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Résumé

Les biocapteurs sont des instruments permettant de détecter la présence d’objets
biologiques (bactéries, cellules...) ou biochimiques (protéines, ADN...) dans un échantillon.
Les biocapteurs a résonance des plasmons de surface utilisent une onde électromagnétique
évanescente pour détecter des interactions moléculaires ou la présence d’objets a la surface
d’'un film métallique. L’ajout d’'une fonctionnalisation chimique sur ce film métallique
permet I'adhérence et donc la capture spécifique des espéces biologiques ou biochimiques
d'intérét. Cette technique permet une détection sensible, en temps réel et sans marquage,
ce qui lui confere trois avantages clés par rapport a d’autres techniques disponibles. Ces
derniéres années, ces capteurs se sont perfectionnés, et leur sensibilité est désormais
proche de leur limite théorique.

Cependant, la capacité d’'un capteur a détecter des objets a faible concentration ne dépend
pas seulement de ses performances intrinséques, mais aussi du transport de masse des
especes. Une espéce chimique ou biologique ne sera détectée que si elle s’approche
suffisamment du film métallique, ce qui peut prendre énormément de temps lorsque les
concentrations sont infimes. Ainsi, le temps de détection sera toujours limité par la
diffusion.

Pour pallier ce probleme, il est possible d’agir sur le transport de masse des espéces de
maniere a les rapprocher de la surface de détection. La these de Quentin Avenas [1] a
montré que le transport de masse peut étre activé soit en créant une force qui attire les
objets a détecter, soit en créant un flux les entrainant vers la surface de détection. Ce projet
de doctorat s’inscrit dans la continuité de ces travaux. L'objectif est d’utiliser des champs
électriques pour créer des phénomenes électro-hydrodynamiques favorables a la détection
de particules (telles que des billes de latex utilisées comme modele dans un premier temps),
puis d’optimiser le design des puces développées pour obtenir un piégeage le plus efficace
possible. Les phénomenes électrocinétiques mis en jeu ont été simulés grace au logiciel
multiphysique COMSOL.

Dans un deuxieme temps, le capteur concu a été testé pour la détection d’objets biologiques
tels que des bactéries dans de I’eau, la surveillance de I'eau représentant un enjeu de santé
publique majeur. Pour capturer sélectivement des bactéries, il sera nécessaire d’utiliser une
chimie de surface qui permette d'immobiliser un élément de reconnaissance (un anticorps)
sur la surface sensible du capteur. Enfin, la réponse du capteur en fonction de la
concentration de bactéries a été caractériseée.



Abstract

Biosensors are monitoring tools that provide a quantification of chemical or biological
species in a sample. Surface plasmon biosensors use an evanescent electromagnetic wave
to detect molecular interactions or biological objects on a metallic film. Functionalizing this
metallic film makes it adherent to certain biologic or chemical species, allowing their
specific detection. Surface plasmon resonance biosensors provide real-time, label-free, and
sensitive measurements, 3 advantages in comparison with other detection techniques. In
the last decade, many improvements have been made to these types of detectors, which are
now close to their theoretical limit.

However, the ability of a sensor to detect ultra-low concentrations does not depend only on
its limit of detection, but also on the mass transport of the species to the detection zone.
Indeed, a biological or chemical specie can be detected only if it reaches the sensing zone of
the biosensor in sufficient quantity. At an ultra-low concentrations of target species, a long
time may pass until the target binds to the sensing surface.

To address this problem, chemical or biological species can be trapped close to the
detection surface by acting on mass transport. In his Ph.D. work, Q. Avenas showed that
mass transport can be activated by creating a force which acts directly on the targets, or by
creating a flow dragging targets to the sensing surface. This project follows this work. The
objective is to use AC electric fields to create electro-hydrodynamic phenomena favorable
to the detection of analytes or micro-objects (such as latex beads used as a model initially),
then to optimize the chip design to obtain the most efficient trapping. The electrokinetic
phenomena involved were simulated using the COMSOL multiphysics software.

Secondly, the designed sensor was tested for the detection of biological objects such as
bacteria in water, water-monitoring representing a major public health issue. To selectively
capture bacteria, it was necessary to use surface chemistry that allows a recognition
element (an antibody) to be immobilized on the sensitive surface of the sensor. Finally, the
response of the sensor as a function of the concentration of bacteria was characterized.
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Abréviations

AC : courant alternatif

ACEO : électroosmose en courant alternatif
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DEP : Diélectrophorese

DI : dé-ionisé

ITO : Indium Tin Oxyde

LN2 : Laboratoire des nanotechnologies et nanosystémes
PECVD : Plasma-enhanced chemical vapor deposition
RIU : Refractive Index Unit

SERS : Surface Enhanced Raman Scattering

SPR : résonance de plasmon de surface

SPRI : imagerie par résonance de plasmon de surface
TE : Transverse électrique

TM : Transverse magnétique
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Chapitre 1. Introduction
A. Contexte des biocapteurs SPR et problématique

L’objectif de cette these est d’'améliorer les performances des biocapteurs a résonance de
plasmon de surface, ou biocapteurs SPR. Il existe une immense variété de biocapteurs, pour
des utilisations dans le domaine de la santé, de I’environnement ou encore de l'agro-
alimentaire. Quel que soit son type, un biocapteur est toujours constitué de trois éléments,
représentés en Figure 1-1:

¢ Un élément de reconnaissance, parfois appelé sonde, qui fixe sélectivement I’espéce
chimique ou biologique que I'on veut détecter ;

e Un transducteur, qui convertit I'accroche de l'espéce cible sur I’élément de
reconnaissance en un signal physique (tension, intensité lumineuse, coloration...) ;

e Une chaine de traitement du signal, pour I'acquisition de la mesure.

Cellule
E . Bactérie
Espece cible Polluant
biomolécule...
(==
i Enzyme
reconnaissance . .
acide nucléique...
Optique
Calorimétrique

Electrochimique. ..

Chaine de
traitement du
signal

Figure 1-1 : Schéma de principe d’un biocapteur et de ses trois éléments caractéristiques

Ce projet concerne plus précisément les biocapteurs a résonance de plasmon de surface. Ce
type de capteur utilise le champ évanescent a I'interface métal-diélectrique pour détecter
des changements d’indice optique provoqués par d’objets (bactéries, bio-molécules...) a
proximité immédiate d’'un film métallique. Dans le cas des capteurs a résonance des
plasmons de surface, I’élément de reconnaissance est fixé sur la partie sensible du capteur.
Cet élément fixe sélectivement les especes chimiques ou biologiques. La capture des
especes chimiques ou biologiques sur la surface du capteur et donc leur détection ne
nécessite pas de marquage préalable, ce qui est le principal avantage de ce type de capteur.
Une mesure sans marquage réduit les temps de préparation d’échantillons par rapport a
d’autres techniques de biodétection utilisant des marqueurs fluorescents ou des billes
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magnétiques par exemple. Le transducteur est un film métallique d’épaisseur
nanométrique, éclairé par un faisceau lumineux, sur lequel sont immobilisés les éléments
de reconnaissance.

Des biopuces SPR ainsi que leur banc optique correspondant sont déja commercialisés par
de nombreuses entreprises (Figure 1-2), et notamment présents dans les laboratoires de
recherche en pharmacologie pour I'étude de cinétiques d’interactions moléculaires. Des
informations complémentaires a propos de ces entreprises sont disponibles en Annexe 1.

Affinite / \

I Y nicoya \ / iCLUEBIO
[ iozensis \ ”
\
B:f:Dmx/ Creoptix / \
HORIBA
o Popis

Figure 1-2 : Quelques entreprises commercialisant des capteurs SPR

En pratique, les biocapteurs a résonance des plasmons de surface sont surtout utilisés dans
les laboratoires de pharmacologie [2], pour identifier la spécificité d’'une interaction entre
deux molécules, étudier les cinétiques d’association et de dissociation entre différentes
molécules, ou déterminer 'affinité d’'une réaction.

Un objet est détectable par le capteur lorsqu’il est en contact avec I’élément de
reconnaissance et interagit avec lui. Le déplacement de l'objet vers la cible est
généralement dominé par la diffusion. Lors de l'utilisation de la SPR dans le cadre de la
biodétection, la concentration d’especes cibles dans le milieu est en général faible. Or, une
faible concentration d’analytes dans I’échantillon a tester réduit la probabilité d’interaction
analyte-élément de reconnaissance, ce qui est la principale limite de ce type de capteur.
Pour répondre a ce probléme, I'approche qui concentre les efforts de recherche consiste a
améliorer le transducteur, pour qu’un petit nombre d’interactions donne un fort signal. La
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plupart des techniques impliquent l'utilisation de nanoparticules métalliques ou de
substrats nano-structurés [3]-[5]. La SPR sensible a la phase [6] permet d’atteindre une
sensibilité plus importante qu’'un dispositif de SPR classique, mais nécessite un montage
optique plus complexe. L’ajout d’'une étape d’amplification secondaire apres la capture des
especes cibles par la surface est une autre voie intéressante. Dans la littérature, cette
méthode est nommée méthode « sandwich » : un anticorps secondaire est utilisé pour
amplifier le signal mesuré en se greffant sur les analytes d’intérét capturés sur la surface
du capteur [7]. Pour une amplification plus importante, il est aussi possible d’utiliser des
nano-particules métalliques fonctionnalisées [8], [9]. Par rapport a la SPR classique, cette
méthode nécessite une étape supplémentaire d’amplification, et requiert un temps
d’expérience plus long. En dépit d'une dynamique de recherche élevée, ces techniques ont
du mal a s’implanter sur le marché. Comme le souligne cet édito de Nature Photonics [10],
le transfert des technologies de plasmonique du laboratoire de recherche a lI'industrie
souleve deux problemes. Le premier est l'incompatibilité des métaux utilisés en
plasmonique (or et argent) avec les chaines de de micro-fabrication utilisées dans
I'industrie, ces métaux étant des contaminants dans la plupart des procédés de micro-
électronique et donc difficilement compatibles a une intégration sur puce. Le deuxiéme
enjeu est la fabrication a grande échelle de substrats nanostructurés a un cofit raisonnable.

