirect (I’application d’un champ électrique entraine la déformation mécanique
du PVDF-TrFE) et la lecture de la résonance se fait grace a l'effet direct (une déformation méca-
nique entraine I'apparition de charges électriques) car lors du mouvement du levier, le PVDF-TrFE
se déforme, créant ainsi des charges électriques.
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I11.1. TECHNIQUE DE MESURE DE LA RESONANCE

II1.1 Technique de mesure de la résonance

I11.1.1 Type de détection

De la méme maniére qu’il existe différentes techniques couramment utilisées pour actionner les
résonateurs MEMS, la détection du mouvement de ces derniers peut se faire de différentes fagcons. On
retrouve un peu les mémes principes dans la détection que dans 'actionnement, a savoir : électrosta-
tique, piézorésistif et piézoélectrique, pour ne citer que ces trois la qui sont les plus utilisés. Afin de
comparer ces trois types de détection, le tableauIll.1 résume les avantages et les inconvénients des
différentes techniques. Il est a noter que le choix d’un type de détection ne se base pas forcément sur
la sensibilité. C’est un parametre important mais il faut aussi considérer d’autres aspects, comme la
technologie nécessaire, la puissance consommeée ou encore la température d’utilisation. L’avantage de
la détection piézoélectrique est que cela sert aussi pour 'actionnement des MEMS (voir chapitre IT).
Dong, si la piézoélectricité a été choisie pour I'actionnement, il est normal que ce soit aussi le cas pour
la détection. C’est pour cela que ce type de détection a été choisi pour mener & bien ces travaux. De
plus, comme le matériau piézoélectrique est déja excité par un champ électrique pour actionner les
résonateurs (effet piézoélectrique indirect), il n’y a pas besoin d’une autre source d’énergie pour la
détection du mouvement grace a 'effet piézoélectrique direct. Cette technique de détection est donc
trés pratique en terme de fabrication et en terme de puissance consommée. Egalement, étant donné
que les résonateurs doivent fonctionner en milieu liquide conducteur, une détection intégrée est tres
utile, ce que ne présente pas une détection électrostatique, par exemple.

Détection Avantages Inconvénients
e , . e Grande surface nécessaire pour un
e Simplicité des matériaux o
. ) , . effet capacitif suffisant
Electrostatique | @ Réponse rapide - . e .
. : e Electronique de détection non tri-
e Faibles tension et courant .
viale
e Sensible aux changements de tem-
Piézorésistive | e Bonne sensibilité pérature (et a I'environnement en
général)
e Ne convient pas pour des opéra-
Pi¢zodlectrique | ® Pas de puissance consommée pour tions a hautes températures
la détection e Intégration dans des composants
non triviale

TABLE III.1 — Comparaison des différents types de détection des MEMS couramment utilisés
[1, 2].

I11.1.2 Mesure de la résonance piézoélectrique

L’effet piézoélectrique direct a donc été choisi pour détecter le mouvement des leviers et, notam-
ment, pour pouvoir déterminer la fréquence de résonance de ces derniers. Il faut cependant déterminer
la technique de mesure et 'instrumentation qui servira a collecter les charges électriques créées. Pour
ce qui est de la technique de mesure, deux techniques existent principalement : soit par un montage
oscillateur, ou I’on génere un signal directement a la fréquence de résonance, soit en faisant un balayage
en fréquence de I'excitation et en mesurant le spectre d’impédance ou d’admittance, par exemple, pour
déterminer la fréquence correspondant a un point particulier (comme le maximum de la conductance).
Dans le premier cas, on a une mesure directe de la fréquence de résonance alors que pour la mesure
du spectre de résonance, il faut extraire des mesures cette fréquence.
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CHAPITRE III. SYSTEME DE MESURE

Montage oscillateur

Les oscillateurs sont présents dans la majorité des systemes électroniques. Ils sont utilisés pour
traquer le temps qui passe, comme dans les montres, ou, par exemple, pour servir de signal d’horloge
dans les circuits logiques [3]. On les trouve aussi dans des microsystémes pour des applications capteur
[4]. Une maniére de mesurer et de suivre la fréquence propre de ces résonateurs est d’utiliser un
montage oscillateur. Le principe est illustré figure II1.1. Pour avoir des oscillations, il faut respecter
les deux criteéres de Barkhausen : le déphasage total de la boucle doit étre nul (modulo 27) et le gain
total de la boucle doit étre supérieur a un. Le résonateur permet de sélectionner la fréquence des
oscillations et I'amplificateur permet de compenser le manque de gain afin de respecter le critere de
Barkhausen a la fréquence sélectionnée. Afin de traquer la fréquence du signal en sortie du montage
oscillateur, une boucle a verrouillage de phase (PLL : Phase-Locked Loop) est trés souvent utilisée,
mais un fréquencemetre peut également étre utilisé. L’avantage du montage de type oscillateur est
qu’il ne nécessite pas l'utilisation de générateur de signaux sinusoidaux mais seulement ’alimentation
continue de I'amplificateur. En effet, le bruit électronique des différents composants suffit en général
a faire démarrer les oscillations qui sont, par la suite, amplifiées par le systeme.

Alimentation

|

Vs

h
v

Amplificateur

Résonateur [€

FiGure II1.1 — Principe d’un montage oscillateur comprenant un amplificateur et une boucle
de retour intégrant [’élément résonant.

Ce type de montage est un bon moyen pour suivre des fréquences de résonance en temps réel.
De plus, si 'on fait une compensation automatique de gain, il est possible d’en déduire le facteur de
qualité des résonateurs. Effectivement, le facteur de qualité est une image des pertes énergétiques du
résonateur dues aux frottements dans 'environnement d’utilisation et des autres pertes intrinseques
dans le matériau. Ainsi, en connaissant la compensation de gain nécessaire au maintien des oscillations,
le facteur de qualité peut étre déduit.

Bien que ce type de montage soit utilisé dans de nombreuses applications, il en est différemment
lorsqu’il s’agit de 'utiliser pour des applications MEMS en milieu liquide [5]. En effet, & cause de
I’amortissement dii au milieu liquide qui est plus dense et plus visqueux que l’air, la réponse du
systeme est tres fortement dégradée. Elle est alors masquée par la réponse parasite due au couplage
électrique entre les ports d’actionnement et de détection [6]. Il faut alors user d’une stratégie pour
s’affranchir de ce signal parasite [7]. La solution peut étre I’ajout d’un circuit électrique qui reproduit
le signal parasite ou I’ajout d’une structure mécaniquement bloquée qui sert a compenser le signal
parasite.
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Mesure de ’admittance

Une autre facon de déterminer la fréquence de résonance consiste a faire un balayage en fréquence
de lexcitation et de mesurer le spectre d’admittance (ou d’impédance) en module et en phase, ou
en partie réelle et partie imaginaire. D’un point de vue électrique, un résonateur piézoélectrique peut
se représenter sous la forme du schéma présenté figureIl.2. La résonance mécanique se représente
par un circuit RLC série ou R, est 'image des pertes énergétiques dans le matériau, L,, est 'image
de la masse inertielle et C), celle de la rigidité des éléments mécaniques. En parallele se trouve une
capacité statique Cy qui est due a l’architecture des résonateurs : deux électrodes séparées par un
matériau diélectrique. On trouve également une résistance Ry en paralléle. Cette résistance représente
les pertes diélectriques. Si cette résistance est trés grande, elle n’est pas prise en compte dans le modele.
Cependant, dans notre cas, comme nous le verrons par la suite, cette résistance a une influence et il
faut donc la considérer.

Branche motionnelle

L H—""

FIGURE II1.2 — Modeéle équivalent d’un résonateur piézoélectrique d’un point de vue électrique.

Dans un premier temps, ’étude de la branche motionnelle seule est réalisée. A partir du modeéle
électrique équivalent, on peut ainsi déterminer ’admittance Y,, de la partie motionnelle, qui peut
s’exprimer sous la forme suivante :

. 2 .
iC ijw 1—%—]L )
Yo = — 2" = ( . Z,QWO) = Gy + jBm (IIL.1)
Mias—G (%) + o

avec w la pulsation, @) le facteur de qualité et wy la pulsation propre. Les expressions de () et de wy
sont les suivantes :
1 meo 1

e = = I11.2
o L, Cn @ R, R Crawo ( )

D’apres I’équation I11.1, 'admittance peut se mettre sous la forme d’une partie réelle (la conductance
notée ici G,,) et d’une partie imaginaire (la susceptance notée ici B,,), qui sont exprimées dans
I’équation III1.3 :

Cmw? C _w?
G = WQQ“;:’ —  Bu- mo;( : ‘”332 (I11.3)
(1-%) + a5 (1-5) + a5
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A partir des mesures de spectre de la partie réelle et de la partie imaginaire de 'admittance, les
valeurs de R,,, C,, et L,, peuvent étre déterminées. En effet, la conductance G,,, est maximale lorsque

w = wq et vaut alors %' Cela nous donne alors la fréquence propre ainsi que R,,. De plus, en déter-
minant le facteur de qualité Q) = Wﬂm, et connaissant R,, et wg, Cy, et L,, peuvent étre calculés.

Néanmoins, cette étude ne concerne que la branche motionnelle. Or, si I’on mesure la conductance
et la susceptance des résonateurs, on obtient les spectres de la figure I11.3 qui correspondent au schéma
électrique équivalent complet de la figure II1.2. On remarque qu’il existe un couplage qui donne nais-
sance & une pente importante pour les deux mesures. Ce couplage provient de la capacité Cy et de
la résistance Ry du modele équivalent qui n’ont pas encore été prises en compte dans les équations
présentées. En effet, d’aprés ce modele, 'admittance Y du résonateur complet peut se mettre sous la
forme suivante :

1
Y = = +jCow + G + jBm (I11.4)
0

Les expressions de la conductance G et de la susceptance B sont ainsi obtenues :

Crow® Crw (1 — <5
1 m 2
G=0 + 2 B =Cow+ 2( T >2 (I1L.5)
o (1-9%) + 5 (1-%) + 552
w Q3wj w Q3w;

Pour la susceptance, la capacité statique Cy a pour effet d’ajouter un terme en Cyw, ce qui donne lieu
a la pente importante que I’on observe. Pour ce qui est de la conductance, la résistance Ry ajoute un
terme en R%)? ce qui devrait juste ajouter un offset a la courbe. Cependant, la pente qui est présente
laisse penser que la résistance Ry n’est pas constante et varie avec la fréquence. En effet, comme
mentionné précédemment, cette résistance représente les pertes diélectriques et est due au fait que la
permittivité du matériau piézoélectrique est complexe. En fait, dans le cas d’un diélectrique parfait,
sa permittivité est réelle et est liée a sa capacité de stockage d’énergie. Cependant, aucun diélectrique
n’est parfait. Il existe donc des pertes dues au mouvement des charges libres (effet résistif), ce qui se
traduit par une composante imaginaire de la permittivité. On peut donc exprimer la capacité statique
sous la forme :

Co = avec & =€, —jer . €.>0 et el>0 (I11.6)

avec €g la permittivité du vide, €, la permittivité relative du matériau, S la surface des électrodes en
regard et h, I'épaisseur du matériau piézoélectrique. En exprimant I’admittance de la capacité statique

/ 1"
en notation complexe jCow = jeo}i—“gw + GOE—TSM, il vient donc un terme réel qui représente la résistance
. . P P
Ry et qui s’exprime :
h
Ry=—2" I11.7
€€l Sw ( )

Puisque 'admittance Y dépend du terme 1/Ry et que Ry est elle-méme inversement proportionnelle
a la fréquence, il est normal d’obtenir une pente positive dans les mesures de Y.

Si 'on veut déterminer les différents éléments de la branche motionnelle, il faut donc se ramener
a des spectres d’admittance sans le couplage de Cy et Ry. Dans le cas ou il existe un fort couplage
qui dépend de la fréquence, une méthode numérique permet de déterminer ce couplage et de I’enlever
[8]. Cette méthode consiste a séparer les composantes du spectre qui appartiennent a un systéme
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N
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FIGURE II1.3 — Mesure des spectres d’admittance en partie réelle (conductance) et en partie
imaginaire (susceptance) dans U'air. La courbe bleue correspond aux mesures, la courbe rouge
au couplage di a Rg pour la conductance et a Cy pour la susceptance et la courbe verte au
modéle (équation I11.5) établi a partir des valeurs des paramétres déterminées par les mesures.

passe-bande du second ordre et le spectre de "fond" qui est dii au couplage. L’application de cette mé-
thode aux mesures de la partie réelle et de la partie imaginaire du spectre d’admittance est illustrée
figure I11.3 (réalisée grace au logiciel Matlab). Ainsi, le couplage est calculé et si on le soustrait aux
mesures, on obtient les courbes "redressées" de la figure[I1.4. Cette méthode est donc tres utile dans
le cas de forts couplages et permet de déterminer la fréquence de résonance des résonateurs & partir
des mesures brutes du spectre d’admittance.

A partir des mesures présentées sur les figuresI11.3 et I11.4, tous les parameétres du modele équi-
valent ont été déterminés. En prenant le maximum de la conductance découplée, on trouve la fréquence
propre fo = 49,38kHz ainsi que la résistance R,, = 4,76 M{). Un facteur de qualité () = 26 a été
calculé, permettant d’établir une valeur de la capacité C,, = 26,4 fF et de 'inductance L,, = 393 H.
Il est & noter que ces valeurs ne correspondent pas réellement a des composants électroniques : ce ne
sont que des équivalences électriques de la partie mécanique. Quant & la détermination de Ry & la
fréquence fo, il suffit de prendre la valeur du couplage & fy pour la conductance, ce qui nous donne
P%o' On trouve alors Ry = 440k(2. Si on prend la valeur du couplage & wy (ou fy) pour la susceptance,
cela nous donne Cywg. On trouve alors Cy = 80,9 pF autour de la fréquence fy. Aprés avoir déter-
miné ces parametres, le modele équivalent correspondant a été tracé sur les figuresI11.3 et 111.4 afin
de vérifier la concordance entre les mesures et le modele. On observe que le modele correspond bien
aux mesures pres de la résonance, avec cependant un écart lorsque 1’on s’éloigne de la résonance. Cet
écart vient du fait que Ry et Cj sont calculés pour f = fy et que leur valeur dépend également de
la fréquence. Néanmoins, connaissant Ry, C et les dimensions géométriques des leviers, il est alors
possible de déterminer la permittivité relative du PVDF-TrFE. On obtient alors €, = 7,6 pour la
partie réelle et €/ = 0,69 pour la partie imaginaire. Ces valeurs sont proches des valeurs présentes
dans la littérature (e, = 8 et €/ = 0,4 [9]), tout en prenant en compte que la permittivité dépend
également des conditions de fabrication du PVDF-TrFE, et notamment de sa température de recuit
[10].

Les mesures de spectre d’admittance permettent donc de déterminer les éléments du modele élec-
trique équivalent, mais cela permet surtout d’identifier la fréquence de résonance des résonateurs qui
correspond au maximum de la conductance. Cependant, dii & un fort couplage de la capacité Cy et
de la résistance Ry, le spectre de la conductance et celui de la susceptance ne permettent pas, de
prime abord, de déterminer la fréquence de résonance. Il faut alors faire un traitement des données
afin d’enlever ce couplage. Afin de s’affranchir de ce traitement post-mesure, une stratégie de mesure
différentielle a été choisie et est détaillée dans la section suivante.
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FIGURE II1.4 — Mesure des spectres d’admittance en partie réelle (conductance) et en partie
imaginaire (susceptance) aprés avoir enlevé, de fagon numérique, le couplage de Cy et Ry a
partir des mesures de la figure [11.5. La courbe bleue correspond aux mesures et la courbe verte au
modéle (équation I11.3) établi a partir des valeurs des paramétres déterminées par les mesures.

III.2 Systeme de mesure

II1.2.1 Principe de la carte électronique
Structure finale des résonateurs

Le choix de la mesure s’est porté sur une mesure du spectre de résonance car cela permet de
visualiser la forme du signal électrique regu et notamment de déterminer le facteur de qualité en me-
surant la largeur du pic de résonance. Cependant, il a été montré que dans le cas de la mesure du
spectre d’admittance, la résonance n’est pas tres visible a cause de l'influence de la capacité statique
Cy et de la résistance Ry. Afin de s’affranchir de l'effet de ces éléments, il a été décidé de faire une
mesure différentielle entre le levier suspendu et un autre levier qui lui n’est pas libéré. Ainsi, ces deux
structures ont presque le méme comportement hors résonance, ce qui permet d’annuler 'effet de Cj
et Ry. En revanche, aux fréquences de résonance, le comportement du levier libéré est différent de
I’autre, et c’est cette différence qui permet de détecter la résonance.

Dans le but d’avoir les structures les plus semblables possible pour les deux leviers (méme épaisseur
de PVDF-TrFE et méme surface des électrodes en regard), ces derniers sont fabriqués en méme temps
sur le méme substrat et ils sont également polarisés en méme temps avec la méme tension. La figure
[11.5 présente le schéma et une photo de la version finale des résonateurs. L’électrode inférieure est
commune aux deux leviers. De plus, un plan de masse a été ajouté tout autour des électrodes dans le
but de limiter le bruit de mesure. Les dimensions finales des leviers different de celles utilisées pour
Ioptimisation du procédé de fabrication. En effet, afin de diminuer la masse des leviers, le substrat ne
fait plus 50 pm mais 25 um d’épaisseur, la longueur fait 2 mm, au lieu de 3,4 mm, et la largeur 1 mm,
au lieu de 2mm. L’épaisseur de 25 um a été choisie car cela permet de manipuler assez facilement les
substrats sans les abimer. En effet, une épaisseur de 12 um a été testée mais les substrats se froissaient
trés souvent et n’étaient alors plus utilisables. De méme, la largeur des leviers fait 1 mm car il est
difficile de descendre en dessous en utilisant la xurographie. En effet, I'alignement des échantillons lors
de la découpe se faisant & 1’ceil, en dessous d’une largeur de 1 mm, il devient alors difficile d’assurer un
bon alignement. La diminution de la masse et des parametres géométriques permet aux résonateurs
d’étre plus sensibles aux variations de masse et de rigidité. Effectivement, la variation de la fréquence
de résonance en fonction d’'un changement de masse et de rigidité s’écrit :

ar=5 (-0 (I1L8)
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avec k la constante de rigidité du levier et m sa masse. Une diminution de la taille des leviers en-
traine une augmentation de la fréquence de résonance. De plus, la diminution de la masse ainsi que
I’augmentation de la fréquence a pour conséquence une augmentation de la sensibilité en masse. De
méme, les changements de dimensions choisis permettent de diminuer la rigidité des leviers et donc,
avec 'augmentation de la fréquence de résonance, d’augmenter la sensibilité en rigidité.

Plots de prise de
contact électrique

' ™ pvDETrFE
. — PEN

/ Lame de verre

Levier libre de

Levier libre de
mouvement mouvement

Levier fixé Levier fixé

FI1GURE I11.5 — Photo d’un résonateur utilisé pour les mesures électriques avec identification du
levier et de son homologue qui n’est pas libéré ainsit qu’un schéma en vue éclatée, sans le plan
de masse ni la passivation de PDMS, afin de bien comprendre la structure des résonateurs.

Principe de la mesure

Le principe de la mesure qui est utilisé afin d’acquérir le spectre de résonance des résonateurs est
présenté figure I11.6. Les deux leviers (celui qui est libre de vibrer et celui qui est bloqué mécanique-
ment) sont alimentés par deux tensions sinusoidales synchronisées a la méme fréquence, mais pouvant
avoir des amplitudes différentes. Le levier qui est libre est représenté, électriquement, par sa branche
motionnelle R,, L,,C,,, sa capacité statique Cy et sa résistance Ry, alors que le levier fixe est lui repré-
senté uniquement par sa capacité statique C|) et sa résistance Rj,. Le signal commun aux deux leviers,
qui correspond & I’électrode inférieure, est récupéré et envoyé vers un amplificateur de charge. Afin de
déterminer le module et la phase du signal de sortie de 'amplificateur, le principe d’'un démodulateur
IQ ("In-phase", "Quadrature") est utilisé : le signal est multiplié d’un c6té par un signal en phase avec
le signal de départ (en "cosinus"), et d’un autre c6té par un signal en quadrature de phase avec le signal
de départ (en "sinus"). Apres cette multiplication des signaux, on obtient deux signaux, ayant le méme
module, avec une composante a deux fois la fréquence de départ et une composante continue. Dans
le but de ne récupérer que des signaux continus contenant le module et la phase, ces deux signaux
passent par un filtre passe bas. A partir de ces deux signaux continus, il est alors possible de remonter
au module A et a la phase ¢ du signal issu de I'amplificateur de charge.

La carte VNA

Afin de réaliser le principe de mesure énoncé précédemment, une carte électronique a été dé-
veloppée au Laboratoire d’Analyse et d’Architecture des Systémes (LAAS) & Toulouse par Fabrice
Mathieu. Cette carte peut s’apparenter & un analyseur de réseau vectoriel (VNA). Elle permet, a la
fois, d’actionner les résonateurs et d’acquérir leurs spectres de résonance. Un premier avantage de
cette carte est qu’elle est trés compacte et peut donc étre transportée facilement (figure I11.8). I faut
cependant une alimentation externe stabilisée de 46 V afin d’alimenter I’amplificateur de charge qui
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Carte VNA
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FIGURE 111.6 — Synoptique du principe de mesure choisi (mesure différentielle et démodulateur

Q).

ne fait pas partie de la carte. Les amplitudes des deux tensions d’actionnement peuvent étre réglées
de maniere indépendante, ce qui est trés important. En effet, le but de cette mesure est de faire la
différence entre le signal provenant du levier libre et celui provenant du levier fixe, afin d’éliminer
I'influence de la capacité statique Cy et de la résistance Ry. Etant donné que la capacité statique et
la résistance viennent de la structure méme des résonateurs (deux conducteurs, les électrodes, séparés
par un diélectrique, le PVDF-TrFE), comme cela a été précisé précédemment, les deux leviers sont
fabriqués sur le méme substrat. Ainsi, si deux tensions en opposition de phase sont appliquées sur les
deux leviers, le signal récupéré au point commun ne voit I'influence ni de Cy ni de Ry. En effet, le
principe de mesure correspond a la figure IT1.7. Dans ce cas, Z est 'impédance du levier libre et Z’
celle du levier fixe. Une tension U est appliquée d’un coté et une tension —U de l'autre, car une masse
virtuelle est imposée par I'amplificateur de charge au niveau de 1’électrode commune (potentiel nul).
En applicant la loi des noeud, on a :

U -U
o=i+i ==+
AR

=U((Y -Y) (I11.9)

L’admittance du levier libre peut s’exprimer comme étant la somme de 'admittance de la branche
motionnelle et celle de la branche statique Y = Y,,,+Y;. Dans le cas ou les deux leviers sont strictement
identiques, ils ont la méme admittance statique, donc Y’ = Y;. On obtient alors :

i0=UYn+Ys—Y,) =UY, (IT1.10)

Il est alors possible de déterminer la charge électrique Qg par la relation iy = %. On obtient
ainsi en notation complexe :

I Y
Ym (II1.11)
Jw

Qélec: - = U .
Jw
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La tension en sortie de 'amplificateur de charge est donc proportionnelle a }J/—z Etant donné que
I’expression de Y, est celle d’'un systéeme passe-bande, on obtient donc un systéme passe-bas du

second ordre en sortie de 'amplificateur de charge.

U

7 Amplificateur de
charge

-U

F1GURE II1.7 — Schéma électrique expliquant le signal qui est récupéré en sortie de 'amplificateur
de charge.

En réalité, les deux structures ne sont pas rigoureusement les mémes, si bien que si I'on veut
totalement éliminer 'effet de la capacité statique et de la résistance, il est possible de jouer sur les am-
plitudes des tensions d’actionnement : ce qui n’est pas compensé physiquement, a cause des différences
entres les deux capacités et entre les deux résistances, peut 1’étre électriquement. Ceci est illustré sur
la figure I11.9.

F1GURE II1.8 — Photo de la carte électronique permettant l’actionnement et la détection du
mouvement des résonateurs.

Dans le cas des spectres de résonance en module et en phase sans compensation (le levier fixe n’est
pas alimenté), un phénomene est visible entre 110 kHz et 120 kHz, mais il est tres difficile de déterminer
la fréquence de résonance a partir de cette mesure. Si on s’intéresse au cas ou il y a une compensation en
alimentant les deux leviers avec la méme amplitude de tension (mais de signe opposé), le phénomene
de résonance est beaucoup plus visible mais il n’est encore une fois pas évident de déterminer la
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FIGURE I11.9 — Importance d’avoir une bonne compensation. a) Spectre de résonance sans com-
pensation avec la structure fize, b) Spectre de résonance avec compensation, pour la méme
amplitude des tensions d’actionnement des deux structures, c) Spectre de résonance avec com-
pensation, avec un réglage différent pour les amplitudes des deux tensions d’actionnement.

fréquence de résonance car cela ne correspond pas & un spectre de résonance classique, avec un pic
pour le module et un saut pour la phase. En revanche, si les amplitudes des deux tensions sont
réglées convenablement, c’est a dire que ’on obtient un pic pour le module et un saut de phase, il est
alors possible d’obtenir un spectre de résonance propre et la fréquence de résonance correspond alors
simplement au maximum du module. Cela permet donc une compensation optimale de la capacité
statique et de la résistance afin d’avoir des spectres de résonance facilement exploitables. Il est a
noter que le mode de résonance qui présente la meilleure réponse électrique est un mélange de flexions
longitudinale et latérale (figure I11.10). Le mélange de flexion longitudinale et latérale est exploité dans
la référence [11]. Les auteurs ont structuré les électrodes en deux parties distinctes sur la largeur de
leur structure (figureIIl.11a) afin de pouvoir appliquer des tensions différentes et ainsi forcer la flexion
latérale de la structure. Afin de nommer les différents modes qui en résultent, ils utilisent la notation
suivante : mode-xy, avec x qui correspond au mode en flexion longitudinale et y au mode en flexion
latérale (figure II1.11b). En référence a ces travaux, le mode qui a la meilleure réponse électrique dans
notre étude sera appelé mode-22, qui est donc un mélange du deuxieme mode en flexion longitudinale
et du deuxieéme mode en flexion latérale.

Interface de mesure

Afin d’acquérir les données recueillies par la carte électronique, cette derniére est reliée & un ordi-
nateur, et un logiciel a été développé, toujours au LAAS, codé en LabWindows. Il est alors possible
de régler un certain nombre de parameétres qui sont récapitulés dans le tableauIIl.2. Le logiciel per-
met également de visualiser les spectres d’acquisition (figure I11.12). On peut choisir de regarder les
spectres en module et en phase, mais on peut également visualiser les signaux I, Q et A? (voir figure
I11.6). De plus, une fois que le spectre de résonance est acquis, le logiciel permet de déterminer la
fréquence de résonance ainsi que le facteur de qualité. Aussi, il est possible de se centrer sur la fré-
quence de résonance et de suivre cette fréquence, ainsi que le facteur de qualité, au cours du temps.
On visualise alors, non plus le spectre de résonance, mais I’évolution de la valeur de ces deux grandeurs.
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F1GURE II1.10 — Image de la forme du mode-22 mesurée a l’aide du vibrometre.

Parameétre Gamme d’utilisation
Amplitudes des tensions -500 mV - 500 mV
Fréquence des tensions 1kHz - 100 MHz
Pas de mesure 0,2Hz - 20 MHz
Nombre de points d’acquisition 2-1.108
Nombre de mesures par point d’acquisition 1 - 255 (8 bits)
Délai entre deux points de mesure 300 ps - 65 ms
Index de la moyenne glissante 0-20
Gain des signaux [ et Q 0,2 - 50

TABLE I11.2 — Gamme des différents parametres ajustables.

Afin de bien comprendre comment la mesure est effectuée avec les résonateurs, la figureIII.13
résume les différentes tensions appliquées ainsi que le cheminement des signaux électriques.