L’approche complémentaire développée dans ce manuscrit propose d’agir sur le transport
des especes cibles plut6t que sur l'efficacité du transducteur. Dans une étude du marché de
2019 des capteurs a résonance des plasmons de surface [11], la diffusion des analytes vers
la surface du capteur est considérée comme un point critique a améliorer :

« The sample flowing over the SPR sensor area comes in contact with the surface for a limited
time, thus detection of protein with low abundance becomes difficult. Coupling of
electrophoresis with SPR allows the sample to be trapped over the surface, allowing diffusion
of analyte on the surface area »

Etonnamment, I'auteur met en avant I’électrophorése pour améliorer le transport de masse
qui n’est pas une technique adaptée aux capteurs SPR pour des raisons qui seront
développées dans les paragraphes suivants. En effet, la bibliographie concernant
I'intégration d’électrophorése sur un capteur plasmonique est maigre. Cependant, ce
rapport indique que 'amélioration du transport des analytes vers la surface sensible du
capteur « is expected to fuel growth of the SPR market globally ».

Ce projet de recherche propose d’utiliser des champs électriques alternatifs appliqués sur
le capteur SPR pour induire deux phénomenes électrocinétiques : la diélectrophorese et
I'électro-osmose en courant alternatif. Combinés, ces effets permettent de concentrer les
especes-cibles au plus pres de la zone de détection du capteur SPR, et donc a la fois
d’améliorer la limite de détection du capteur et de réduire la durée nécessaire a une
mesure.
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B. Cadre de la these et acteurs du projet

Ce travail de these porte sur 'amélioration des performances des capteurs a résonance des
plasmons de surface (SPR: Surface Plasmon Resonance) grace a I'intégration d’'une fonction
de transfert de masse. L’objectif final est de combiner sur une méme puce un détecteur SPR
et un actuateur basé sur la diélectrophorése et I’électroosmose. Ce projet s’inscrit dans la
continuité des travaux de these menés par Quentin Avenas [1]. Cette puce améliorée devrait
nous permettre de détecter en tres faible concentration des bactéries en milieux aqueux.
Cette thése s’est déroulée en co-tutelle entre 'Ecole Centrale de Lyon et I'Université de
Sherbrooke (Québec). Les expériences présentées dans ce manuscrit ont été
principalement réalisées dans deux laboratoires :

e Lelaboratoire Ampeére, a Lyon (dirigé par Bruno Allard)

e L’unité mixte internationale Laboratoire des Nanotechnnologies et Nanosystémes
(LNZ2, dirigée par Michael Canva), au sein de I'Institut interdisciplinaire d’innovation
(3IT), a Sherbrooke avec une partie du matériel situé dans le laboratoire du Pr.
Michel Grandbois (I'Institut de pharmacologie de Sherbrooke), sur le site du centre
hospitalier universitaire situé a Fleurimont.

AT’Ecole centrale de Lyon, j’ai réalisé mes travaux de recherche au laboratoire Ampeére, au
sein de la priorité T2 (Biomicrosystemes, bioélectrochimie et bioélectromagnétisme). J'ai
été encadrée par Marie Frénéa-Robin (directrice du département Bioingénierie et Maitre
de conférences a I'Université Lyon 1) et Julien Marchalot (Maitre de conférences a 'INSA
Lyon). Leur expertise en microfluidique, électricité et manipulation d’objets biologiques a
été primordiale dans ce projet de recherche. Grace a la proximité du laboratoire Ampeére
avec la plateforme Nanolyon située a I'Institut des Nanotechnologies de Lyon (INL), j’ai pu
avoir acces a une salle blanche pour la fabrication d’échantillons.

Au sein du LN2, c’est dans I'équipe Biophotonique que j'ai effectué mes travaux. Cette
équipe est dirigée par Michael Canva et Paul Charette, qui sont aussi co-directeurs de ces
travaux. Cette équipe travaille sur la conception d’instruments pour des applications
biologiques. Cela inclut la biophotonique, la photonique et I'acoustique. Le laboratoire
possede une expertise reconnue dans le domaine des biocapteurs a résonance des
plasmons de surface, qui font I'objet de cette these. Le LN2 est hébergé par le 3iT, ce qui
garantit I'accés a une salle blanche que j’ai utilisée pour la fabrication d’échantillons.
L’équipe biophotonique collabore avec le professeur Michel Grandbois (Institut de
Pharmacologie de I'Université de Sherbrooke), également membre du LN2. Plusieurs bancs
de SPR appartenant au LN2 sont installés dans son laboratoire, ce qui permet I'acces a des
équipements présents dans le centre hospitalier universitaire comme une salle de culture
cellulaire.
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Certaines expériences ont été menées grace a l'expertise de Julien Moreau, Maitre de
conférences au laboratoire Charles Fabry (Institut d’Optique Graduate School) a Palaiseau,
notamment concernant I'instrumentation optique et la fonctionnalisation de surface. Sur ce
dernier volet, j’ai également pu bénéficier des conseils et de 'expertise de Jean-Pierre
Cloarec (INL), spécialiste du domaine a I'ECL.

Cette these a été majoritairement financée par une bourse ministérielle frangaise (contrat
doctoral ECL). Ce financement a été complété par une bourse de l'institut canadien MITACS
et une bourse IDEX (label d’excellence universitaire détenu par I'université de Lyon) pour
la période Mai-Octobre 2018 et Mai-Septembre 2019 via un programme de mobilité
doctorale. Ce projet a fait 'objet de plusieurs demandes de financement dont une aupres de
I’ANR (Agence Nationale de la Recherche), qui implique un consortium entre le LNZ,
laboratoire Ampere, I'INL et le LCF Un financement obtenu de la région Auvergne-Rhoéne-
Alpes a permis d’équiper I'INL d’'un banc SPR au mois de Juin 2020. Les projets Découvertes
CRSNG de Michael Canva et Paul Charette ont également couvert une partie des couts.

C. Problématique, objectifs et organisation du manuscrit
1. Problématique et objectifs

Pour améliorer les performances des biocapteurs SPR, il est possible d’améliorer I'efficacité
du transducteur, du systeme de reconnaissance biologique, ou du systeme d’acquisition et
de traitement du signal. Ces axes ont été fortement explorés a ce jour. Cependant, a tres
faible concentration d’especes-cibles, et quel que soit son niveau de perfectionnement, la
performance du capteur est intimement liée au transport de masse des sondes vers les
cibles en surface du capteur, ce qui gouverne, in fine, son temps de réponse. Pour passer
outre la limite de diffusion, ce projet propose d’agir sur le transport des especes-cibles en
favorisant leur migration vers la zone de détection. Ce transport de masse est induit par
des effets électrocinétiques, plus précisément la diélectrophorese et I'électro-osmose en
courant alternatif. La problématique est alors la suivante: comment améliorer les
performances des biocapteurs SPR par rapport a I’état de I'art grace a I’'ajout d’'une fonction
d’un transfert de masse activé par diélectrophorese? Pour répondre a cette problématique,
plusieurs objectifs secondaires doivent étre atteints :

e Déterminer quels sont les différents phénomenes qui entrent en jeu lors du transfert
de masse en présence d’'un champ électrique.

e Déterminer quel est le profil du champ électrique en fonction de la structuration des
électrodes choisie, et quel est le design d’électrodes optimal pour la capture de
particules dans une chambre microfluidique.

e Evaluer quel est 'impact de la structuration du film métallique et du champ électrique
sur la réponse du transducteur SPR.
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e Démontrer l'efficacité du transport de masse sur des micro-billes dans un premier
temps, puis sur des objets biologiques.

e Rendre sélectif le capteur obtenu en prenant avantage du régime d’opération de la
diélectrophorese et de I'électro-osmose, puis évaluer I'impact d’'un champ électrique
sur une chimie de surface.

2. Organisation du manuscrit

Pour répondre a ces objectifs intermédiaires, le manuscrit est organisé en six chapitres,
dont le chapitre d’'introduction. Le Chapitre 2 présente un état de I’art ainsi que des notions
théoriques de base sur le fonctionnement des biocapteurs a résonance de plasmon de
surface. Ce développement permet de dégager les principales voies d’amélioration des
capteurs SPR et souligne I'importance du transport de masse des especes-cibles vers la
surface du capteur pour dépasser la limite de diffusion. Ce chapitre décrit ensuite les
moyens disponibles dans la littérature pour favoriser ce transport de masse et analyse
lesquels sont les plus adaptés a l'intégration sur un capteur a résonance de plasmon de
surface. Parmi ces méthodes, la diélectrophorése et ’électro-osmose se distinguent par leur
simplicité de mise en place, et leur compatibilité avec un capteur SPR.

Le Chapitre 3 décrit une étude numérique des phénomeénes de diélectrophorese et
d’électro-osmose grace a un modele réalisé sur le logiciel COMSOL. Deux configurations
d’électrodes sont comparées, une configuration d’électrode interdigitée, bien connue dans
la littérature, et une configuration d’électrodes face-a-face. Ces simulations mettent en
avant la plus grande efficacité de la configuration face-a-face pour le piégeage de particules.

Dans le but d’améliorer la précision des simulations réalisées, le Chapitre 4 présente une
comparaison des vitesses électro-osmotiques simulées numériquement et observées
expérimentalement. Ce chapitre présente également démonstration expérimentale de
'efficacité de piégeage sur des objets biologiques, dans le cas particulier des cellules
eucaryotes.

Le Chapitre 5 décrit la détection de bactéries de type e.coli sous flux, puis la capture
sélective de bactéries sur un capteur plasmonique. Enfin, le Chapitre 6 propose une
conclusion générale et plusieurs pistes de recherche pour les futurs travaux.
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Chapitre 2. Etat de I’art

A. Fonctionnement d’'un biocapteur SPR

1. De I'anomalie de Wood au premier biocapteur a résonance des
plasmons de surface : un siécle de développement

Pour comprendre comment améliorer les performances des capteurs a résonance des
plasmons de surface, il est nécessaire de bien en comprendre le fonctionnement. Ce
paragraphe présente un bref historique de la plasmonique, qui s’étend du début du XXéme
siecle a nos jours. La Figure 2-1 présente chronologiquement les concepts physiques
développés parallelement en plasmonique en électrohydrodynamique qui seront évoqués
dans ce manuscrit. Ces découvertes, appartenant a deux domaines pendant longtemps bien
distincts, feront émerger des concepts physiques qui seront associés sur le méme
biocapteur présenté dans ce projet de these. Les premiers pas en plasmonique datent du
début du XXeme siecle. En 1902, 'astronome américain Robert W. Wood observe le spectre
d’'une lampe a incandescence réfléchi par un réseau de diffraction métallique. Il découvre
des bandes sombres inexpliquées dans les spectres observés [12] :

« On mounting the grating on the table of a spectrometer I was astounded to find that under
certain conditions the drop from maximum illumination to minimum, a drop certainly of from
10 to 1, occurred within a range of wave-lengths not greater than the distance between the
sodium lines »

Wood observe que la localisation de ces bandes sombres dans le spectre dépend de 'angle
de l'onde incidente. De plus, ces bandes apparaissent seulement lorsque pour l'onde
incidente, le vecteur champ électrique est perpendiculaire au réseau.
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Figure 2-1 : Présentation chronologique de concepts physiques a travers le XXéme siécle, qui sont
utilisés dans ce manuscrit de thése.

Dans la littérature, on parle d’anomalies de Wood pour désigner ce phénomene. Ce
probléme est pour le physicien « One of the most interesting that I have ever met ». Au tout
début du XXéme siécle, la théorie des réseaux de diffraction n’inclut pas la notion de
polarisation de la lumiere. Wood ne propose donc pas d’explication au phénomene observé,
et les anomalies de Wood seront un sujet de curiosité pour les physiciens tout au long d’'une
grande partie du XXeme siecle.

Peu apres la premiere observation des anomalies de Wood, Rayleigh propose une premiére
explication a ces chutes d’intensité lumineuse dans un spectre [13]. Pour un angle
d’incidence 6 et un ordre de diffraction n, ’équation d’un réseau est :

Equation 2-1

sin 0, =sin 0, + n

Ou 6n est I'angle de diffraction correspondant a 'ordre n, A est lalongueur d’onde incidente,
et d le pas du réseau. Il émet ’hypothése que, dans un spectre, 'anomalie apparait a une
longueur d’onde qui correspond a un passage du spectre a un ordre plus élevé. C’est-a-dire
que cette anomalie apparait a une longueur d’onde pour laquelle une onde diffractée
émerge tangentiellement a la surface du réseau. Le passage a un ordre n intervient quand
sin(6n) = #1. Cela permet de déterminer les longueurs d’ondes Ar qui vérifient les anomalies
de Wood, avec, d’apres I'équation du réseau, n% = —sin(#,) £+ 1. Grace a cette équation,
Rayleigh calcule des longueurs d’onde correspondant aux anomalies de Wood avec une
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divergence de 5% par rapport aux données expérimentales, qu’il considere comme
acceptable et qu'’il attribue a l'incertitude du pas du réseau.

L’hypothése de Rayleigh fait consensus dans la communauté scientifique pendant presque
trente ans, jusqu’aux observations de John Strong [14] qui reproduit I'expérience de Wood
avec des réseaux de diffraction identiques, mais faits de métaux différents (en argent et en
aluminium notamment). Il observe que non seulement le type de métal influe sur la forme
de l'anomalie (profondeur et étroitesse de la chute d’intensité), mais surtout sur sa
localisation dans le spectre. Selon I'hypothese de Rayleigh, le type de métal utilisé pour la
fabrication du réseau ne devrait pas voir de conséquence sur la localisation des anomalies,
car la formule du réseau est purement géométrique. Cette hypothese est donc compromise,
et les anomalies de Wood restent inexpliquées.

Fano [15] marque le point de départ de l'interprétation moderne de I'anomalie de Wood,
en supposant que ces chutes d’intensité sont dues a la propagation d’'une onde a la surface
du réseau. Ces travaux sont confirmés dans les années 60 par Hessel et Oliner [16]. Le terme
plasmon de surface est présenté par Ritchie, pour parler d'un quantum d’oscillation
collective d’électrons libres dans un métal [17]. L’excitation d’'un plasmon de surface par
I'intermédiaire d’'un prisme sur lequel est déposé un fin film métallique, proposée par
Ketschmann [18], a grandement contribué a I’élaboration du premier capteur a résonance
des plasmons de surface dans les années 80, pour la détection de gaz et de biomolécules
[19], puis a sa commercialisation par Biacore dans les années 90.

2. Propagation d’'un plasmon a l'interface diélectrique-métal

Un plasmon de surface est un mode de propagation particulier a l'interface entre un métal
et un diélectrique. Il peut donc se caractériser par la résolution des équations de Maxwell
en milieu linéaire, homogeéne et isotrope. Nous considérerons les milieux non-magnétiques,
sans charge et sans courant. Dans un tel milieu, ces équations s’écrivent :

eeVE =0 Equation 2-2
OH Equation 2-3
VxFE=—p,—
11() at
p(]VH =0 Equation 2-4
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OFE Equation 2-5
v % H _ gogﬁ qua on

Ou E désigne le champ électrique, H le champ magnétique, ¢ et ¢ les permittivités du vide
et du matériau considéré, et po susceptibilité magnétique du vide. Compte tenu du fait que
VxVxE=V VeE —AE, on déduit I'équation de Helmholtz de I’ Equation 2-3 et
'Equation 2-5, valable pour E et H :

e O’FE ,
AE ————=0 Equation 2-6
J c? Ot? 1
l 9 (92H —0
c? o2
Ou A représente I'opérateur Laplacien, et ¢ = L_]a vitesse de la lumiére dans le vide.

Bp€o
Maintenant, considérons une onde plane, progressive et monochromatique. En notation
complexe, une telle onde s’exprime par:

A rt = Aeilkr—wtteo) Equation 2-7

Ou A représente indépendamment E ou H, k le vecteur d’onde, w sa pulsation et ¢o sa phase.
On considere que cette onde se propage a 'interface diélectrique-métal selon la direction
x, est évanescente dans le métal et le diélectrique (selon l'axe z) et est invariante selon y
(comme représenté en Figure 2-2). Selon ces conditions, en considérant la phase comme
nulle, dans le milieu diélectrique (z < 0), une telle onde s’écrit :

Ad = AO d ekza? ei(km,d_“’t) E"quation 2-8

Ou kzaq est la projection du vecteur d’onde dans le diélectrique selon I'axe z, et kyd est la
projection du vecteur d’'onde dans le diélectrique selon 'axe x.

Dans le métal (z > 0), cette onde s’exprime :

A=A, e Fm? ilhem=wt) Equation 2-9
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Les conditions aux limites a l'interface métal-diélectrique imposent une continuité des
composantes tangentielles de E et H. Cela se traduit par la conservation de la composante
tangentielle du vecteur d’onde, c’est-a-dire & =k

x,m x,d

= kgp , avec kgp la constante de
propagation du mode plasmonique de surface.