I111.2.2 Enceinte de mesure étanche

Pour faire des mesures électriques de la résonance, il faut dans un premier temps pouvoir prendre
des contacts électriques avec les électrodes. Dans le cadre des mesures faites pour 'optimisation du
procédé de fabrication, ces contacts ont été pris a ’aide de micro-robots. Il n’est cependant pas envi-
sageable d’utiliser le méme systeéme si I'on veut aller vers un systeme plus pratique et autonome. De
plus, les micro-robots sont a écarter dans le cas de mesures en milieu liquide conducteur. Il a donc
fallu concevoir un systéme qui permette a la fois de prendre les contacts électriques et de faire des
mesures en milieu liquide conducteur.

Dans un premier temps, 'idée est d’avoir une enceinte étanche qui sépare le levier, qui doit bai-
gner dans le liquide, des contacts électriques, qui doivent rester au sec. Pour cela, deux pieces de
Plexiglas séparées par un joint en PDMS ont été congues. Il est possible d’avoir une vue éclatée de
I’ensemble figure I11.14. Le Plexiglas a été choisi car il est non toxique pour les cellules et sa transpa-
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FIGURE IIL.11 — a) Vue de dessus des structures utilisées avec la séparation de [’électrode en
deuz parties pour forcer les modes en flexion latérale. b) Mesures des différentes fréquences de
résonance des structures avec une image du mode correspondant [11].

rence permet de vérifier que I’ensemble du systéme de mesure est bien monté. Un autre systéme en
poly(tétrafluoroéthyléne) (PTFE ou plus communément appelé Téflon) a aussi été créé dans 1’éven-
tualité d’utiliser les résonateurs dans des milieux corrosifs pour le Plexiglas, comme par exemple le
toluéne ou le chlorobenzéne. La base en Plexiglas est usinée afin d’avoir une encoche dans laquelle le
résonateur s’insere. Cette encoche fait la taille de la lame de verre sur laquelle sont fixés les résonateurs,
15 mmx 15 mm avec une épaisseur de 600 um. De plus, la base est creusée afin de pouvoir contenir du
liquide. Le trou fait 1 mm de profondeur pour une surface de 6 mmx 15 mm.

Par dessus cette base en Plexiglas vient s’ajouter un joint en PDMS. Le choix du PDMS vient du
fait que c’est un matériau biocompatible, simple & utiliser et & mettre en forme. Le but de ce joint
est, tout d’abord, de rendre ’ensemble de la structure étanche, mais aussi de séparer la partie levier
de la partie contacts électriques. Pour cela, le PDMS est coulé dans un moule en acide polylactique
(PLA) fabriqué grace a une imprimante 3D, ayant les dimensions adaptées au systéme utilisé. De
plus, la proportion en masse de réticulant utilisée pour faire le PDMS est de 5% au lieu des 10 %
recommandés, dans le but de le rendre plus mou et d’avoir une meilleure étanchéité. Ensuite, le tout
est fermé par un capot en Plexiglas. Ce capot est usiné afin d’avoir un trou qui permette de verser le
milieu liquide dans la cavité.

Une fois que I’étanchéité est faite, il reste a prendre les contacts électriques. Pour cela, des pointes
a ressort a téte concave (référence RS 261-5121) ont été sélectionnées. L’avantage des pointes a ressort
est que le contact avec la surface est plus doux et qu’elles s’adaptent a différentes distances. Egalement,
la téte concave permet de ne pas abimer 1’électrode, contrairement a ’utilisation d’une téte a aiguille
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FI1GURE II1.12 — Interface de mesure du logiciel associé a la carte électronique.

ou avec des dents. Pour prendre contact avec les résonateurs, ces pointes passent par des petits trous
faits dans le capot. Ces pointes sont soudées a un PCB qui les relie a trois connecteurs SMB. Les
connecteurs SMB sont de type coaxial et ils se clipsent, contrairement au SMA qui eux se vissent. Trois
des pointes sont reliées aux connecteurs SMB et la quatrieme pointe est reliée a la masse électrique.
Cette quatrieme pointe prend contact avec une couche d’aluminium qui se trouve tout autour des
électrodes dans le but de diminuer le bruit de mesure (plan de masse évoqué dans la section I11.2.1).

I11.2.3 Détermination de la fréquence de résonance

Apres l'acquisition du spectre de résonance, il faut déterminer la valeur de la fréquence de ré-
sonance. Pour cela, il faut prendre la valeur de la fréquence qui correspond au maximum du pic de
résonance en module. Afin de déterminer la fréquence de résonance avec précisions, quatre techniques
différentes ont été testées. La premiere méthode consiste simplement a relever la valeur maximale du
module et a prendre la fréquence qui correspond. La deuxiéme méthode est de faire un fit du pic
de résonance avec une parabole afin d’avoir la valeur maximale et d’en déduire ainsi la fréquence de
résonance (figure IT1.15) [12]. Etant donné que la parabole diverge rapidement de la courbe du mo-
dule, le fit n’est réalisé que sur une étroite bande de fréquence proche de la résonance. La troisieme
méthode consiste a linéariser la phase autour de la résonance et de prendre la valeur de la fréquence
qui correspond a une phase de -90° [12]. Finalement, la derniére méthode est celle expliquée dans la
section I11.1.2 et qui consiste & se ramener a un systeme passe-bande du second ordre, ce qui se traduit
par un cercle dans le plan de Nyquist. Comme la tension en sortie de 'amplificateur de charge est
analogue a un systéme passe-bas du second ordre, il faut donc multiplier la tension par jw afin de se
ramener a un systéme passe-bande.

Afin de comparer ces différentes méthodes, 1’écart type de la valeur de la fréquence de résonance
déterminée pour environ cinquante mesures dans l'air a été calculé. Les résultats sont récapitulés
dans le tableaulIll.3. Il en résulte que déterminer la fréquence de résonance en prenant la valeur
maximale des données brutes est un moyen simple, mais qui donne les plus grandes variations, ce
qui est compréhensible puisqu’aucun traitement des données n’est effectué. En revanche, faire une
approximation du pic du module par une parabole permet de déterminer la fréquence de résonance
avec un faible écart type (260 ppm), ce qui est bien en considérant le faible facteur de qualité (= 23) et
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F1GURE II1.13 — Résumé du principe de la mesure électrique appliquée aux résonateurs.
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F1GURE II1.14 — a) Vue éclatée de ’enceinte de mesure étanche, b) Photo de l’ensemble réalisé.

la simplicité de la méthode. Ainsi, afin de déterminer la fréquence de résonance a partir des mesures
de spectre, la méthode de ’approximation du module par une parabole a été retenue.

II1.3 Parametres d’influence

La fréquence de résonance des résonateurs dépend essentiellement de la géométrie du levier et des
propriétés mécaniques des matériaux. Cependant, elle dépend également des propriétés du milieu dans
lequel les résonateurs évoluent, comme la température, la densité et la viscosité. Ainsi, dans le but
d’obtenir des informations sur ce que 1'on veut mesurer et non sur des parameétres extérieurs, il est
intéressant de visualiser et de quantifier I'influence de ces parametres sur la fréquence de résonance
des résonateurs. Dans ce qui suit, I'influence de la température ainsi que celle de la viscosité et de la
densité du fluide environnant sont étudiées afin d’étre en mesure de les prendre en compte, si besoin
est, dans les différentes mesures effectuées avec les résonateurs.
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FiGURE II1.15 — [llustration des différentes méthodes utilisées pour déterminer la fréquence de
résonance d partir de la mesure des spectres en module et en phase. a) Approzimation du module
proche de la résonance par une parabole, b) Linéarisation de la phase proche de la résonance,
c) Vue du systéme ramené da un passe-bande du second ordre dans le plan de Nyquist.

I11.3.1 Viscosité et densité du milieu environnant

La densité et la viscosité du milieu dans lequel vibrent les résonateurs sont deux parametres im-
portants qui ont une forte influence sur la fréquence de résonance et la facteur de qualité. En effet, ces
deux caractéristiques du milieu participent & I'amortissement du mouvement des leviers et a un effet
de masse. Elles sont donc tres influentes dans les milieux liquides donnant lieu a un fort amortissement
(diminution du facteur de qualité) et & un effet de masse (diminution de la fréquence de résonance).
Afin d’évaluer I'impact de la viscosité et de la densité sur la fréquence de résonance des résonateurs,
cette derniere a été mesurée dans différents milieux liquides qui sont des mélanges d’eau et de glycérol
(figure IT1.16). Dix mélanges ont été faits, allant de ’eau pure jusqu’a 90 % de glycérol, dans le but
d’augmenter la viscosité et la densité. La viscosité a été déterminée grace a un viscosimetre et les
valeurs de la densité ont été prises a partir des données présentes dans [13]. Le tableauIIl.4 présente
les valeurs de ces deux parametres. La fréquence de résonance a été mesurée pour le premier mode en
flexion et pour le mode-22. Pour le premier mode, les mesures ont été faites a 1’aide du vibrometre,
puisque la fréquence en liquide est trop basse pour pouvoir étre mesurée avec la carte électronique. On
remarque que 'augmentation de la viscosité et de la densité ont plus d’impact sur le premier mode
en flexion que sur le mode-22. En effet, le premier mode présente les plus grands déplacements hors
plan, et de fait, toute la surface du levier doit déplacer un grand volume de liquide pour se mouvoir,
en comparaison avec le mode-22 qui est un mélange de flexions longitudinale et latérale.

Connaissant la densité et la viscosité du milieu, ainsi que les parametres géométriques des leviers,
le facteur de qualité et la fréquence de résonance dans le vide, il est possible d’établir un modele qui
prévoit les variations de fréquences de résonance en fonction de la viscosité et de la densité. Un modele
théorique, dit modele de Sader, a été comparé avec les mesures effectuées (figure I11.17) [14, 15]. Ce
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Méthode Fréquence de résonance [kHz] | Ecart type [Hz]
Fit parabolique du module 114,7 30
Fit linéaire de la phase 114,3 34
Systeme passe-bande 114,3 34
Valeur maximale du module 114.,6 110

TABLE II1.3 — Comparaison des différentes méthodes utilisées pour déterminer la fréquence de
résonance. L’écart type des mesures est une image du bruit de mesure.

% Glycérol 0 | 10 | 20 | 30 | 40 | 50 | 60 | 70 | 80 | 90
Densité [kg/m?] | 998 | 1023 | 1049 | 1073 | 1101 | 1122 | 1147 | 1172 | 1199 | 2023
Viscosité [cP] 0,68 | 1.2 | 1,7 | 23 | 37 | 7.2 | 13 | 29 | 81 | 224

TABLE I11.4 — Valeurs de la viscosité et de la densité des mélanges eau/glycérol.

modele utilise les expressions de la fréquence de résonance ainsi que du facteur de qualité associé aux
pertes visqueuses dans le milieu liquide suivantes :

1 1

1—
VitLgm\ 22
27\/1+4 Lga/m

Lgi/m

o QvisQint
Q B Qvis + Qint

f?“ = fO,vac

(111.12)

Qvis =

fO,vac (11113)

(I11.14)

avec foyac la fréquence propre dans le vide, @ le facteur de qualité total (qui prend en compte les
pertes internes Qi et celles dues au fluide Qy;s), L la longueur du levier, m sa masse totale et g; et
go deux fonctions qui dépendent des propriétés du fluide ainsi que de la géométrie du levier. Les deux
parametres g1 et g2 s’expriment en fonction de la fonction hydrodynamique I' = I, — j1';, avec I'y, > 0
et I'; >0:

4

I, = I11.15
4 ¢

= = 1I1.16

Tpsb? w ( )

En réalité, la fonction hydrodynamique représente la force hydrodynamique totale par unité de lon-
gueur normalisée par la force par unité de longueur nécessaire pour exciter un volume cylindrique
circulaire de diametre b et de densité p;. Le modele est en accord avec les mesures expérimentales
et donne une trés bonne estimation de la fréquence de résonance du premier mode en fonction des
caractéristiques du milieu. Afin de voir I'influence de la densité et de la viscosité séparément, le modele
a été utilisé en ne faisant varier qu’un parametre a la fois (en gardant les valeurs correspondantes a
I'eau, figurelll.18). On observe que les deux parameétres sont importants et que si 'un des deux est
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FiGure II1.16 — Influence du ratio de glycérol dans l’eau sur la fréquence de résonance du
premier mode et du mode-22.

négligé, le modele ne correspond plus aux mesures. Afin de comparer la sensibilité a la densité et
a la viscosité, les variations relatives de fréquence de résonance ont été déterminées en fonction des
variations relatives de la densité et de la viscosité (figure II1.19). Dans les mesures effectuées avec les
mélanges eau/glycérol, on observe que les variations de viscosité sont beaucoup plus importantes que
les variations de densité, expliquant pourquoi la viscosité semble avoir plus d’influence sur la fréquence
de résonance que la densité (figureIIl.18). Cependant, & variations relatives égales, 'influence de la
densité sur la fréquence de résonance est bien plus importante. Pour une variation de viscosité de
70,6 %, la fréquence diminue de 1,3 % alors que pour une variation de densité de 22,5 %, donc envi-
ron trois fois moins, cette fréquence diminue de 9%, soit sept fois plus. S’il est possible d’estimer la
fréquence de résonance en fonction de la densité et de la viscosité du milieu, il est également possible
de faire l'inverse, a savoir déterminer la viscosité et la densité du milieu a partir des mesures de la
fréquence de résonance et du facteur de qualité (ceci sera exploité dans le chapitre V).

® . = Expérimental
0l o, * Modéle de Sader|
-0. .
H
o —0.2" . ]
B3
-0.3" . .
-0.4- ]
.
0% 20 40 60 80 100
% Glycerol

FiGURE II1.17 — Comparaison, pour le premier mode, entre les données expérimentales et un
modele théorique (modéle de Sader) permettant d’estimer la variation de la fréquence de réso-
nance en fonction de la viscosité et de la densité du milieu.
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F1GURE II1.18 — Effets séparés de la viscosité et de la densité sur la fréquence de résonance du
premier mode déterminés par calcul.
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F1Gure I11.19 — Comparaison entre les données expérimentales et le modéle théorique (modéle
de Sader) permettant d’estimer la variation de la fréquence de résonance en fonction de la
viscosité et de la densité du milieu.