En notation complexe, % =w et (‘)—{ = —ik,. En polarisation TM, Equation 2-5 pour z=10
donne :
{ ikz,dHO,y,d = —w&‘g&dEmd Equation 2-10
ikz,mHO,y,m - _ws(]ngm,m

Pour que cette équation soit vérifiée, en respectant les conditions aux limites (Em = Eq et Hn
=Hgpour z =0)

Em _ TEa Equation 2-11

k k.4

zZ,m

Cette égalité est vérifiée dans le cas d’'un métal et un diélectrique. En effet, la permittivité
d’un diélectrique est positive, alors que celle d'un métal est négative. En utilisant I'’équation

d’Helmholtz pour le champ magnétique, on peut exprimer la composante selon z du vecteur
d’onde :

Equation 2-12

En remplagant k_ ; et k_, dans I'Equation 2-11 par les valeurs données dans Equation

zZ,m

2-12, on obtient une expression de la relation de dispersion du mode plasmonique :
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Equation 2-13

Cette expression donne le vecteur d’'onde du mode plasmonique de surface en fonction de
la fréquence d’excitation de ce mode.

3. Excitation d’'un mode plasmonique en réflexion totale interne

L’approche la plus répandue pour l'excitation d’'un mode plasmonique de surface est la
réflexion totale interne, proposée par Kretschmann [18]. Un film métallique d’une
épaisseur de I'ordre de 50 nm [20] est illuminé a travers un prisme (Figure 2-2).

V4

Diélectrique
&d X

Métal
€m

Figure 2-2: Excitation d’'un mode plasmonique dans la configuration de
Kretschmann.

La condition d’excitation du plasmon est I'égalité entre la constante de propagation du
plasmon et la composante tangentielle du vecteur d’onde de 'onde incidente et:

ksp =k, sin 0 Equation 2-14

résonance
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Pour que cette équation puisse étre vérifiée, il faut que 'onde incidente provienne d’un
milieu d’indice suffisamment élevé (k > ksp), ce qui est généralement réalisé grace a un
prisme a indice élevé, avec couplage évanescent au travers du film métallique suite a la
réflexion totale interne a l'interface prisme/métal. (Figure 2-3A). Pour un certain angle
d’'incidence 6r¢sonance, les conditions de couplage sont satisfaites, et 'onde évanescente qui
se propage a l'interface métal-diélectrique excite alors un plasmon de surface. Une

perturbation de l'indice optique An du diélectrique change les conditions de couplage du

plasmon, ce qui se traduit par une variation de l'intensité lumineuse réfléchie AR (Figure

2-3B). Une telle perturbation de I'indice optique se produit par exemple lors de I'accroche
d’'une molécule cible a la surface de film d’or, par l'intermédiaire d’'un élément de
reconnaissance spécifique a cette molécule cible.

wAnalytes *® A —— Avec analytes sur la
e L surface
.T ,TT T.T‘T’ T T o gj:fzca;alytes sur la
il 2
- ¥
/ \\: | (]
: @
\ :
Diode laser : camera _
Lumiére polarisée TM angle d'incidence 6 -
A B

Figure 2-3A : schéma d’un capteur SPR a prisme dans la configuration de Kretschmann. B : réflectivité
en fonction de I'angle d’incidence de la lumiere. La présence d’analytes piégés sur la surface du capteur
modifie les conditions de couplage et décale la courbe de réflectivité.

Le métal le plus largement utilisé est I'or, car il est stable chimiquement, biocompatible, a
une gamme spectrale dans le visible et le proche infra-rouge pour la résonance
plasmonique et il existe plusieurs protocoles de fonctionnalisation pour le greffage de
sondes sur sa surface, notamment via des thiols. L’argent serait meilleur car sa résonance
plasmon est plus aiglie (la partie imaginaire de la constante diélectrique est plus faible que
celle de I'or), et offre donc une meilleure sensibilité. Mais la formation d’oxydes en surface
le rend moins pratique pour la biodétection. Une solution consiste a passiver I'argent pas
une fine couche d’or, quasi-transparente mais qui permet de protéger l'argent face a
I'oxydation [21]. Dans ce cas, les coefficients de réflexion peuvent étre calculés par la
méthode de Rouard [22], utile lorsqu’on veut prédire un angle de résonance pour plusieurs
couches métalliques déposées. La propagation d’'un plasmon de surface ne se limite pas a
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I'interface métal/diélectrique. On peut remplacer le métal par tout autre matériau ayant la
partie réelle de sa constante diélectrique négative. Ainsi, la propagation d’un plasmon de
surface a été observée dans des feuilles de graphene [23] pour des ondes THz [24] ou dans
des oxydes métalliques tels que I'I'TO [25].

4, Application aux biocapteurs

L’extréme sensibilité des capteurs a résonance des plasmons de surface a des changements
d’indice optique opérant au-dessus de la surface d’un film métallique en ont fait des outils
précieux pour I’étude des interactions intermoléculaires. Une des premieres applications a
été la détection et le séquencage d’ADN, grace a des puces a ADN sur lesquelles des
centaines d’oligonucléotides sont immobilisés afin de détecter par hybridation des
séquences de genes spécifiques [26]. Les capteurs a résonance des plasmons de surface
restent tres utilisés dans I’étude d’affinité intermoléculaire pour la découverte de nouvelles
molécules en pharmacologie [2], [27]. Les capteurs a résonance des plasmons de surface
ont aussi fait leurs preuves dans de nombreux domaines d’application comme le diagnostic
médical [7], [28], la détection de pathogenes et d’allergénes pour la sécurité alimentaire,
[29]-[32], le suivi de la qualité de I'eau [33], [34]. Un des principaux freins au déploiement
des capteurs a résonance des plasmons de surface estle colit du banc optique nécessaire a
I'analyse des puces, qui atteint 200 000 USD pour les systémes vendus par Biacore (Figure
2-4A) et Bio-Rad Laboratories [11] permettant de tester un grand nombre de molécules a
la fois.

1m 20 cm 10 cm

Affinite

Figure 2-4 : Systéme vendu par Biacore (adapté du site de l'Institut Pasteur www.pasteur.fr). B:
systéme vendu par Affinité Instrument (adapté du site www.affiniteinstruments.com) C: capteur SPR
intégré sur un smartphone [35]

C’est pourquoi des entreprises comme Affinité Instruments développent des bancs
optiques portables (Figure 2-4B) et peu onéreux pour des applications en santé par
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exemple [36]. La miniaturisation va encore plus loin, avec des groupes de recherche qui
proposent des plateformes SPR de quelques centimetres de coté [37], voire intégrées sur
smartphone (Figure 2-4C).

5. Imagerie SPR

Plutét que de mesurer une variation d’intensité moyenne sur la surface du capteur, il est
possible de faire une image du film métallique pour observer des variations locales
d’intensité lumineuse. On parle alors d’'imagerie par résonance des plasmons de surface
[38], [39]. Un exemple de configuration de banc d’imagerie SPR (SPRI) est présenté en
Figure 2-5A. Ce type d’'instrument représente les 3/5 du marché des capteurs a résonance
des plasmons de surface [11]. Le principal intérét de cette technique est la possibilité de
réaliser plusieurs mesures paralleles, en déposant plusieurs types de sondes sur la méme
puce [40]. Pour cela, un spotter est utilisé pour déposer des sondes sur la surface d’or. Il en
existe différents types plus ou moins performants. Dans les expériences présentées dans
les chapitres suivants, un spotter a aiguille a été utilisé. Grace a une aiguille, des sondes sont
déposées sur une surface circulaire d’environ 300 pm de diametre (Figure 2-5B). Le signal
SPR peut ensuite étre mesuré en temps réel sur chacun des plots. D'un c6té, la taille des
spots est limitée par le systéme optique d’imagerie. En effet, il faut que les spots
apparaissent suffisamment grands sur I'image de sortie pour que le signal mesuré ait un
rapport signal a bruit acceptable. D’'un autre c6té, la résolution de ce type d’imagerie est
limitée par le caractére propagatif du plasmon de surface.

Entrée Sortie
Cuve
Biomolecule spotted with
Prisme —=' LA =—Lemador. different printing pins

" Y -
Systéme afocal .’ / \ .
conjuguant le dépdt A 4 Bx5 matrix spots
et la matrice CCD

2 LEDa N
A=660nm *\ \ \¢ ‘ =
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Figure 2-5A : Exemple de configuration d’'un banc d’imagerie a résonance des plasmons de surface
[41]. B : Exemples de puces SPR utilisées en imagerie, avec différents types de sondes déposées sur la
surface d’or (adapté du site www.horiba.com)
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En effet, un plasmon de surface se propage a l'interface métal-diélectrique avec une
intensité qui décroit exponentiellement, sur une longueur caractéristique Lx qui s’exprime
en fonction de la partie imaginaire de la constante de propagation ksp:

k, Equation 2-15

L —— "
v 2 Im(k,,)

Dans le visible, cette longueur est de 'ordre de 10 pum, soit bien au-dessus du critere de
Rayleigh, qui est de I'ordre de la longueur d’onde de la lumiere incidente. La résolution d’'un
systeme d’imagerie a résonance des plasmons de surface est donc moins bonne que celle
d’'un microscope optique. Cela n’est pas génant pour des applications de détection, ou les
sondes sont déposées sur une surface largement supérieure a cette longueur. D’autres
applications d'imagerie SPR requierent une résolution optimale, notamment I'observation
des interactions entre une cellule adhérente et son substrat. Dans ce cas, la nano-
structuration du film d’or pour limiter et moduler la longueur de propagation du plasmon
est une piste prometteuse [42]. Cela a notamment permis d’imager des cellules
endothéliales et étudier leur confluence [43]. Sans nano-structuration du film d’or mais
avec un systéeme d’imagerie adapté, il est possible de détecter une cellule eucaryote qui se
lie spécifiquement a une surface fonctionnalisée [44] ou bien suivre individuellement une
bactérie et ainsi mesurer la croissance d’une colonie [45].