II1.3.2 Température

Un parametre extérieur important est la température. En effet, pratiquement tous les systemes
mécaniques ont un comportement qui varie avec la température. Concernant les résonateurs, la tem-
pérature a deux effets : les propriétés mécaniques des matériaux sont modifiées avec la température
ainsi que les dimensions et, généralement, la rigidité diminue avec 'augmentation de la température
pour les polymeres (conséquence de la variation des dimensions & masse constante) [16], et les chan-
gements de température modifient également la densité et la viscosité du milieu environnant. Afin de
déterminer 'influence de la température sur la fréquence de résonance des résonateurs, des mesures
ont été faites dans l’air et dans de I'eau. En effet, le but étant de faire des mesures avec des cellules
en milieu aqueux, il est important de ne pas seulement caractériser les résonateurs dans lair.

Des mesures de l'influence de la température ont été faites dans le cadre d’une collaboration avec
le Centre de Recherche Paul Pascal (Dr. M. Urdampilleta, Dr D. Rosario-Amorin, Dr A. Mondal, M.
Rouzieres, Dr P. Dechambenoit et Dr. R. Clérac) et I'Institut de Chimie de la Matiere Condensée
de Bordeaux (Prof. C. Mathoniére), pour une application qui consiste & utiliser les résonateurs afin
de visualiser le changement d’aimantation d’un matériau magnétique. Ces mesures concernent une
large gamme de températures (figure IT1.20) et ont été faites dans le vide. Deux conclusions sont &
retenir de ces mesures. Tout d’abord, on remarque que les résonateurs fonctionnent méme a tres basse
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température (130 K), ce qui permet d’envisager des applications qui nécessitent de travailler dans ces
gammes de températures. En second lieu, on remarque que les variations de fréquence de résonance avec
la température ne sont pas linéaires. En effet, dans le vide, les variations de fréquences de résonance
sont dues a deux effets : la dilatation de la structure et la modification du module d’Young. En général,
le phénomene prédominant est la modification du module d’Young. En effet, si 'on prend le cas du
polyéthyléne, le coefficient d’expansion thermique « vaut aux alentours de 0,2.1073 K~! [17] alors que
le coefficient thermique du module d’Young est de I'ordre de -7.1073 K—! [18]. C’est pourquoi, seul cet
effet sera pris en compte. Autour d’un point de fonctionnement, il est possible d’exprimer le module
d’Young de la maniére suivante :

E = E@(1+aE(T—T0)) (11117)

avec Eg le module d’Young a la température Ty, et ag le coefficient de température du module d’Young.
La fréquence de résonance dans le vide, en fonction de la température, s’exprime donc :

fr(T - TO) =

A2h, \/Eo(l +ap(T - Tp)) (I11.18)

2w L2 12p

On voit donc que les variations de la fréquence de résonance ne sont pas linéaires mais évoluent avec la
racine carrée de la température. A partir des mesures faites dans le vide, le coefficient de température
du module d’Young a été déterminé. Les résultats sont présentés sur la figure I11.21. On observe que ce
coefficient dépend de la température et que sa valeur est comprise entre -0,6.102 K~ et -3,1.10 3 K1,
ce qui correspond & 'ordre de grandeur trouvé pour le polyéthylenene a 25°C : -7.10~2 K—!. Etant
donné que les résonateurs sont composés de plusieurs matériaux, le ap déterminé correspond a un
coefficient de température du module d’Young équivalent a ’ensemble des différents matériaux.
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Température [K]

FiGURre II1.20 — Influence de la température sur la fréquence de résonance du premier mode
pour une large gamme de températures.

Des mesures ont également été faites dans l'air pour une gamme de températures plus réduite. La
fréquence du premier mode de résonance ainsi que la fréquence du mode P ont été mesurées pour une
gamme de températures allant de 23 °C jusqu’a 57 °C (figure I11.22). Pour ces mesures, plusieurs cycles
de montée et de descente en température ont été effectués sur un méme résonateur. Le temps entre
deux mesures est suffisamment long pour permettre au résonateur d’étre a la température indiquée
par la sonde (qui est en fait la température de I’air proche du résonateur) et d’étre stable au niveau
de la fréquence de résonance. On observe une décroissance linéaire de la fréquence de résonance avec
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FIGURE I11.21 — Evolution du coefficient de température du module d’Young en fonction de la
température.

I’augmentation de la température, et ce pour les deux modes observés, sans phénomene d’hystérésis. La
linéarité provient du fait que ces mesures concernent une faible gamme de températures (AT = 34°C) :
il est alors possible d’exprimer la variation relative de fréquence par % = %(a + ag)AT, avec «a le
coefficient de dilatation thermique. Cette approximation est valable dans le vide, mais comme il est
expliqué par la suite, les changements de densité et de viscosité de I'air pour cette gamme de tempé-
rature sont tres faibles et n’ont que tres peu d’impact sur la fréquence de résonance. On obtient ainsi
un ap de lordre de -9,4.1073 K~! (en négligeant le terme o) pour le premier mode. La valeur calculée
est donc plus grande en valeur absolue que celles calculées a partir des mesures dans le vide. Cet écart
est peut étre dii aux approximations qui ont été faites pour calculer le ag. Pour le premier mode,
on a une diminution de la fréquence de résonance de -0,47 % /K, et de -0,21 %/K pour le mode-22. 11
existe donc une différence entre les deux modes d’un facteur deux. Cette différence provient siirement
du fait que le module d’Young dépend de la température mais également de la fréquence. Ainsi, le
coefficient de température du module d’Young n’est certainement pas le méme pour le premier mode
a 1,7kHz et le mode-22 & 53 kHz. De plus, les variations de viscosité et de densité, ainsi que les varia-
tions des dimensions dues a la dilatation thermique, n’ont pas le méme impact en fonction du mode
de résonance. Il est cependant difficile d’évaluer I'influence de tous ces parametres, étant donné que
les résonateurs sont composés de plusieurs matériaux.
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F1GURE I11.22 — Influence de la température sur la fréquence de résonance dans l'air : a) évo-
lution de la fréquence de résonance du premier mode, b) évolution de la fréquence de résonance
du mode-22.
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L’influence de la température a aussi été étudiée dans le cas ot les résonateurs fonctionnent dans
I’eau. Dans ce cas la, seule la fréquence de résonance du mode-22 a été mesurée. En effet, lorsque
les résonateurs fonctionnent en milieu liquide, leurs mouvements sont plus amortis que dans l'air. Le
facteur de qualité est alors plus faible et il est plus difficile d’obtenir une mesure exploitable pour
le premier mode. S’ajoute a cela le fait que la fréquence de résonance du premier mode dans l’eau
se trouve en dessous de 1kHz a cause de l'effet de masse du liquide, qui est la limite de mesure
de la carte électronique. Pour ces mesures (figurelll.23), seulement trois séries de mesures ont été
faites. Effectivement, la stabilisation de la température dans l’eau est plus lente que dans lair, ce
qui a demandé beaucoup de temps pour faire une série de mesures. De plus, ces résultats montrent
également un comportement linéaire de la fréquence de résonance avec ’évolution de la température :
il n’est donc pas nécessaire de faire un grand nombre de mesures. Les variations de fréquence de
résonance sont de -0,14 % /K dans 'eau. Cette variation est plus faible que dans ’air. Afin d’expliquer
cette variation plus faible, il faut étudier les variations de la densité et de la viscosité de lair et de
I’eau. Les variations de la viscosité dans ’air et dans ’eau peuvent s’exprimer de la fagon suivante
autour de la température ambiante [19] :

1
= —123,2(T — 742,6) (II1.19)
Nair
= 29,83(T — 258, 6) (I11.20)

Pour une variation de température de 10°C (de 20°C a 30°C), on obtient une variation relative de
viscosité de -22 % pour I'eau et de +2,2 % pour lair. On a donc une diminution relativement importante
pour 'eau et une faible augmentation pour 'air. Concernant les variations de densité, une loi permet
d’exprimer la densité en fonction de la température, dans le cas de 'eau [20] :

(T +301,797)(T — 3,983)2

— 999,975 |1 —
Peau ’ 522528, 9(T + 69, 349)

(I11.21)

avec la température en °C pour l'application de cette formule. Dans le cas de l’air, la formule est la
suivante [21] :

P

. — 111.22
287,067 ( )

Pair =

avec P la pression atmosphérique et T' la température en Kelvin.

En utilisant ces deux formules, on obtient une variation relative de densité de -0,28 % pour 'eau
et de -3,3 % pour lair pour un changement de température de 20°C a 30 °C. En ce qui concerne 'eau,
la viscosité et la densité diminuent avec ’augmentation de la température, ce qui a pour conséquence
de faciliter le mouvement des leviers. Donc, si la fréquence de résonance diminue, cela signifie que
leffet de la température sur la rigidité des leviers est prédominant. En revanche, 'augmentation de
la température diminue la densité de l'air mais augmente sa viscosité. C’est pourquoi la diminution
de la fréquence de résonance avec 'augmentation de la température est plus importante dans ’air
que dans l'eau. En effet, I'influence des variations de densité et de viscosité dues aux changements
de température ont été étudiées dans le cas de 'eau et de lair (figureI11.24). L’impact des variations
de densité et de viscosité dans cette gamme de températures est faible (moins d’un pour-cent dans le
cas de l'eau et de I'air). On observe cependant que ces variations sont plus importantes dans 'eau, ce
qui se traduit par une plus forte influence sur la fréquence de résonance avec une augmentation de la
fréquence plus importante (jusqu’a 0,56 % contre 0,034 %).
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FiGure I11.23 — Influence de la température sur la fréquence de résonance du mode-22 dans
[’eau.

I111.3.3 Bruit de mesure

Dans les applications de type capteur, le bruit de mesure est une donnée importante. En effet,
un capteur permet de mesurer une grandeur physique et, dans I'idéal, de quantifier cette derniere.
Cependant, tout systéme de mesure subit des fluctuations qui ont un impact direct sur la mesure. Ces
fluctuations peuvent étre liées a des parametres externes, comme la température, I’humidité ou encore
la pression, qui ont une influence sur la grandeur a mesurer, mais elles peuvent également étre liées a
des parametres internes aux matériaux et a I’équipement électronique. S’il est aisé de s’affranchir du
bruit provenant de parametres externes (appelés grandeurs d’influence), en faisant des mesures dans
un environnement contrdolé, ce n’est pas le cas pour le bruit provenant de parametres internes. Il est
important de déterminer le bruit de mesure car cela permet d’évaluer la limite de détection (LDD)
du capteur. En effet, la limite de détection est définie par un rapport signal sur bruit de 3. Cela veut
dire que la plus petite quantité mesurable correspond & un signal égal a trois fois le bruit de mesure.

Afin de déterminer le bruit de mesure pour les résonateurs évoluant dans le milieu servant a la
culture cellulaire, le spectre de résonance en module a été mesuré 20 fois. Les mesures ont été faites
dans un incubateur & 37 °C afin de s’affranchir de 'influence de ce parametre. Les résultats sont visibles
figure I11.25. Dans un premier temps, on remarque que le signal est plutét stable. Pour déterminer la
fréquence de résonance, I’approximation du pic par une parabole a donc été utilisée, comme précisé
dans la sectionIII.2.3. Les valeurs des fréquences de résonances sont reportées pour chaque mesure,
ainsi que la valeur moyenne calculée. Le bruit de mesure a été défini comme étant 1’écart type de
ces mesures. Dans ce cas, un écart type de 18 Hz a été calculé. On peut donc estimer une limite de
détection en variation de fréquence de résonance de 54 Hz. Si ’on traduit cette limite de détection en
termes de masse, en utilisant la formule (IT1.8) et en assumant que la rigidité ne varie pas, on trouve
une LDD de 794 ng dans ’hypothése d’une masse uniformément répartie sur tout le levier (la masse
des leviers a été estimée & 238 ug pour ce calcul).

Le but de ces travaux étant ’étude de la mécanique des cellules, il est important de savoir si cette
limite de détection est suffisante pour espérer détecter ’adhésion de cellules sur les leviers. Dans le cas
idéal ou le levier est totalement recouvert de cellules et en considérant un diametre moyen de 20 pm
pour chaque cellule, cela donne une estimation de 5000 cellules sur le levier. En supposant une masse
comprise entre 0,5ng et 2ng pour les cellules (d’apres 1'étude [22] pour des cellules d’adénocarcinome
du cblon humain), cela fait donc un ajout de masse compris entre 2,5 ng et 10 ug, ce qui bien au dessus
de la limite de détection. Méme si en pratique les leviers ne sont pas totalement recouverts de cellules
et que seulement un dixieme de cette estimation se produit (pour la masse la plus haute), cela reste
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F1GURE I11.24 — Influence des variations de densité et de viscosité, dues aux changements de
température, sur la fréquence de résonance du mode-22, dans ['air et dans l’eau, déterminée
grace au modele de Sader.
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FIGURE I11.25 — a) Spectres en module pour 20 mesures réalisées, b) Fluctuations de la fréquence
de résonance.

détectable et donc prometteur pour la suite de cette étude.

II1.4 Conclusions

Afin de pouvoir faire des mesures en milieu liquide, ce qui est indispensable pour étudier des
cellules vivantes, une carte électronique associée a une enceinte de mesure étanche ont été réalisées.
Cette carte électronique permet de mesurer le spectre de résonance des résonateurs en effectuant
une mesure différentielle afin d’éliminer I'influence de 'impédance statique. Avec le réglage des deux
tensions d’alimentation du levier et de son homologue fixe, une bonne compensation est réalisée et
permet ainsi d’obtenir un spectre de résonance exploitable. L’enceinte de mesure étanche permet de
séparer le levier des points de contacts électriques afin d’éviter toute fuite de courant et toute corrosion
des electrodes. Cette enceinte permet une prise de contacts électriques simple a l'aide de pointes a
ressort. Enfin, les influences de la température, de la viscosité et de la densité du fluide environnant sur
la fréquence de résonance ont été évaluées. Il en résulte que pour de faibles variations de températures,
le comportement dans l'air et dans I’eau de la fréquence de résonance est linéaire, avec une plus faible
variation dans l'eau. Il a été observé que la densité du milieu environnant a plus d’impact sur la
fréquence de résonance que la viscosité, ce qui a permis de déterminer la fréquence de résonance pour
une gamme de viscosités de deux décades.
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CHAPITRE [V

APPLICATIONS

Les résonateurs sont sensibles aux propriétés (masse et module d’Young) de ce qui est ajouté
dessus. Le but de ces travaux est d’étudier des cellules vivantes et d’essayer de déterminer 1’adhésion
des cellules ainsi que I’évolution de leur croissance (masse) et de leur module d’Young & l'aide de
résonateurs MEMS organiques. Cependant, nous avons vu au chapitre précédent que les résonateurs
sont également sensibles aux propriétés du liquide dans lequel ils vibrent. Ainsi, dans un premier temps,
les résonateurs ont été utilisés pour caractériser ’effet du module d’Young d’une couche déposée ainsi
que leffet d’'une masse et de sa position sur les leviers. La viscosité de liquides a également été
déterminée grace aux résonateurs. Finalement, le suivi de 'adhésion de cellules hMSC a été effectué
ainsi que la détermination de la masse moyenne d’une cellule.

IV.1 Mesure du module d’Young d’un matériau

Les résonateurs sont sensibles aux changements de masse et de rigidité (module d’Young). Lors-
qu’une entité s’adsorbe sur la surface d’un résonateur, ces deux parametres que sont la masse et la
rigidité de I’entité ont une influence sur la fréquence de résonance. En effet, pour les modes de résonance
en flexion, si 'on néglige I'influence du milieu environnant, la fréquence de résonance s’exprime :

X2 | EI
Y = — V.1
/ 2\l L3myg ( )

avec I = % le moment quadratique, b la largeur du levier, h son épaisseur, L sa longueur, £ son
module d’Young, mg sa masse et A\, un coefficient qui dépend du mode de résonance. Les valeurs
de A\, sont données dans le tableaulV.1 pour les cinq premiers modes. D’apres 1'équation (IV.1), on
remarque que, dans le cas de I’ajout d’une couche uniformément répartie sur toute la surface du levier,
la masse est modifiée, I’épaisseur est modifiée (ce qui se répercute sur une modification du moment
quadratique) et le module d’Young est modifié. Pour prendre en compte la modification de ’épaisseur
et du module d’Young, il est possible de calculer un moment quadratique équivalent. De la méme
maniere que dans la sectionI1.3.1 pour le calcul du coefficient dsi, le levier est considéré comme une
composition de deux couches de matériaux : le levier et la couche déposée dessus. En considérant les
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IV.1. MESURE DU MODULE D’YOUNG D’UN MATERIAU

parametres géométriques et mécaniques de ces deux couches, il est possible de se ramener a une unique
couche en calculant un moment quadratique équivalent :

b hdEZ + hiE? 4 2hohEoE.(2h3 + 3hoh, + 2h2)

I =
cd 12E0 hOEO + thc

(IV.2)

avec b la largeur du levier, hg son épaisseur, E. le module d’Young de la couche et h. I'épaisseur de
la couche. Apres le dép6t d’une couche de matériau, 'expression de la fréquence de résonance pour le
premier mode en flexion devient ainsi :

A2 Eole,

hi= 2\l L3(mg + me)

(IV.3)

avec m, la masse de la couche déposée uniformément sur tout le levier. D’apres 1'équation (IV.3), il
est clair que I'ajout d’une masse a pour effet de faire décroitre la fréquence de résonance. En revanche,
le terme Ejplq, qui dépend de la la rigidité des matériaux, augmente avec 'ajout d’une couche, quelles
que soient les propriétés de la couche. Ceci a donc pour effet d’augmenter la fréquence de résonance.

n 1 2 3 4 5
An | 1,875104 | 4,694091 | 7,854757 | 10,99554 | 14,92257

TABLE IV.1 — Valeurs du coefficient \,, pour les cing premiers modes en flexion

Les matériaux organiques sont moins denses que les métaux mais ils sont également beaucoup
moins rigides que ces derniers. Aussi, lors d'un dépot de métal sur les résonateurs organiques, 1’effet
de masse et 'effet de rigidité sont en compétition. Afin d’illustrer ces propos, des dépots successifs
d’argent ont été effectués sur un résonateur et 1’évolution de la fréquence de résonance pour le premier
mode en flexion et pour le mode-22 a été relevée. Pour ce faire, différentes épaisseurs d’argent ont été
déposées par évaporation par faisceau d’électrons et la fréquence de résonance des deux modes a été
mesurée entre chaque dépot. Les résultats sont présentés sur la figure IV.1. On observe que la fréquence
de résonance augmente pour les deux modes, ce qui traduit le fait que l'effet de 'augmentation de la
rigidité domine ’effet de masse associée au dépdt de la couche d’argent, méme pour de tres faibles
épaisseurs (180 nm). Afin de déterminer la fréquence de résonance théorique en fonction de I’épaisseur
de la couche d’argent, I’équation (IV.3) a été utilisée. Pour déterminer l’expression de la fréquence de
résonance théorique pour le mode-22, le méme type d’expression a été utilisé, excepté le coefficient \;
qui a été remplacé par un autre coefficient calculé a partir de la valeur de la fréquence de résonance
avant le dépot d’argent.

Dans un premier temps, la fréquence de résonance a été mesurée avant le premier dépot d’argent.
A partir de cette mesure, et connaissant la géométrie du levier ainsi que sa masse (évaluée a partir
des épaisseurs des différents matériaux), le module d’Young équivalent du levier a été calculé Ey =
880 MPa. Cette fréquence de résonance sert également de référence pour le calcul de I’écart relatif en
fréquence en fonction de 1’épaisseur de la couche d’argent. Une fois que tous les parameétres sont connus,
la fréquence de résonance théorique est déterminée en fonction de I’épaisseur de la couche d’argent. En
utilisant ’équation (IV.3) et son homologue pour le mode-22, la valeur théorique de la fréquence de
résonance en fonction de ’épaisseur d’argent est comparée aux résultats obtenus expérimentalement
(figureIV.1). Les valeurs de la masse volumique et du module d’Young de l'argent utilisées pour
les calculs sont respectivement de 10,5g/cm? et 83 GPa. On observe une différence entre les valeurs
théoriques et expérimentales. Cela provient probablement du fait que la masse du levier est estimée
a partir de ’épaisseur des différentes couches de matériaux qui composent le levier. Ainsi, les erreurs
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FIGURE IV.1 — Influence du dépot d’argent sur la fréquence de résonance a) du premier mode
en flexion et b) du mode-22 en fonction de l'épaisseur de la couche d’argent.

faites sur la détermination des épaisseurs ont un impact direct sur 'estimation de la fréquence de
résonance. De plus, lors du dépot de largent sur le levier par évaporation par faisceau d’électrons,
il existe une contrainte mécanique, qui n’est pas prise en compte, exercée par la couche d’argent
due au changement de température lors du dépot et apres refroidissement. Malgré les différences, on
remarque que les valeurs expérimentales suivent la méme tendance que les valeurs théoriques. En
théorie, il ainsi possible de déterminer le module d’Young de ’argent grace a ces mesures. Cependant,
a cause des écarts entre les mesures et les valeurs théoriques, la détermination du module d’Young
donne une large gamme de valeurs, allant de 10 GPa a 140 GPa en utilisant les mesures du premier
mode et de 1 GPa & 44 GPa en utilisant les mesures du mode-22 (la valeur trouvée dans la littérature
est de 83 GPa). Il faudrait donc refaire des mesures et déterminer plus précisément les épaisseurs des
différents matériaux qui composent le levier. Néanmoins, ces résultats montrent que les résonateurs
sont sensibles aux variations de rigidité et que 'effet de masse n’est pas tout le temps prédominant,
méme pour de tres faibles épaisseurs déposées.

IV.2 Mesure d’une masse en fonction de sa position

Comme l'indique 'équation (IV.1), la fréquence de résonance d’un levier dépend de sa masse.
L’effet de I’ajout d’une masse sur la fréquence de résonance dépend du type de masse : la masse peut
étre répartie sur la surface du levier ou elle peut étre ponctuelle. Dans le cas d’une masse uniformément
répartie sur toute la surface du levier, que 'on notera M,y,;, le terme de masse mq dans I’équation
(IV.1) devient simplement mg+ M,,;. En revanche, dans le cas d’une masse ponctuelle, que I’'on notera
Myone, son effet sur la fréquence de résonance dépend de sa position sur le levier. La fréquence de
résonance pour les modes en flexion (équation (IV.1)) peut s’exprimer de fagon équivalente par :

1 k
fnzi

- V.4
2 )\%mo ( )

avec k = % la constante de raideur du levier considérée en bout de levier (rapport entre la force
appliquée en bout de levier et la déflexion en bout de levier). Dans le cas ou la masse ponctuelle se
trouve en bout de levier, I’équation (IV.4) devient :

1 k
27 %mo + Mponc

fn= (IV.5)
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Cependant, lorsque la masse ponctuelle se trouve & un autre endroit sur le levier, son influence sur
la fréquence de résonance est différente. De plus, I'effet de la position dépend du mode de résonance.
En effet, S. Dohn et al. ont étudié l'effet de la position d’'une masse ponctuelle sur la fréquence de
résonance des quatre premiers modes en flexion (figureIV.2) [1]. Dans cette étude, les auteurs ont
mesuré la fréquence de résonance d’un levier en silicium de 153 um de long sur 11 um de large, pour
une épaisseur de 1,05 um. Afin d’ajouter une masse ponctuelle sur le levier, une microparticule d’or
de 0,9 um de rayon a été utilisée. La fréquence de résonance du levier chargé s’exprime de la fagon
suivante :

2
2 fn
Am = . (IV.6)
n,Am 1+ M;;LOOMU%(ZAM)

avec fp la fréquence de résonance du mode n & vide, U,(z) la fonction de la forme du mode de
résonance et za,, la position longitudinale de la masse ponctuelle (za,, = 0 lorsque la masse se trouve
au niveau de I'encastrement du levier). La fonction de la forme du mode de résonance U, (z) a pour
expression :

Un(2) = Ay[cos(kpz) — cosh(kpz)] + Bp[sin(kpz) — sinh(kyz)] (Iv.7)

avec A,, B, et k, des coefficients qui dépendent du mode de résonance et dont les valeurs peuvent
étre trouvées dans l'article [1]. A partir de I’équation (IV.6), il est possible d’exprimer ’écart relatif
en fréquence en fonction de la position de la masse ponctuelle :

Y J ! (IV.8)

fn

M onc
1+ =PeU2(zam)

O Mode1 @ Mode?2
O Mode3 m Mode 4

0 20 40 60 80 100 120 140
Z, nlum]

FIGURE IV.2 — Valeurs théoriques (lignes) et expérimentales de 'écart relatif de la fréquence
de résonance pour les quatre premiers modes en flexion en fonction de la position longitudinale
d’une masse ponctuelle sur un levier [1].

L’observation de la figure [V.2 montre que, pour le premier mode, plus la masse se trouve vers le
bout du levier, plus I’écart en fréquence est important, avec une valeur maximale en bout de levier.
En revanche, ce n’est pas le cas pour les autres modes. En effet, pour le deuxieme mode, on remarque
que, mis a part lorsque la masse se trouve au niveau de l'encastrement, il existe une autre position
pour laquelle I’écart en fréquence est nul : cela correspond au nceud du deuxiéme mode (partie du
levier qui ne bouge pas lors de la vibration). Ainsi, pour le troisiéme mode, il existe deux positions
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ou l’écart en fréquence est nul qui correspondent aux deux nceuds du mode, et donc il existe trois
positions pour le quatriéme mode, etc. Néanmoins, I'écart en fréquence maximal se trouve toujours
lorsque la masse est en bout de levier.

Dans un premier temps, afin de suivre I’évolution de changements de masse et I'influence de la
position d’une masse sur les leviers, le suivi du séchage de gouttes d’eau a été effectué grace aux
résonateurs. Le but était de suivre I’évolution de la fréquence de résonance des deux premiers modes
en flexion tout en enregistrant le profil des gouttes sur le levier a l'aide d’une caméra associée a un
systeéme optique. Pour ce faire, une goutte a été placée sur un levier et la fréquence de résonance a été
mesurée a ’aide du vibrometre. La figure IV.3 présente les résultats de 1’écart relatif en fréquence pour
les deux premiers modes et pour trois positions différentes de goutte. Au fur et & mesure que la goutte
seche, sa masse diminue et donc la fréquence de résonance du levier augmente pour atteindre une
valeur finale lorsque la goutte s’est completement évaporée. Il a été remarqué que ’écart en fréquence
n’était pas le méme pour les deux modes et que, en fonction de la position de la goutte d’eau sur le
levier, il peut étre plus important pour le premier mode, ou pour le deuxieme mode, ou encore a peu
pres équivalent pour les deux modes. Lorsque le centre de la goutte d’eau se trouve vers ’encastrement
du levier (figureIV.3a), I’écart en fréquence est plus important pour le deuxiéme mode. Les résultats
sont inversés lorsque la goutte se trouve en bout de levier (figureIV.3c). Enfin, lorsque la goutte se
trouve vers le centre du levier, cet écart est a peu pres égal pour les deux modes (figure IV.3b). Ces
résultats sont en accord avec ’étude de S. Dohn et al.

0.3 : . : 1 0.2/ : : - 1
= Premier mode o8 %000 = Premier mode WO
* Deuxiéme mode * * Deuxiéme mode o wvama
’ 0.15 ' e u
., "
hy . : "
% 0.1 "
ilom 2"
N |
0.05 " !
P ]
o]
0 200 400 600 800 1000 100 200 300 400 500
Durée [s] Durée [s]
0.4 - 1
* Premier mode iy
* Deuxiéme mode
0.3 ,
- 0.2
g
0.1
00 200 400 600 800 1000

Dureée [s]

FIGURE IV.3 — Ecart relatif de la fréquence de résonance pour le premier et le deuziéme mode
en flexion en fonction de la durée de séchage d’une goutte d’eau lorsque a) la goutte se trouve
plutdt au niveau de l'encastrement du levier, b) la goutte se trouve vers le centre et ¢) la goutte
se trouve vers le bout du levier. Les images montrent la position et la taille des gouttes utilisées
pour les mesures.