B. Limite des biocapteurs SPRI

1. Limite de sensibilité volumique

La limite de détection en indice d’'un capteur SPR est le plus petit changement 4n

mesurable, n désignant 'indice optique du milieu. En imagerie SPR, le systeme de détection
qui permet d’observer les variations de réflectivité sur une puce SPR est basé sur une
caméra. Or tout détecteur optique (photodiode, CCD, CMOS...) est soumis au bruit
quantique et numérique. De plus, I'indice optique de la plupart des matériaux est relié a la
température. Les fluctuations de température du milieu liquide au contact de la biopuce
induisent donc un bruit thermique. En tenant compte de ces bruits, la limite de détection
des capteurs SPR sans structuration du film métallique se situe autour de 10-7 RIU, avec un
systeme de contréle précis de la température [46]. Les travaux de Sheehan et al [47]
montrent que pour la détection de biomolécules en un temps raisonnable, sans transport
de masse, la limite de détection est de 1'ordre du picomolaire.
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2. Nature surfacique de la détection

L’amplitude de 'onde évanescente dans le milieu diélectrique décroit exponentiellement
dans la direction normale a l'interface. Un capteur a résonance des plasmons de surface est
donc sensible aux changements d’'indice optique qui interviennent proche de l'interface
métal-diélectrique. En pratique, on définit cette profondeur de pénétration comme la
distance sur laquelle I'amplitude du champ électrique du mode a diminué de 1/e de sa
valeur initiale. Cette longueur s’exprime par :

I — 2_7r |g;”| +ey Equation 2-16
e 2
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/
m

Pour un film d’or et A = 700 nm (¢;, = -16,4 la partie réelle de la permittivité du métal) et
de l'eau (¢, =1,77), la profondeur de pénétration du mode plasmonique dans I'eau est de
268 nm. Cette profondeur définit la portée du capteur, au-dela de laquelle il est
habituellement considéré qu'un changement d’indice optique n’est plus détecté. En
pratique, les cuves fluidiques dans lequel les capteurs a résonance des plasmons de surface
sont placées ont une hauteur de I'ordre de la centaine de micrométres. Cela signifie seuls
les analytes qui se lient aux sondes en surface son détectés. Ajouter un transport de masse
actif sur une biopuce SPR permettrait donc de passer outre la limite de diffusion, en
accélérant la collecte de cibles vers les sondes en surface. Dans la partie suivante, nous
décrirons plusieurs stratégies pour amener les especes cibles vers le volume de détection

d’un capteur surfacique.

3. Limite de réaction

Sur un biocapteur SPR, tout objet situé a la portée immédiate de la surface métallique peut
étre détecté. Pour une détection spécifique, la cible doit se fixer a la sonde située a la surface
du capteur. A I'heure actuelle, la majorité des bancs d’imagerie SPR sont utilisés en
pharmacologie, pour étudier la cinétique d’interaction entre une sonde et une cible [48].
Pour des applications de détection, une cinétique lente peut étre un frein supplémentaire a
la détection d’espéces dans le milieu testé. Ainsi, comme pour la plupart des biocapteurs,
une des limites des biocapteurs SPR est la limite de réaction sonde-cible [49]-[51]. Cette
limite dépend de plusieurs facteurs, résumés dans l'article de revue de Liu et al. [52]. Un
premier facteur est la densité de sondes présentes sur la surface du capteur. Celle-ci est
étroitement liée a la qualité de la chimie de surface : une fonctionnalisation de surface
correctement réalisée doit étre capable d'immobiliser un maximum de sondes. Le deuxieme
facteur est la cinétique de l'interaction sonde-cible. Cette cinétique dépend de la
concentration en cible, mais aussi de l'affinité sonde-cible. Dans ce manuscrit, nous
utiliserons seulement des protocoles déja établis de fonctionnalisation de surface, sans
travailler a leur amélioration. Cependant, nous collaborons avec J-P Cloarec et son équipe a
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I'INL, qui participent activement a I'amélioration des procédés de fonctionnalisation de
surface [53].

C. Transfert de masse appliqué a la biodétection

1. Limite de diffusion

La contribution des phénomenes de diffusion et de convection mis en jeu dans la capture
de molécules sur une surface fonctionnalisée chimiquement a été étudiée par Squires et al.
en 2008 [49]. Dans cet article, les auteurs étudient le modele présenté en Figure 2-6A,
décrivant un capteur de dimension L dans le sens de I'’écoulement et de dimension Ws
perpendiculairement a ’écoulement. Ce capteur est situé dans un canal de hauteur H et de
largeur W.. Le fluide circule dans le canal a un débit volumique Q. Ce fluide contient des
molécules cibles en concentration Co et dont le coefficient de diffusion est noté D. Lorsqu’on
étudie le transfert de masse, on utilise le nombre de Peclet, une grandeur sans dimension
qui caractérise le rapport entre le temps de diffusion d’'une molécule dans la hauteur du
canal et le temps de convection sur la longueur du capteur. Le nombre de Peclet en rapport
avec la hauteur du canal s’exprime de la fagon suivante :

2 - o
temps de diffusion H /D Q Equation 2-17

Pey = ~ ~
H ™" temps de convection HQWC/ DW,
@
Pey=0.1,i=1 o)

Q We =_ 1.0
— _ © o~HPey 0.9
MIE) Pey=10,/.=1 0.8
— 0.7
i ] (D)2 bm -1/3 0.6
e : Wy C o~ L Peg 0.5

Pey,= 10, /= 0.1

0.4
0.3
0.2
0.1

Figure 2-6 : Modéle de capteur dans un canal. B, C et D : concentration en espéces cibles C(x,y) pour
différentes conditions de débit entrant et du rapport entre les dimensions du capteur et du canal
A=L/H. Ici, Pes= 6 A*Pey est le nombre de Peclet selon al dimenstion du capteur. Adapté de [49].
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Lorsque Pen est suffisamment petit (Pes << 1), le mouvement des molécules est dominé par
la diffusion, méme en amont du capteur (Figure 2-6B) sur une distance caractéristique o.
Toutes les molécules qui circulent dans le canal sont piégées sur la surface du capteur, en
faisant I'hypothese qu’'une molécule touchant la surface y reste piégée. Si Pen est supérieur
a 1, lorsqu’on augmente le débit entrant par exemple, la capture de molécules n’est que
partielle. Deux cas différents peuvent intervenir, selon les dimensions du canal et du
capteur. Dans le cas ou la zone dépeuplée en especes cibles est petite comparée a L et H
(Figure 2-6C), la convection est dominante sur I'axe horizontal x et la diffusion est
dominante sur I'axe vertical y. Dans le cas ou la zone dépeuplée est petite par rapport a la
hauteur du canal, mais grande par rapport a la longueur du capteur (Figure 2-6D), la
diffusion est dominante dans toutes les directions. Dans la plupart des cas décrits
expérimentalement dans les chapitres suivants, le flux sera nul ou tres faible, et la hauteur
du canal est comparable a la largeur du capteur. Le cas représenté en Figure 2-6D sera donc
prédominant.

Cette analyse a été développée dans le but de quantifier la capture de molécules sur une
surface active. Cependant, les travaux présentés dans ce manuscrit concernent le transport
de particules vers une surface, et plus précisément de cellules ou de bactéries. Les bactéries
ou les cellules, du fait de leur taille, diffusent beaucoup moins que les molécules. 1l a été
montré que le développement suivi dans ce paragraphe est également valide pour le
transport de particules [54], avec toutefois un taux de capture mesuré expérimentalement
plus faible que celui attendu, notamment pour des débits élevés.

2. Techniques disponibles pour le transport d’espéces en
biodétection

Le paragraphe précédent nous a montré que quel que soit le régime convecto-diffusif, le
transport d’espéces est en enjeu majeur de la bio-détection, d’autant plus que la détection
SPR a un volume sensible extrémement localisé sur une faible hauteur au-dessus d'un film
métallique. Dans ce paragraphe, nous allons donc recenser différentes techniques de
transport d’especes chimiques et biologiques, pour gagner a la fois en temps et en limite de
détection. Certaines techniques de transport de masse sont adaptées aux molécules, alors
que d’autres sont plus adaptées aux particules. Dans le cadre de cette these, les objets cibles
ont une taille de l'ordre du micrometre (micro-billes, bactéries). Les techniques de
transport d’espéces peuvent étre séparées en deux catégories : le transport passif et le
transport actif. A I'inverse du transport de masse actif, le transport de masse passif ne
nécessite pas d’apport d’énergie extérieur pour le déplacement des especes cibles. On peut
citer par exemple la diffusion, qui s’effectue naturellement. La concentration hydro-
dynamique utilise deux fluides différents (un fluide de coeur et un fluide de gaine) qui ne se
meélangent pas. L'interface entre les deux fluides peut étre controlé par le débit de chaque
fluide et le nombre de Reynolds [55] comme montré en Figure 2-7A, ce qui permet de
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concentrer des particules dans une zone d'un canal microfluidique. Combinée a une
détection par impédancemétrie comme le décrit la Figure 2-7B [56], cette technique peut
permettre de rapprocher des cellules des électrodes pour améliorer leur détection.

Re=0 l Re =25
25:1 ratio 25:1 ratio

N

= L

A B

Figure 2-7A : Dépendance au nombre de Reynolds sur l'interface entre deux types de fluides [55]. B :
Détection par impédancemétrie de cellules pré-concentrées par concentration hydrodynamique [56].

L’utilisation d’un ferro-fluide comme fluide de cceur peut également étre un outil pour
favoriser le transport de masse de molécules vers le bord d'un micro-canal [57].
L’évaporation permet également de concentrer des molécules sur une surface de quelques
microns de largeur. C’est ce qu’a montré I'équipe de De Angelis et al. [58] en déposant une
goutte de milieu faiblement concentré en ADN sur une surface nano-structurée donc tres
hydrophobe. L’évaporation de cette goutte au cours du temps (Figure 2-8A) concentre
I’ADN sur une pointe servant de détecteur SERS (Figure 2-8B). Les auteurs ont montré que
ce dispositif permet de détecter une protéine (la lyzozyme) a une concentration de 1 fM.
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Figure 2-8 A : Evaporation d’une goutte de milieu contenant de I'ADN faiblement
concentré sur une surface hydrophobe. B :vue au microscope de la surface hydrophobe
constituée de nano-piliers et de la pointe servant a la détection SERS.

Bien que tres performante, cette technique nécessite des procédés de salle banche de haut
niveau.

Plusieurs techniques de transport de masse actif ont déja été utilisées dans la littérature
pour améliorer les performances des biocapteurs. Ce paragraphe a pour but de fournir une
vue d’ensemble de ces techniques de transport de masse, et de déterminer lesquelles sont
aptes a étre intégrées sur un capteur a résonance des plasmons de surface. Ces techniques
sont résumées dans le tableau suivant.

31



Etat de I'art

Technique Principe de fonctionnement +Avantages/-inconvénient
Acoustophorese la particule est piégée dans les nceuds d'une onde | + Sans marquage
acoustique [59], [60]
29y & - Nécessite un matériau piézoélectrique pour créer l'onde
'.,,'o. T Zevevalgs S, 0 N4 acoustique (LiNbO3 par exemple) [61]
..' Q ecoeooe o =
g IO s
0. 0 s
0:9 P
Magnétophorese Un champ magnétique attire des particules aimantées - La particule piégée doit étre magnétique, ou marquée par une
[62], [63] particule magnétique
+ Efficace dans des milieux complexes, indépendamment de la
; conductivité de celui-ci.
Magnet ’
Electrophorése Une particule chargée migre vers des électrodes dans un | - La particule doit étre chargée
sens qui dépend de sa charge - Utilise des champs DC : peut perturber le signal SPR
Diélectrophorése Une particule neutre mais polarisable est attirée vers des | - Force proportionnelle au volume de la particule (marche de

zones de faible ou fort champ électrique (selon ses
propriétés électriques) [64]

poade d

moins en moins bien lorsqu’on réduit la taille des objets a
piéger)

+ Pas de marquage nécessaire

+ Force qui peut étre sélective (dépendant des propriétés
électriques des particules)

+ Utilise un champ AC donc ne perturbera pas le signal SPR
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Electroosmose Un champ électrique non uniforme met en mouvement la | - Efficace pour de faibles conductivités seulement
double couche ionique sur une électrode, ce qui créé un flux | + Utilise un champ AC donc ne perturba pas le signal SPR
+ Portée (effet sur de grandes distances)

Flux électrothermique L’échauffement par effet Joule d'un fluide au dessus | - Nécessite une conductivité élevée du milieu

d’électrodes créé un gradient de température [65] - La hausse de température peut perturber la mesure,
dépendamment du transducteur

+ Portée (effet sur de grandes distances)

a) AC electrothermal flow
Concentration par | [66] - Seules les especes chargées sont piégées (comme pour
gradient de champ | Un flux circule dans un sens opposé a un gradient de champ | I’électrophorése)
électrique (Electric Field | électrique. Selon la mobilité électrophorétique des espéces, | - Difficile de concentrer les especes sur une surface comme un
Gradient Focusing) celles-ci restent stationnaires, ou sont emportées par le flux. | film métallique nécessaire a la détection SPR
Electrophoretic velocities
High p analyte
i - - - o —
High electric High u§ Low electric
field analyte field

Constant buffer flow

Tableau 1 : Présentation de différentes techniques de transport de masse actif appliqué a des espéces chimiques ou biologiques
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Le Tableau 1 présente différentes techniques actives de concentration d’espéces.
Pour pouvoir étre employée sur un capteur a résonance des plasmons de surface, la
technique choisie devra étre capable de concentrer les especes chimiques sur une
surface, tout en ne perturbant pas le signal SPR mesuré. Dans l'idéal, nous
chercherons a conserver le caractére sans marquage de la détection SPR. De plus la
technique employée doit étre capable de piéger des especes électriquement neutres.

Les ondes acoustiques de surface peuvent étre utilisées soit pour piéger des
particules dans les nceuds des ondes acoustiques, soit comme moyen de brassage
pour favoriser la convection d’espéces cibles vers le capteur [60], [61] ou concentrer
des particules sur une zone de détection [67], [68].

La magnétophorese est un exemple de technique de transport de masse actif qui a
été intégrée avec succés sur plusieurs types de biocapteurs. Les particules
magnétiques peuvent étre utilisées comme marqueur des espéces cibles pour leur
triage et piégeage [69]-[72] ou bien pour entrainer un fluide et ainsi favoriser la
convection a la surface d’'un biocapteur [73]. L'utilisation de cette technique de
transport de masse ferait perdre le caractere sans marquage de la détection SPR. En
effet, les particules magnétiques ont besoin d’étre fonctionnalisées pour s’accrocher
sélectivement aux especes-cibles ce qui nécessite un temps d’incubation.

La diélectrophorese et I'électro-osmose nécessitent des électrodes pour produire
un gradient de champ électrique. Ces électrodes peuvent étre directement formées
a partir du film métallique nécessaire a la propagation d’'un mode plasmonique de
surface. Ainsi, le transport de masse et la détection sont assurés par le méme film
d’or, ce qui limite les étapes de microfabrication. Pour la capture d’analytes dans
des applications de biodétection, I’électroosmose a été étudiée spécifiquement pour
s’affranchir de la limite de diffusion [74]. Ces phénomenes électrocinétiques
parviennent avec succes a concentrer des nano-billes aussi bien que des bactéries
[35], [75] dans des échantillons de sang dilué [76], ou encore des protéines
(cytokines) [77], [78] pour une détection impédimétrique, électrochimique ou
plasmonique. La diélectrophorése permet d'immobiliser efficacement des objets
biologiques et notamment des cellules [79] mais aussi des bactéries [80]-[82]
jusqu’a la molécule unique [83] pour leur détection. La diélectrophorese permet
aussi de concentrer des nano-particules métalliques utilisées lors d’'une mesure par
SERS, et ainsi augmenter le rapport signal a bruit lors de la détection de polluants
[84].

Bien que les effets thermiques aient déja fait leurs preuves dans le transport
d’especes pour la biodétection [85]-[87], leur usage n’est pas adapté a notre
systeme de détection par SPR en configuration de Kretschmann, car un changement
de température du milieu pourrait perturber le signal mesuré. Cependant, un
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paragraphe sera consacré a ces effets, car ils peuvent se produire lorsqu’on applique
un champ électrique a des électrodes dans un milieu de mesure. Dans le cas d'un
capteur plasmonique nano-structuré, le champ électromagnétique est fortement
confiné proche des structures, ce qui peut induire un échauffement local, et donc un
flux électrothermique, ce qui contribue au piégeage de particules sur la surface
structurée [88].

Parmi les techniques présentées dans ce paragraphe, la diélectrophorese et
'électro-osmose offrent I'avantage de ne pas nécessiter de marquage et d’étre
facilement compatibles avec une détection par SPR, car un film d’or structuré
comme des électrodes peut servir a la fois d’actuateur et de capteur.

3. Transport de masse dans le contexte des biocapteurs SPR

Le probléme du transport de masse sur les capteurs plasmoniques a fait 1'objet
d’études de la part de plusieurs groupes de recherche ces derniéres années, avec
des approches principalement basées sur du transport de masse actif. Le transport
de masse d’analytes combiné a une détection plasmonique s’est d’abord développé
sur des capteurs a réseaux de nano-trous, utilisant les plasmons localisés [89]-[91].
La concentration par gradient de champ électrique accumule des molécules pres de
la zone de détection du capteur [92]. Comme pour I’électrophorese, cette technique
ne permet que le piégeage d’especes chargées électriquement. Ensuite, I'équipe de
A. Barik [93] a repris un systéme plasmonique équivalent, pour y ajouter une
contre-électrode parallele au réseau de nano-trous (Figure 2-9A). L’application d’'un
champ électrique alternatif entre le film d'or et la contre-électrode induit
|'attraction des analytes prés des nano-trous par diélectrophorese. Ainsi, le temps
de détection est fortement réduit (par 1000) par rapport a un capteur plasmonique
sans transport de masse, et ce capteur est capable de piéger des especes
électriquement neutres. Tai et al. [94] ont utilisé une fibre optique métallisée pour
le couplage du plasmon de surface et le piégeage de particules par diélectrophoreése.
Kuroda et al. [95], [96] ont utilisé un film d’or structuré pour piéger des bactéries
par diélectrophorese. Dans leurs travaux, la propagation d’'un plasmon de surface
sur le film d’or ne sert pas a la détection, mais a I’excitation de sondes fluorescentes
greffées a des bactéries pour en améliorer la détection.
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Figure 2-9 : A : schéma du montage expérimental utilisant la DEP combinée a une détection
plasmonique par Barik et al [93], et comparaison des temps de détection de BSA sans
transport de masse (courbes de couleur) et avec transport de masse (courbe en pointillés). B :
Schéma du montage utilisé par Galvan et al. [97] et images en microscopie des électrodes
utilisées, avec leurs résonances SPR correspondantes.