Ce modele a été utilisé pour essayer de déterminer la position du centre des gouttes d’eau en mesu-
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IV.2. MESURE D’UNE MASSE EN FONCTION DE SA POSITION

rant la fréquence de résonance avant et apres 'ajout des gouttes d’eau pour le premier et le deuxieme
mode, et connaissant la masse des gouttes. Les résultats présentés dans le tableauIV.2 comparent la
position relative (qui vaut 0 au niveau de ’encastrement et 1 en bout de levier) du centre des gouttes
déterminée optiquement et en utilisant le modele de Dohn. On observe qu’en utilisant ce modéle on
obtient une approximation de la position des gouttes mais qu’il y a des différences avec la position
déterminée optiquement. En effet, la surface des leviers n’étant pas super-hydrophobes et la taille des
gouttes d’eau étant importante par rapport a la taille des leviers, on ne peut pas considérer une goutte
d’eau comme une masse réellement ponctuelle.

Position relative du centre de la goutte | 0,41 | 0,51 | 0,54 | 0,80

Position calculée par le modele de Dohn | 0,37 | 0,61 | 0,60 | 0,76

TABLE IV.2 — Comparaison entre la position du centre de la goutte déterminée optiquement et
la position calculée grace au modéle de Dohn.

Cette étude a donc motivé le développement d’une théorie qui prend en compte non seulement la
position d’une masse sur un levier, mais également l’excentricité verticale du centre de gravité ainsi
que le moment d’inertie que peut avoir la masse et la nature de I’attachement de la masse sur la
surface du levier. En effet, dans le cas des travaux de S. Dohn et al., il est supposé que la masse est
ponctuelle. De plus, en prenant en compte d’autres parametres comme la nature de 'attachement et
la géométrie de 1’élément adsorbé sur le levier, il est théoriquement possible d’utiliser les leviers pour
définir ces parametres en mesurant 1’écart en fréquence de plusieurs modes de flexion.

Une premieére théorie a été développée par S. Heinrich de I"'Université de Marquette a Milwaukee
aux Etats-Unis et par I. Dufour du laboratoire IMS. Cette théorie s’applique dans le cas d’une masse
rigide attachée de fagon rigide sur la surface du levier par un contact ponctuel. Les différents para-
metres pris en compte sont visibles sur la figureIV.4 [2]. Le levier est caractérisé par sa masse m,
son module d’Young F, son moment quadratique I, sa longueur L ainsi que son épaisseur h. L’entité
adsorbée est caractérisée par sa masse M, son moment d’inertie J, la position longitudinale du point
de contact avec le levier x( ainsi que ’excentricité verticale e de son centre de gravité. Les équations
ne seront pas développées ici mais elles peuvent étre consultées dans la référence [2].

m, EI M, J X
N\ ¢ yh x¢

FI1GURE IV.4 — Représentation d’une masse quelconque attachée a la surface d’un levier avec la
définition des différents paramétres utilisés [2].

La figure IV.5 montre les résultats théoriques de I'influence de la masse de I’entité adsorbée ainsi
que l'influence de l'excentricité pour les trois premiers modes en flexion. Il en ressort que, comme
attendu, la masse a une forte influence sur I’écart relatif en fréquence, avec un écart plus grand pour
une masse plus importante. De plus, excepté pour le premier mode, I’excentricité a une influence non
négligeable. On remarque que plus la masse est importante et plus l'influence de I'excentricité est
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importante. Ainsi, dans le cas ou la masse est conséquente par rapport & la masse du levier, négliger
I’excentricité revient a faire une erreur importante si ’on veut déterminer la masse de 'entité adsorbée.
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F1GURE IV.5 — Calcul de ’écart relatif en fréquence pour les trois premiers modes en flexion et
pour trois masses relatives différentes de l'entité adsorbée (M /m = 0,01; 0,1 et 1) ainsi que pour
quatre valeurs de 'excentricité effective relative (ecpr/L = 0; 0,05; 0,1 et 0,15). L’expression

de Uexcentricité effective relative est “tt = /15 (e2 + ) [2].

Des mesures de fréquences de résonance pour les premier et deuxiéme modes ont été faites avec
les résonateurs et en posant une petite bille de Polyméthacrylate de méthyle (PMMA) a différentes
positions sur le levier pour essayer de valider ces résultats théoriques (figureIV.6). Les valeurs de
I’écart relatif en fréquence en fonction de la position de la bille sont données sur la figure IV.7. La bille
de PMMA a été considérée comme sphérique avec un diametre de 575 pm et une masse de 0,117 mg
(masse de 0,555 mg pour le levier utilisé). Les résultats obtenus ne permettent pas de confirmer la
théorie développée puisque 'on observe que, par exemple, il existe une position de la bille (0,78) ou
I’écart en fréquence est quasiment nul pour le deuxieme mode alors que la masse relative de la bille est
de 0,2 et le parametre e.rs/L ~ 0,11. Or, d’apres les résultats de la figure V.5, 'écart en fréquence ne
peut pas étre nul pour une si grande masse, & moins de considérer une excentricité nulle, ce qui n’est
pas le cas. Cela provient tres probablement du fait que la bille de PMMA est juste posée sur le levier
et non attachée. Son influence est donc différente de la théorie développée. Il faudrait pouvoir attacher
une bille ou un autre objet sur le levier, mais ce n’est pas évident car il faut aussi pouvoir déplacer
la bille afin de voir I'influence de la position. Jusqu’a présent, cette théorie n’a donc pas encore été
validée expérimentalement.
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FIGURE IV.6 — Images de la bille de PMMA pour différentes positions sur le levier.

A T11[%]

® Premier mode

® Deuxiéme mode
20 02 04 06 0.8 1

Position relative de la bille X, /L

FIGURE IV.7 — Ecart relatif en fréquence pour les premier et deuziéme modes en fonction de la
position relative xo/L de la bille de PMMA sur le levier.

Cette théorie a été étendue dans le cas ou 'attachement de l’entité adsorbée n’est plus rigide mais
élastique [3], se représentant par une constante de raideur rotationnelle. Les valeurs théoriques sont
présentées sur la figure V.8, Dans un premier temps, on observe que les résultats calculés par cette
théorie correspondent & ceux calculés par analyse par éléments finis. De plus, il existe des valeurs de
la constante de rigidité rotationnelle et de la position de 'entité adsorbée pour lesquelles ’écart en
fréquence est positif, ce qui n’est a priori jamais le cas lorsque 1’on ajoute une masse ponctuelle sur un
levier. De méme que pour I'excentricité du centre de gravité, I'influence de la rigidité de 'attachement
semble plus importante pour les modes d’ordre supérieur. Cependant, ces résultats n’ont pas encore
été vérifiés expérimentalement pour les mémes raisons que précédemment.

La détermination de la masse d’une entité adsorbée n’est donc pas une chose aisée dans le cas ol
cette entité posséde une taille et une masse comparables a celles du levier. Il est évident que la position
de cette masse a une grande influence sur ’écart en fréquence. Mais il a été mis en évidence que la forme
de ’entité ainsi que la nature de son attachement ont également une influence non négligeable, pouvant
méme faire augmenter la fréquence. Bien que n’ayant pas encore été vérifiés expérimentalement, ces
résultats correspondent a des simulations par éléments finis et permettent d’envisager d’utiliser la
résonance de leviers afin de déterminer des caractéristiques de ’entité adsorbée comme la nature de
son attachement.
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FIGURE IV.8 — Ecart relatif en fréquence pour les trois premiers modes en fonction de la po-
sition relative xo/L de lentité adsorbée et pour différentes valeurs de la constante de raideur
rotationnelle normalisée kL/ET = 0,001 ; 0,01; 0,1; 1 et 10. Les lignes correspondent auz ré-
sultats trouvés par l'expression analytique et les croix correspondent a des analyses par éléments
finis (FEA).

IV.3 Mesure de la viscosité d’un liquide

Nous avons vu dans le chapitre I que les résonateurs sont sensibles a la densité et a la viscosité du
milieu environnant. En effet, ces deux caractéristiques ont une influence sur la fréquence de résonance
et sur le facteur de qualité des résonateurs. Aussi, il est possible de relier les variations de la fréquence
de résonance et du facteur de qualité aux changements de densité et de viscosité. Dans la suite de
cette section, les équations découlent de la référence [4].

Lorsqu’un résonateur mécanique vibre dans un milieu, ce dernier s’oppose au mouvement du
résonateur, ce qui peut se modéliser par une force exercée sur le résonateur. Pour de faibles amplitudes
de vibration, la force par unité de longueur peut s’exprimer :

Fy(w) = —(jgiw — gaw*)w (IV.9)

avec g1 et go les deux fonctions définies a la section I11.3.1, et w la déflexion. Cette force posseéde donc
un terme proportionnel & la vitesse (—jwgiw) et un terme proportionnel & I'accélération (w?gow).
Dans le cas d’un oscillateur mécanique linéaire, il est possible d’exprimer la pulsation propre wq et le
facteur de qualité @@ de la fagon suivante :
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wo = \/ ko (IV.10)

mefs +myg(wo)

1
Q=L x Mo

_ V.11
wo Co +Cf(w0) ( )

avec kg la constante de raideur de 'oscillateur, m.s¢ sa masse effective (= )\%mo), cp son coefficient
n

d’amortissement, m¢(w) et cf(w) la masse et le coefficient d’amortissement respectivement ajoutés
par le fluide. En fonction des grandeurs g; et go, ces deux coefficients s’expriment (en utilisant les
équations (II1.12) et (II1.13)) :

my(w) = ggLM et cr(w) = glLM (IV.12)

mo mo

Ces deux derniers parametres dépendent de la fréquence a laquelle vibre 1'oscillateur et sont également
fonctions de la masse volumique et de la viscosité du fluide :

np
my(w) = mypy + my, Tf et cp(w) = eyn + cppJ/wnpy (IV.13)

avec m,, Myp, ¢, et ¢, des coefficients qui dépendent de la géométrie de 'oscillateur. En remplagant
I'expression de my dans I’équation (IV.10) et celle de ¢y dans I’équation (IV.11), et en divisant par
kg, on obtient les expressions de wy et de () suivantes :

1 1 1
et Q=—x (IV.14)

B \/ml + mapy + m3\/Npy wo €1+ can + c3/Mpy

wo

avec mi, me, m3, c1, ¢z et c3 six coefficients a déterminer. Dans le cas présent, la dépendance de m
et de ¢y vis a vis de w a été négligée car toutes les mesures seront faites a des fréquences proches de la
fréquence de résonance . Ainsi, les expressions obtenues de wg et de () ne dépendent que de la densité
et de la viscosité. Il est ainsi possible d’inverser le systéme afin d’obtenir les expressions de py et de n
en fonction de la fréquence propre et du facteur de qualité. On obtient ainsi :

1 m
pf = §(a0k1 —bo + k3)7m2k2 STTfO (IV.15)
1 V2
n = =(bok1 — ag + ]fg)w (IV.16)
2 CQkQ

Les parametres ag, by, k1, ko et k3 ont été introduits afin d’alléger les expressions de ps et 7. Leurs
expressions sont les suivantes :

1 mi 1 C1
- - M by = - V.17
e LT e UL e Ty TR 7o (IV-17)
oy =127 g, T2 \/(ag — bp)2 + daghy 222 (IV.18)
mscCs mscs mscs
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On observe que les équations (IV.15) et (IV.16) sont indépendantes 'une de l'autre. Il est donc pos-
sible, & partir de la mesure de la fréquence de résonance et du facteur de qualité, de déterminer la
densité du fluide sans aucune connaissance de la viscosité, et inversement, ou encore les deux a la fois.

Au chapitre 3, I'influence de la viscosité et de la densité sur la fréquence de résonance a été obser-
vée en faisant des mesures dans des mélanges d’eau et de glycérol. Ces mémes mesures ont également
été utilisées afin de déterminer la viscosité des différents mélanges (la détermination de la densité a
été essayée mais les résultats étaient trop éloignés de la réalité). Pour cela, la fréquence de résonance
ainsi que le facteur de qualité ont été mesurés pour le premier mode en flexion et pour le mode-22.
Pour les mesures du premier mode en flexion, les mesures ont été faites a ’aide du vibrometre car la
fréquence est trop faible (en dessous d’un kHz) pour pouvoir étre mesurée avec la carte électronique
qui est limitée a 1 kHz.

Afin de déterminer la viscosité a partir de I’équation (IV.16), nous avons vu qu’il faut préalable-
ment déterminer six coefficients (mj, me, ms, c1, co et c3). Les mesures effectuées pour les mélanges
avec 0%, 40 % et 80 % de glycérol ont été utilisées afin de déterminer ces coefficients. En effet, pour
chaque mesure, la fréquence de résonance et le facteur de qualité sont déterminés, ce qui donne deux
équations pour chaque mélange pour déterminer les six coefficients. Il faut donc trois mesures afin de
tous les déterminer. Une fois ces six coefficients connus, il est possible de calculer la viscosité pour
n’importe quel fluide, a conditions bien évidemment que le résonateur ne soit pas trop amorti et que
la mesure soit possible. Les résultats sont présentés sur la figure IV.9. La viscosité a été déterminée
grace au résonateur et également a l'aide d’un viscosimetre commercial afin de comparer les résultats.
Il est & noter que pour déterminer la viscosité d’un liquide avec le viscosimetre, il faut connailtre sa
masse volumique, contrairement a 'utilisation des résonateurs. Comme mentionné précédemment, les
mesures pour les mélanges a 0%, 40 % et 80 % correspondent parfaitement car elles ont servi a ’étalon-
nage qui permet de déterminer les six coefficients. On observe que pour les mesures effectuées avec le
premier mode en flexion, les résultats sont trés cohérents avec les valeurs données par le viscosimetre,
avec une erreur relative maximale de 22 %. Pour les mesures faites avec le mode-22, on remarque que
les résultats sont plus discordants pour les plus faibles viscosités. Si I'on écarte les valeurs pour les
faibles valeurs de viscosités, I’erreur relative maximale est alors de 32 %.
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W Mesures au viscosimétre
©® Détermination avec le premier mode
10_4 ‘ ‘ v Détermination avec le mode-22
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FIGURE IV.9 — Détermination de la viscosité des mélanges eau/glycérol en fonction du ra-
tio volumique du glycérol dans l’eau. Les résultats correspondent a des mesures faites avec le
viscosimetre et avec les résonateurs pour le premier mode et le mode-22.