Récemment, Galvan et al. ont proposé un capteur a résonance de plasmon de surface
qui intégre des électrodes créant un champ électrique non uniforme et piégeant des
bactéries par diélectrophorese (Figure 2-9B). Cependant, ce capteur n’utilise pas
d’imagerie, donc la structuration du film d’or utilisé pour la détection réduit
considérablement la sensibilité du capteur. Cela est démontré par I'aplatissement
des courbes de réflectivité (Figure 2-9B) lorsque la proportion d’or est réduite dans
le capteur. Dans le cadre de sa thése menée au sein de notre consortium, Quentin
Avenas [98] a proposé un capteur plasmonique combinant les avantages de
I'imagerie SPR et du transport de masse par diélectrophorese et électroosmose. Le
capteur développé s’est montré efficace pour la détection de nano-billes avec une
limite de détection de deux ordres de grandeur en dessous de celle mesurée pour
un capteur similaire sans transport de masse [99].

Les travaux présentés dans ce manuscrit visent a étudier numériquement puis
expérimentalement l'influence de la géométrie des électrodes sur l'efficacité du
transport de masse et la réponse SPR du capteur. Nous proposerons une géométrie
d’électrodes alternative pour le transport de masse par électro-osmose et
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diélectrophorese, en particulier dans le cadre de la détection d’objets biologiques
(cellules, bactéries...)

D. Description des forces en jeu lorsqu’'un champ électrique
alternatif est appliqué entre deux électrodes

1. Electro-osmose en courant alternatif
a) Modele de la double couche ionique

Pour comprendre le phénomeéne d’électroosmose en champ alternatif, il est d’abord
nécessaire d’introduire la notion de double couche ionique a l'interface solide-
liquide. Dans ce paragraphe, le modele de la double couche électrique est décrit dans
le cas particulier d’'une électrode polarisée dont le potentiel est @0 en contact avec
un électrolyte. Ce modeéle permet de déterminer le potentiel électrique dans
I'électrolyte dans la direction perpendiculaire a la surface. Helmholtz a été le
premier a en proposer un modele, en assimilant la double couche électrique a un
condensateur, qui correspond physiquement a une couche de contre-ions adsorbés
sur la surface chargée. Plus tard, les expériences de Gouy et Chapman ont montré
que la capacité de cette double couche électrique dépendait du potentiel appliqué
et de la force ionique de la solution. Ils proposent I'existence d’'une couche diffuse
entre la couche d’ions adsorbée et le reste de I'électrolyte. Le modele privilégié de
nos jours est le modeéle de Stern-Gouy-Chapman. Dans ce modele, les contre-ions
sont adsorbés a la surface de I'électrode du fait de sa polarisation. Ces contre-ions
sont adsorbés par le métal sur une épaisseur de I'ordre de 5 A en une couche dense
appelée couche de Stern, représentée sur la Figure 2-10. La couche de Stern peut
étre subdivisée en deux partie. Dans la premiere partie, le potentiel décroit
linéairement jusqu’a @d. Cette partie correspond a des ions non hydratés qui sont
directement adsorbés sur la surface. La deuxieme partie de la couche de Stern est
constituée d’'ions hydratés. Le potentiel a 'extérieur de la couche de Stern est noté

z
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Figure 2-10: Schéma de la double couche électrique et variation du potentiel dans la
solution sur un axe perpendiculaire a la surface.

Entre la couche de Stern et le reste de la solution se trouve une couche diffuse, ou
couche de Gouy-Chapman. Cette région proche de l'interface est plus dense en
contre-ions que le reste de I'électrolyte. La distribution en espéces chargées dans la
couche diffuse est dictée par les interactions électrostatiques entre les ions et la
surface, ainsi que des mécanismes de diffusion et d’agitation thermique. L’épaisseur
totale de la double couche électrique est la longueur de Debye, notée fréquemment
k-1 dans la littérature. Cette longueur s’exprime de la fagon suivante :

D= Equation 2-18
K =4/—
g

Ou D est le coefficient de diffusion des ions, ¢ la permittivité de la solution, et ¢ sa

conductivité. Dans la couche diffuse, le potentiel électrique décroit
exponentiellement selon x.

La couche de Stern et la couche diffuse sont séparées par un plan dit plan de
Helmholtz, dont le potentiel est noté (. Ce plan est un plan de glissement. Alors que
la couche de Stern est considérée comme adsorbée sur la surface et donc immobile,
la couche diffuse peut se déplacer par rapport a la surface. Cependant, cette
hypothese d’'une couche de Stern rigide et figée est remise en cause par des
observations expérimentales et des simulations numériques [100]. Le
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comportement de la double couche électrique a la surface d’une électrode, et en
particulier dans la couche de Stern, n’est donc pas totalement compris.

b) ACEO dans le cas d’électrodes interdigitées

Pour améliorer la capture de particules sur une surface, il est aussi possible
d’induire des mouvements de fluide qui raménent les particules vers cette surface.
L’électroosmose en courant alternatif décrit la mise en mouvement de la couche
diffuse présente a l'interface solide-liquide sous l'effet d’'un champ électrique
alternatif non uniforme. Ce phénomeéne a été décrit expérimentalement puis
modélisé en 2000 par Ramos, Green et Gonzalez [101], [102], [103]. La présence
d’'une composante tangentielle du champ électrique a I'interface métal/liquide met
en mouvement les ions de la double couche par la force de Coulomb, qui entraine
ensuite le fluide par contrainte visqueuse.

(b)  Direction of
fluid flow

Electrodes

Figure 2-11 Principe de I'électroosmose. (a) : la ou, et quand, I'électrode est polarisée
positivement, des cations s’adsorbent a la surface. La ot elle est polarisée négativement,
ce sont des anions qui s’adsorbent. La composante tangentielle du champ électrique
repousse ces charges vers le centre des électrodes, ce qui engendre un déplacement du
fluide par contrainte visqueuse (b). La symétrie du systéme maintient la méme direction
du flux lorsque la polarisation change (lors des cycles d’un courant AC). Des vortex sont
ainsi formés aux extrémités des électrodes (c), avec une zone de piégeage sur les
électrodes.

La Figure 2-11 décrit la direction du flux électroosmotique créé par deux électrodes
coplanaires. Le flux électroosmotique est dirigé du bord des électrodes vers le
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centre des électrodes. Il en résulte une accumulation de particules a la surface de
chaque électrode, favorisée par 'interaction particule-particule.

c) Electro-osmose dans le cas d’électrodes coplanaires

Dans le cas de deux électrodes coplanaires semi-infinies, une expression de la
vitesse moyenne électroosmotique a l'interface électrode-fluide a été proposée par
Morgan et Green dans leur ouvrage de référence : AC electrokinetics : colloid and
nanoparticles [104].

Dans ce modele, représenté en Figure 2-12, pour un gap inter électrodes
suffisamment petit, I'électrolyte peut étre modélisé par des tubes de courant de
largeur Ax alignés avec les lignes de champ électrique. Pour une largeur 4x, la double

couche ionique est modélisée comme un condensateur de capacité AC=exdAx, ou d

est la longueur d’une électrode.

g I B O O " W W ]
mﬁ -
-V, — i +V,

Electrodes —

Figure 2-12 Schéma électrique équivalent de deux électrodes coplanaires
plongées dans un électrolyte, pour des fréquences suffisamment basses.

Pour des fréquences suffisamment basses (v << ¢/), I'électrolyte se comporte de

T

maniere résistive, et la résistance de chaque tubeest R © = —

Pour un tube de courant, on peut déduire la chute de potentiel dans la double couche
ionique A®p., de I'’équation d’un circuit RC en série, en notation complexe :

Vy =240, + AR(x) AC iwAd Equation 2-19
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On en déduit

Vo Equation 2-20

2+ iww%&x

A, =

En posant (2 fréquence sans dimension, {2 =35 7z, on peut simplifier cette

expression :

Vi Equation 2-21
AP, = 0 q

2(1 +1492)
Maintenant, il faut déterminer la vitesse électro-osmotique moyenne sur une
électrode a partir de la chute de potentiel obtenue précédemment. Cette vitesse u

est proportionnelle au champ tangentiel E:et a la charge surfacique dans la couche
diffuse 0q[105] :

Equation 2-22

Ce champ tangentiel intervient uniquement lorsque le champ est non-uniforme. Il

=92%pL Dans la couche diffuse, la charge surfacique oq

., : -0
peut aussi s’exprimer par —_

peut se décomposer en un terme constant et un terme dépendant du temps
correspondant a un exces de charges Adoq qui varie avec le champ électrique

alternatif. Pour de petits potentiels, une approximation linéaire permet d’évaluer
cet exces de charge en fonction de la chute de potentiel dans la double couche
électrique :

Ao, =erAd Equation 2-23

La vitesse moyenne temporelle de la vitesse de glissement sur une électrode est
déduite de 'Equation 2-22 :

1 {AJqE;‘} Equation 2-24

~-R
(u) =5 Req— -

En remplagant Ao, et E, par leurs expressions données en Equation 2-22 et en

Equation 2-21, on obtient 'expression de la vitesse moyenne de glissement du fluide
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sur les électrodes, en fonction de la position x avec le centre du gap inter électrodes,
et du potentiel appliqué a cette électrode.