Les équations utilisées sont issues des travaux de M. Heinisch et al. qui ont utilisé des diapasons
en acier de section rectangulaire et circulaire pour déterminer la masse volumique et la viscosité de
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liquides [5]. Les auteurs ont réussi a déterminer la viscosité avec une précision de 1 % pour une gamme
de viscosités allant de 0,2mPa.s & 2mPa.s. En ce qui concerne la masse volumique, une précision de
0,01 % a été atteinte pour une gamme de masses volumiques allant de 0,78 g/cm? & 1 g/cm?.

En comparaison avec d’autres travaux, on peut citer G. Pfusterschmied et al. [6] qui ont déterminé
la densité et la viscosité de liquides en mesurant la fréquence de résonance et le facteur de qualité
de leviers en silicium. Pour cela, les auteurs ont tout d’abord utilisé un mode transversal, nommé
mode-17, pour déterminer la densité des liquides, puis ils ont déterminé la viscosité en connaissant
la densité. Ils ont ainsi réussi & mesurer a la fois la densité et la viscosité avec des erreurs relatives
maximales de 4% et 3 % respectivement. D’autres travaux utilisent également la résonance de leviers
afin de déterminer la densité et la viscosité de liquides [7]. Les auteurs de cet article n’utilisent pas la
mesure du facteur de qualité mais seulement la fréquence de résonance de deux modes. Les mesures
sont étalonnées en faisant préalablement des mesures dans ’air et dans ’eau. Une fois 1’étalonnage
fait, il est possible de déterminer la densité et la viscosité de différents fluides. Ils ont ainsi déterminé
la viscosité de différents liquides avec une erreur relative de 8 %.

Les deux travaux des autres équipes affichent de meilleurs résultats, avec notamment la détermi-
nation de la densité en méme temps que celle de la viscosité. Cependant, il est a noter que les mesures
faites dans le cadre de cette thése n’ont été réalisées qu’une seule fois. De plus, la viscosité de liquides
a été déterminée pour une large gamme, allant de 0,68 mPa.s a 90 mPa.s, soit plus de deux ordres de
grandeurs. Il est aussi a rappeler que les résonateurs utilisés sont organiques, contrairement aux autres
travaux présentés ou ils sont en silicium.

IV.4 Etude de I’adhésion cellulaire

L’objectif de ces travaux est d’étudier la biomécanique de cellules, et notamment de suivre en
temps réel leur ’adhésion sur les résonateurs. Afin de remplir cet objectif, il faut s’assurer que les
résonateurs fonctionnent en milieu liquide et que les cellules adheérent sur la surface des résonateurs.
Le fonctionnement des résonateurs en milieu liquide a été démontré, avec notamment les mesures de
viscosité de mélanges eau/glycérol. Il reste donc & s’assurer que les cellules adhérent sur les résonateurs.
Dans toute cette section, les cellules utilisées sont des cellules souches mésenchymateuses (hMSC) car
elles sont robustes et plutét grosses, ce qui permet d’avoir un effet de masse important lors de I’adhésion
sur les leviers.

Traitement UV /Ozone des résonateurs

Comme précisé dans le chapitre précédent, pour que les résonateurs fonctionnent en milieu liquide
conducteur, ils ont été recouverts de PDMS par dip-coating. Cependant, le PDMS est un matériau
hydrophobe et les cellules sont réticentes a adhérer sur ce genre de surface [8]. Afin de rendre le
PDMS plus hydrophile, une méthode simple et rapide consiste a faire un traitement de la surface par
UV /ozone [9]. En effet, le dioxygene exposé aux UV se dissocie en atomes d’oxygene qui se combinent
a nouveau par trois pour former de I’ozone. L’ozone va alors oxyder le PDMS pour former de 'oxyde
de silicium, plus hydrophile que le PDMS [10]. Cette méthode est simple et rapide mais les effets ne
sont pas permanents, et le PDMS retrouve ses propriétés hydrophobes avec le temps. Ce temps dépend
de la durée d’exposition aux UV [11].

Afin de vérifier 'acquisition du caractere hydrophile du PDMS par traitement UV /ozone, des carrés
de PDMS ont été exposés a de 'ozone en utilisant un nettoyeur UV /ozone modele 42-220 de la société
Jelight Company. Une durée d’exposition de 30 min a été choisie. En effet, si le temps d’exposition
est trop faible, le PDMS retrouve vite ses propriétés hydrophobes, et si la durée d’exposition est
longue, I’échantillon chauffe et il risque d’étre endommagé [9]. Apreés exposition, des gouttes d’eau
ont été posées sur les carrés de PDMS et une photo de leur profil a été enregistrée (figureIV.10). On
observe clairement que I'angle de contact de la goutte est plus faible lorsque le PDMS a été traité
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par UV /ozone, révélant ainsi ses propriétés hydrophiles. L’angle de contact . a été déterminé par un
traitement de I'image effectué a ’aide du logiciel Matlab dont le principe est illustré sur la figure [V.11.
Pour le PDMS non traité, 6. = 96, 3°, et pour le PDMS traité, 6. = 66,6 °.

FIGURE IV.10 — Image du profil des gouttes d’eau sur les carrés de PDMS a) avant le traitement
UV /ozone et b) aprés le traitement.

F1GURE IV.11 — Principe du traitement d’image utilisé pour déterminer [’angle de contact de
Iimage en a). b) L’algorithme permet d’abord de transformer une image en couleur en noir et
blanc afin de délimiter les contours de la goutte. ¢) Une ligne de base est ensuite définie afin
de délimiter la surface sur laquelle se trouve la goutte. d) Finalement, une approzimation de
la goutte est faite par une portion de cercle et l’angle de contact est calculé a partir de cette
approximation.

Test de développement des cellules

Apres le traitement UV /ozone, le PDMS est plus hydrophile, ce qui est préférable pour que les
cellules y adheérent. Cependant, dans le but de maximiser ’adhésion des cellules, des carrés de PDMS
ont été recouverts par des protéines, apres le traitement UV /ozone, et des tests d’adhésion de cellules
hMSC ont été menés. Des carrés de PDMS ont été recouverts de collagene ou de poly-D-lysine et des
cellules ont été incubées dessus pendant une nuit, ainsi que sur des carrés de PDMS neutres (mais

127



IV.4. ETUDE DE I ADHESION CELLULAIRE

toujours apres le traitement UV /ozone). Ces deux protéines sont connues pour promouvoir I’adhésion
cellulaire [12, 13]. Les images sont présentées sur la figure[V.12. On remarque qu’il n’y a pas de réelle
différence avec ou sans protéines, dans le sens ou les cellules se développent bien dans les trois cas.
Aussi, il a été choisi d’utiliser le PDMS apres le traitement UV /ozone sans protéines afin d’avoir des
expérimentations les plus simples et les plus rapides.

2] 5 [&]

FIGURE IV.12 — Image du développement de cellules hMSC' sur des carrés de PDMS traités par
UV /ozone et recouverts a) de collagéne, b) de poly-D-lysine et c) sans protéines.

Influence des vibrations

Une question importante est aussi de savoir si les vibrations des résonateurs ne sont pas un frein
pour ’adhésion des cellules. Pour répondre a cette question, des cellules ont été incubées sur des
résonateurs sans vibrations et d’autres avec vibrations. Les vibrations ont été appliquées en continu
en faisant des balayages en fréquence autour de la fréquence de résonance. Deux durées d’incubation
ont été respectées : 10min et 2h. Apres incubation, les cellules adhérentes ont été fixées avec du
paraformaldéhyde (PFA) pendant 20 min & température ambiante. La figure IV.13 montre des images
des leviers faites au profilometre optique. Cette méthode a été retenue car des images par microscopie
a fluorescence ont été testées sans succes. En effet, les cellules ont été marquées apres fixation sur
les leviers mais on ne distingue aucune cellule a cause de I’absorption du fluorophore dans le PDMS
(figureIV.14). Apres 2h d’incubation sans vibration (figure IV.13a), on observe que les cellules se sont
bien étalées. En revanche, pour la méme durée d’incubation mais avec des vibrations (figureIV.13b),
méme si 'image n’est pas aussi nette que la précédente, il semblerait que les cellules adherent mais
qu’elles ne s’étalent pas. Enfin, pour seulement 10 min d’incubation avec des vibrations (figure IV.13c),
on remarque que des cellules ont déja adhéré, ce qui démontre que les vibrations ne posent pas de
probleme pour 'adhésion des cellules. De plus, pour les expériences de suivi de ’adhésion des cellules
sur les leviers, les résonateurs ne sont actionnés que pendant la durée du balayage en fréquence effectué
pour faire les mesures.

Suivi de ’adhésion de cellules

Nous venons de voir que les cellules adhérent bien sur le PDMS traité par UV /ozone et que les
vibrations ne les empéchent pas d’adhérer sur les résonateurs. Ainsi, des mesures de suivi d’adhésion
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FIGURE IV.13 — Images des leviers au profilométre optique aprés fixation des cellules pour a)
2h d’incubation sans vibration, b) 2 h d’incubation avec vibration et ¢) 10 min d’incubation avec
vibration.

FIGURE IV.14 — Images par microscopie a fluorescence d’un levier pour des fluorescences verte
et rouge.

de cellules en temps réel ont été réalisées a ’aide des résonateurs. Tout d’abord, pour effectuer ces
mesures, les résonateurs ont été placés dans I’enceinte de mesure étanche et submergés dans 1 mL de
milieu physiologique (Mesenchymal Stem Cell Growth Medium 2, de la société Promo Cell) utilisé
pour la culture des hMSC. L’ensemble a ensuite été placé dans un incubateur a 37°C, avec 5% de
COs et saturé en humidité. Avant de commencer les mesures, une durée d’une heure est attendue
afin que le milieu physiologique et les résonateurs se stabilisent en température. Aprés cette heure de
stabilisation, le spectre de résonance est mesuré toutes les minutes pendant une heure afin de déter-
miner la ligne de base de la fréquence de résonance et s’assurer que les résonateurs sont stables. Les
cellules sont ensuite introduites dans un faible volume de milieu physiologique (quelques centaines de
microlitres) puis injectées dans I’enceinte de mesure. Le spectre de résonance est alors mesuré toutes
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les minutes pendant une heure. Cela implique que, toutes les minutes, les vibrations ne sont appliquées
que pendant une faible durée (typiquement quelques secondes).

Dans un premier temps, des mesures sans cellules ont été effectuées dans les mémes conditions
que celles avec cellules. Cela veut dire que la fréquence de résonance a été mesurée apres une heure
d’attente pour la stabilisation en température. Apres cela, 100 uL. de milieu physiologique sans cellules
ont été injectés dans I'enceinte de mesure afin de vérifier que cela ne perturbe pas les mesures de la
fréquence de résonance. La figure V.15 présente les résultats de la mesure a blanc. On observe que
I'injection du liquide perturbe la mesure car la fréquence de résonance apres injection est légerement
plus grande. Cependant, en aucun cas l'injection du liquide ne produit de décroissance continue de la
fréquence de résonance : elle reste stable apres I'injection.

Injection du liquide

0.2

"0 10 .20 30 40
Durée [min]

FI1GURE IV.15 — Mesure a blanc de la fréquence de résonance afin d’observer l'impact sur cette
derniere de l'injection d’un liquide sans cellules.

Afin d’effectuer les mesures dans les mémes conditions, les cellules ont été comptées avant la me-
sure afin d’en injecter 100 000 & chaque fois. Pour compter les cellules, 100 uL de la solution contenant
les cellules ont été prélevés et mélangés avec 10 pL. de bleu de trypan. Ce dernier permet de colorer les
cellules mortes afin de bien les visualiser et de ne pas les compter. Ensuite, une cellule de Malassez,
dans laquelle on injecte une partie du mélange obtenu, est utilisée pour compter les cellules. La cellule
de Malassez contient un quadrillage composé de 100 carrés. Il faut alors compter le nombre de cellules
contenues dans les 100 carrés en les observant au microscope optique. Le résultat obtenu est ensuite
multiplié par 1,1 pour avoir le nombre de cellules par microlitre (car on a mélangé 100 uL. de solution
contenant les cellules avec 10 uL. de bleu de trypan).

Trois mesures du suivi de 'adhésion de cellules ont été effectuées dans les mémes conditions afin
de déterminer la reproductibilité. Les résultats sont présentés sur la figure IV.16. On observe qu’avant
I'introduction des cellules, la fréquence de résonance est assez stable, avec une fluctuation inférieure
a 0,1 %. On remarque également que la valeur de la variation relative en fréquence apreés une heure
d’incubation des cellules est similaire pour les trois mesures et vaut aux alentours de -0,4 %. Cela
démontre qu’a peu pres le méme nombre de cellules ont adhéré sur les résonateurs. Pour le vérifier,
les cellules ont été fixées apres les mesures et comptées sur les leviers a partir des images faites au
profilometre optique (figureIV.17). En connaissant la valeur de la variation relative en fréquence ains
que le nombre de cellules, il est possible de déterminer la variation de masse due a ’adhésion des cel-
lules (en utilisant la ’équation (I111.8)) ainsi que la masse moyenne d’une cellule hMSC (en supposant
que les cellules soient réparties de fagon homogene sur les leviers). La détermination du nombre de
cellules, de la variation de la masse ainsi que de la masse moyenne d’une cellule pour les trois mesures
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est présentée dans le tableaulV.3. Grace a ces mesures, une masse moyenne comprise entre 3,3 ng et
3,6 ng a été calculée pour les cellules hMSC. La masse des cellules dépend du type de cellule car elle
ne font pas toutes le méme volume. Cependant, a titre de comparaison, des travaux ont permis de
déterminer la masse de cellules d’adénocarcinome du c6lon humain HT29 [14]. La masse déterminée
par les auteurs pour ces cellules se trouvent entre 0,5ng et 2ng. Les valeurs déterminées grace aux
résonateurs organiques sont donc du méme ordre de grandeur, méme si les cellules sont différentes (les
hMSC sont des cellules assez grosses en comparaison avec d’autres types de cellules).

| Nombre de cellules | Am [ug] | Masse d’une cellule [ng] |

Mesure 1 540 1,8 3,4
Mesure 2 470 1,7 3,6
Mesure 3 570 1,9 3,3

TABLE IV.3 — Détermination du nombre de cellules sur les leviers, de la variation de masse et
de la masse moyenne d’une cellule hMSC.
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Fi1GURE IV.16 — Mesure de la variation relative en fréquence en fonction de la durée. Pendant
la premiere heure, la fréquence de résonance est mesurée sans les cellules, puis les cellules sont
injectées et la mesure se poursuit pendant une heure.

La figure V.16 nous montre également que, pour les mesures 1 et 2, il y a des moments ou la
fréquence de résonance augmente puis diminue a nouveau. Ce phénomeéne s’est produit une fois pour
la mesure 1 et deux fois pour la mesure 2. Cependant, il ne s’est pas produit pour la troisieme me-
sure. Cela est peut-étre dii & un artefact de mesure ou dii & un comportement des cellules. Afin de
déterminer la cinétique de l'adhésion cellules, une valeur moyenne de I’écart relatif en fréquence a
été prise pour les trois mesures. Le résultat est donné sur la figureIV.18. Les barres d’erreur corres-
pondent & ’écart type calculé avec seulement trois points de mesure. Afin de déterminer la cinétique
de I'adhésion des cellules, une approximation des données a été faite en prenant une équation du type
A (1 — et/ T)), avec A la valeur finale et 7 la constante de temps. Pour I'approximation réalisée,
A=-0,36% et 7 =8,4min. On peut donc déterminer que 95 % des cellules ont adhéré au bout de 37,
soit 25,2 min.

Le suivi de I'adhésion de cellules a donc été réalisé avec succes a ’aide des résonateurs organiques

piézoélectriques. Ces mesures ont permis de déterminer une cinétique de I'adhésion de cellules ainsi
que la masse moyenne d’une cellule hMSC.
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FIGURE IV.17 — Image d’un levier faite a l'aide du profilométre optique aprés une mesure du
suivi de 'adhésion de cellules.
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F1GURE IV.18 — Mesure de la moyenne de la variation relative en fréquence seulement pour la
partie avec les cellules. Une approximation des données est faite afin de déterminer la cinétique
de l'adhésion des cellules.

IV.5 Conclusions

Les résonateurs piézoélectriques organiques ont été utilisés pour différentes applications. Il a été
démontré qu’ils peuvent étre utilisés pour déterminer une masse en fonction de sa position sur les
leviers, le module d’Young d’un matériau déposé ou encore la viscosité d’un liquide. De plus, dans
le cadre d’applications biologiques, les résonateurs ont permis de suivre en temps réel I’adhésion de
cellules hMSC. Les leviers ont été traités par UV /ozone afin de rendre le PDMS plus hydrophile et
permettre 'adhésion des cellules. Il en résulte que 95 % des cellules adhérent en 25 min. De plus, les
vibrations des leviers ne semblent pas empécher les cellules d’adhérer mais semblent avoir un impact
sur leur développement si les vibrations sont appliquées en continu. Finalement, ces mesures ont
permis d’évaluer la masse moyenne d’une cellule hMSC qui vaut 3,4 ng. Des mesures supplémentaires
sont nécessaires pour compléter cette étude. Il serait intéressant de déterminer le nombre minimal de
cellules que 'on peut détecter en diminuant le nombre de cellules injectées. De plus, apres que toutes
les cellules ont adhéré, il serait intéressant d’injecter une substance qui permette de les rigidifier afin
d’observer cette rigidification grace aux résonateurs. Cette étude montre néanmoins la polyvalence des

132



CHAPITRE IV. APPLICATIONS

MEMS organiques et leur potentiel pour des applications biologiques.
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Conclusions

Si I’étude de cellules biologiques, et plus précisément leur biomécanique, n’est pas une mince af-
faire, il existe de nombreuses techniques qui se sont adaptées ou développées dans ce but. Parmi ces
techniques, les MEMS ont su trouver leur place grace a leur polyvalence et a leurs performances qui
ne sont plus a démontrer tant leur utilisation est répandue dans la plupart des systémes électroniques
actuels.

L’utilisation des matériaux organiques est en plein développement et leur intégration dans des
MEMS n’est donc pas étonnante. Ces matériaux ont des propriétés différentes des matériaux inorga-
niques et sont donc tres intéressants pour développer de nouveaux systemes tels que les écrans souples.
De plus, leur biocompatibilité permet d’envisager leur utilisation dans des applications biologiques.

Ces travaux ont tout d’abord permis de montrer une technique de fabrication de résonateurs orga-
niques piézoélectriques simple, rapide et peu cotiteuse. Cette technique est basée sur la xurographie qui
permet de mettre facilement en forme les matériaux organiques qui ne sont pas structurables par les
techniques classiques de la microélectronique. De plus, une optimisation du procédé de fabrication vis
a vis du matériau piézoélectrique (PVDF-TrFE) a été développée et a permis d’obtenir un coefficient
ds1 de 11 pm/V correspondant a I’état de l’art.

Les résonateurs utilisés dans ces travaux sont caractérisés pas leur fréquence de résonance et leur
facteur de qualité. Grace a la mesure de ces deux caractéristiques, il est possible de déterminer des
grandeurs physiques comme la masse ou la rigidité d’entités adhérées et/ou adsorbées dessus. Il est
donc important d’avoir un systeme de mesure performant. De plus, des mesures en milieu liquide sont
nécessaires pour étudier des cellules. C’est pourquoi une carte électronique a été développée associée a
une enceinte de mesure étanche. La technique de mesure utilisée permet de faire une mesure différen-
tielle entre un levier suspendu et un levier fixe afin de s’affranchir des signaux qui ne correspondent pas
a la résonance du levier suspendu. Il a également été montré que la température, la masse volumique
et la viscosité du milieu environnant ont une influence sur la fréquence de résonance et le facteur de
qualité et qu’il est important de la caractériser afin de s’en affranchir le cas échéant.

Afin de montrer le potentiel des MEMS organiques, les résonateurs ont été utilisés dans différentes
applications. Il est possible de les utiliser pour déterminer une masse et sa position sur les leviers, la
rigidité d’un matériau déposé ainsi que la viscosité de liquides. Les MEMS organiques sont donc tres
polyvalents. En ce qui concerne 1’étude de cellules biologiques, des mesures de suivi de ’adhésion de
cellules hMSC ont été faites. Pour cela, la surface des leviers en PDMS a été traitée par UV /ozone afin
de s’assurer que les cellules adhérent dessus. Il a aussi été vérifié que les vibrations n’empéchent pas
les cellules d’adhérer. Pour 100000 cellules injectées, une variation relative en fréquence de -0,4 % a
été atteint avec une adhésion de 95 % des cellules en 25 min. De plus, en comptant les cellules adhérées
sur les leviers, une masse moyenne de 3,4ng a été déterminée pour les cellules hMSC.

Ces travaux ont permis de développer une nouvelle thématique pluridisciplinaire au sein du groupe
organique du laboratoire IMS, en collaboration avec le CBMN, combinant la physique et la biologie.
Le domaine de la biologie est trés complexe et n’est pas simple a aborder pour un non-biologiste.
Cependant, ces travaux seront (je Iespere) le début du grande aventure dans le monde des cellules
pour I’équipe PRIMS de I'IMS.
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Perspectives

Dans l'optique de poursuivre les mesures, il serait intéressant de diminuer le nombre de cellules
injectés afin de déterminer la plus faible concentration détectable. L’effet inverse serait également
intéressant a étudier : augmenter le nombre de cellules injectées pour observer le nombre maximal
de cellules qui peuvent adhérer sur les leviers. De plus, les mesures de suivi d’adhésion ont été faites
pour une durée d’'une heure. Nous avons vu qu’au bout de cette durée, les cellules commencent a
peine a s’étaler. Il serait donc intéressant de faire des mesures plus longues afin d’étudier I'influence
de leur étalement sur la fréquence de résonance des résonateurs. En effet, lors de leur étalement, les
cellules appliquent des forces qui génerent des contraintes mécaniques dans les leviers et qui modifient
la fréquence de résonance.

Une autre étude intéressante serait de suivre I’adhésion de cellules puis d’utiliser une substance
qui permet de les rigidifier afin d’observer si les résonateurs sont capables de détecter ces modifica-
tions. L’ideal serait d’utiliser une modification de la rigidité réversible afin de bien distinguer les deux
phénomenes.

Les résonateurs peuvent aussi étre utilisés dans ’étude de la différenciation de cellules souches.
En effet, il a été montré que les cellules souches sont sensibles a la rigidité du substrat et peuvent se
différencier en fonction. Ainsi, il est possible d’utiliser différents leviers avec des rigidités différentes
et d’observer I'influence de la rigidité sur les cellules souches. Si une cellule se trouve sur un substrat
qui a une rigidité importante, la rigidité de la cellule devrait évoluer et devenir plus importante.

Des études intéressantes restent donc a étre mener avec 1'utilisation des résonateurs organiques

piézoélectriques. Les matériaux organiques ont un fort potentiel pour les applications biologiques et
leur biocompatibilité permet d’envisager des systemes qui rendent possible des mesures in vivo.
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Glossaire

Liste des acronymes

ADN
ADP
ARN
ATP
AFM
CMOS
CTFE
DMSO
MEB
MEMS
MFM
MSC
PCB
PDMS
PEN
PET
PLA
PLL
PVDF
PZT
QCM
TFM
TrFE
VNA

Acide DésoxyriboNucléique

Adénosine DiPhosphate

Acide RiboNucléique

Adénosine TriPhosphate

Atomic Force Microscopy (Microscopie a Force Atomique)
Complementary Metal Oxide Semiconductor
ChloroTétraFluoroEthyléne

DiMéthylSulfOxyde

Microscope Electronique a Balayage

MicroElectroMechanical Systems (MicroSystémes ElectroMécanique)
Magnetic Force Microscopy (Microscopie & Force Magnétique)
Mesenchymal Stem Cell (Cellule Souche Mésenchymateuse)
Printed Circuit Board (Circuit Imprimé)
PolyDiMéthylSiloxane

PolyNaphtalate d’Ethyléne

PolyTéréphtalate d’Ethyléne

Acide PolyLactique

Phase-Locked Loop (Boucle a Vérouillage de Phase)
Poly(Fluorure de Vinylideéne)

Lead Zirconate Titanate (Titano-Zirconate de Plomb)
Quartz Cristal Microbalance (Microbalance a Quartz)
Traction Force Microscopy (Microscopie a Force de Traction)
TriFluoroEthyléne

Vectorial Network Analyser (Analyseur de Réseaux Vectoriel)
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Déformation mécanique
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Température
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Tension électrique
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ANNEXE A

EVAPORATION PAR FAISCEAU
D'ELECTRONS

L’évaporation par faisceau d’électrons est un procédé dans lequel une cible (le matériau que 1'on
veut déposer) est bombardée par des électrons. Ce bombardement arrache des atomes de la cible qui
se transforment en phase gazeuse (figure A.1). Ce gaz d’atome précipite ensuite et se dépose sur le
substrat. Dans ce processus, des électrons sont créés en chauffant a blanc un filament de tungstene
dans un environnement a tres basse pression (typiquement < 1.1076 mbar). Ces électrons sont ensuite
accélérés par une tension de l'ordre de 10 kV et focalisés en un faisceau par un champ magnétique,
puis ce faisceau est dirigé sur la cible, toujours pas champ magnétique, qui est portée a un potentiel
positif. Le bombardement crée un gaz d’atomes de la cible qui vient au contact du substrat qui se
trouve au dessus de la cible et le gaz précipite pour se fixer sur le substrat. Grace a cette méthode de
dépbt, il est possible de déposer un matériau avec une vitesse tres faible (<1A /s) jusqu’a des vitesses
de l'ordre de 10 nm/s. Le contrdle de I’épaisseur déposée se fait généralement & 1’aide d’une balance
a quartz.

Substrate

Thin Layer

Vapor E-Beam

Deflection
Magnet

®/®

'%:
\ /4
Focus

Evaporant in Magnet
Water-cooled Earth

Hot Filament

High Vacuum Area

FIGURE A.1 — Principe de [’évaporation d’un matériau par faisceau d’électrons.
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ANNEXE B

VIBROMETRE LASER

Le vibrometre laser utilisé dans cette étude fonctionne selon le principe de 1"effet Doppler (figure
(B.1)). Un faisceau laser est envoyé dans un premier temps & travers un séparateur. Une partie du
faisceau est dévié, il servira de faisceau de référence et ’autre partie est envoyée sur 1’échantillon.
Apres réflexion sur I’échantillon, le faisceau passe a nouveau par un séparateur qui ’envoie sur le
détecteur ou il rejoint le faisceau de référence. La fréquence du faisceau réfléchi par I’échantillon est
modifiée car ce dernier est en mouvement : c’est Ieffet Doppler. C’est grace a cette différence qu’il
est possible de remonter a la vitesse de déplacement de ’échantillon par interférométrie. Le signal est
ensuite traité et il possible d’avoir I'amplitude et la phase de la vitesse de déplacement. Connaissant
la vitesse, le vibrometre permet aussi de remonter au déplacement.

fy = cfn
(4,7 =10 1'% Hz)

]

He-Ne Laser
=1 mW (633 nm)

D Faisceau de mesure

Faisceau réfléchi

i

i B v

I fD =2-—
MTEMf A Faisceau de référence

Synehronisation
V.tV Detector
Signal interférométrique _ Traitement du Amp]itude
modulé en fréquence | | T) Phase

Générateur de fréquences

FIGURE B.1 — Principe de fonctionnement du vibrométre laser a effet Doppler.
Sur le vibrometre utilisé, il existe un deuxiéme laser : on place ce spot laser sur une partie fixe de

I’échantillon. Ce signal est ensuite soustrait au premier et permet donc d’enlever les éventuels dépla-
cements des parties sur lesquelles, par exemple, une poutre est fixée et qui ne font par partie de la
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résonance de la poutre.

C’est aussi un outil tres utile qui permet de visualiser les déformations des structures. La figure
(II1.10) montre des images obtenues a I’aide du vibrometre mais il est aussi possible de voir 'animation
qui montre la poutre se déformer. Pour faire cela, on définit une grille de points de mesure sur la
poutre et pour chaque point, le vibrometre mesure le déplacement de la poutre. Il reconstitue ensuite
le déplacement de toute la poutre a partir des points de mesure. C’est un outil trés pratique.
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