1 e2?V§ Equation 2-25
() = 8nz(1 4 22)2

Cette expression de la vitesse a la surface des électrodes est la plus fréquemment
rencontrée dans la littérature lorsqu’il s’agit de modéliser le flux électroosmotique
sur des électrodes coplanaires [106]. Cette vitesse est dépendante de la chute de
potentiel dans la double couche électrique, et donc de la conductivité du milieu. Elle
est d’autant plus efficace que le milieu est peu conducteur.

d) ACEO dans cas d’électrode face-a-face

Il est possible de créer un gradient de champ avec des électrodes asymétriques
situées en haut et en bas d'un canal microfluidique. Islam et al. [107] ont montré

O O T I S R e R R

Y

\\E& : "/T} \_\-E't :

E ¥ S—— S sie L — E| — — 1
~ Null Point

(a) (b)

Figure 2-13 : Lignes de champ électrique et direction du flux électroosmotique lors d’un cycle
de courant alternatif. (a) : durant la premiére moitié du cycle, I'électrode d’ITO (en haut) est
polarisée négativement, I'électrode du bas positivement. (b) : les polarisations des électrodes
sont inversées. Adapté de [107]

l'efficacité de cette configuration pour collecter des particules de latex de diametre
200 nm a la surface d’un cantilever (Figure 2-13). Dans cet article, les fréquences
utilisées se situent entre 5 et 10 kHz, pour une tension entre 0.5 et 5 Vrus. Dans cette
configuration, le flux électroosmotique créé des vortex sur toute la hauteur du canal,
avec une vitesse nulle au centre de I'électrode du bas, ce qui permet le piégeage de
particules a cet endroit. Dans le cas d’électrodes face-a-face, 'Equation 2-25 qui
exprime la vitesse du flux électro-osmotique a la surface des électrodes n’est plus
valide, car 'approximation géométrique sur laquelle elle repose devient fausse. Il
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faudra donc déterminer un modele valide quel que soit le type de géométrie
d’électrodes.

2. Force de diélectrophorese
a) Description théorique de la force de diélectrophorese

Sous l'effet d’'un champ électrique non uniforme, des particules neutres mais
polarisables en suspension dans un liquide sont soumises a une force qui les attire
ou les repousse des électrodes. Ce phénomene a été théorisé par Pohl dans les
années 50 [108], qui lui donné le nom de diélectrophorese (DEP). Cette force est
basée sur la différence entre les propriétés électriques des particules (permittivité
et conductivité), et celles de leur milieu. La plupart des objets biologiques se
polarisent et se comportent ainsi comme des dipdles induits sous I'effet d'un champ
électrique. La moyenne temporelle de la force diélectrophorétique Fper qui
s’applique sur une particule sphérique de rayon r dans un champ électrique E est
exprimée de la fagon suivante :

(Fpep) = 27e,, 7> Re[CM|V | E|? Equation 2-26

Ou em est la permittivité du milieu liquide, et Re(CM) est la partie réelle du facteur
de Clausius-Mossotti (CM), qui s'exprime de la facon suivante :

Re CM = Re (62 — Em ) Equation 2-27

gy + 2e*

m

Avec

* g Equation 2-28

Oou 5; ete”

» représentent respectivement les permittivités complexes des particules
et du milieu, qui dépendent des permittivités ¢ , des conductivités o et de la
fréquence angulaire du champ électrique w. La DEP permet donc de manipuler sans
contact des objets en suspension dans un milieu liquide, avec une force
proportionnelle au gradient du champ au carré et dans un sens dépendant du signe
de la partie réelle du facteur de CM (donc de la fréquence du champ électrique et

des propriétés diélectriques de I'objet et de son milieu d'immersion).
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La Figure 2-14 [109] illustre les deux cas de diélectrophorése qui se présentent en
fonction du signe de la partie réelle du facteur de Clausius-Mossotti.

t dipole

o R

Figure 2-14 : pDEP, la particule est plus polarisable que son milieu d'immersion. Le champ
électrique étant non uniforme, la force sur chaque péle du dipdle induit est asymétrique. Il en
résulte une force dirigée vers les zones de fort champ électrique. B : nDEP, la particule est
moins polarisable que le milieu. La force de DEP est dirigée vers les zones de faible champ
électrique. Adapté de [109]

Si ce terme est positif (particule plus polarisable que le milieu), le moment dipolaire
est dirigé vers la zone de faible champ, et les objets sont attirés par la force de
Coulomb vers les zones de fort champ électrique, c’est-a-dire a proximité de
I’électrode la plus petite (Figure 2-14A). Lorsque ce terme est négatif, le moment
dipolaire est dirigé vers la zone de fort champ et les objets sont repoussés vers les
zones de faible champ électrique, c’est-a-dire loin de la petite électrode (Figure
2-14B). Ces cas sont respectivement nommés diélectrophorése positive (pDEP) et
diélectrophoréese négative (nDEP). La fréquence pour laquelle la courbe de la partie
réelle du facteur de Clausius -Mossotti en fonction de la fréquence passe par zéro
est appelée fréquence de transition. Pour cette fréquence, la force de DEP est nulle.
Si deux types d’objets ont des propriétés électriques suffisamment différentes (i.e.
un facteur de Clausius-Mossotti différent), il est possible de trouver une fréquence
pour laquelle Fpep n’a pas le méme sens pour chaque objet. Cet effet est utilisé pour
le tri d’objets biologiques et la séparation de particules notamment [79], [110],
[111]. Savoir évaluer le facteur de Clausius-Mossotti est donc essentiel si 'on veut
modéliser le comportement d’objets biologiques sous I'effet de la diélectrophorese.
Pour des particules simples comme des billes de latex, I'Equation 2-27 suffit a
estimer CM.
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Pour des particules plus complexes comme des cellules, il faut prendre en compte
le fait qu’'une cellule n’est pas composée d’'un seul matériau aux propriétés
électriques uniformes, elle possede une structure hétérogéne. En premiere
approximation, une cellule est souvent présentée comme une membrane isolante
entourant un cytoplasme conducteur, comme le décrit la Figure 2-15 [112].

~¥ 2 . Omemb
Smemb — Smemb —

compartment

Figure 2-15 Modéle de la cellule monocoque composée d’une
membrane et d’un cytoplasme. Adapté de [109]

Dans ce modele, le cytoplasme (o,,,c;,) est contenu dans une membrane

in?

) d’épaisseur e et de rayon Reei. La permittivité complexe de la cellule

(O-m(e'm,b? Ememb

s’exprime de la fagon suivante [113]:

3 * *
( Rcell ) +2 ( i’iﬂn _ g'rzku:mb ) |
i} . Reell — e er, t 28 b Equation 2-29

g =& ;
cell memb 3 * *
( R(:ell ) -9 ( 8’/171, — 6memb ) I
Reell — e s+ 2

in memb

Pour retrouver le facteur de Clausius-Mossotti et la force diélectrophorétique
correspondante qui s’exerce sur une cellule, il suffit de remplacer ¢}, par I'Equation
2-26 dans 'Equation 2-24. Dans ce manuscrit nous utiliserons le logiciel MyDEP
[114], développé au laboratoire Ampere en collaboration avec I'EPFL, pour calculer
ce facteur sur une plage de fréquences choisie.

Dans le cas des bactéries, la composition de leur membrane est tres différente de
celle des cellules. Le modele d’'une membrane entourant un cytoplasme ne suffit pas.
I faut utiliser un modele a deux ou trois membranes, selon le type de bactérie
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étudié. La modélisation de bactéries sera décrite plus en détail dans le chapitre
consacré aux simulations.

b) Cas des petites particules : prise en compte de la conductivité de
surface

Dans le paragraphe précédent, nous avons décrit la force diélectrophorétique
comme dépendant des conductivités de la particule et du milieu seulement. Or, dans
le cas de particules de taille inférieure a 1 pm, le comportement diélectrophorétique
peut étre fortement affecté par des effets de mouvements d’ions a la surface des
particules. En 1999, Hughes et al. [115] étudient le comportement
diélectrophorétique de billes de latex de 216 nm de diametre dans le méme milieu
de suspension, mais avec différentes modifications chimiques de surface. Les trois
types de billes étudiées dans cette expérience sont :

e des billes telles que fournies par le fabricant, sans modification

e des billes avec activation de surface par EDAC (1-ethyl-3-(3-
dimethylaminopropyl) carbo- diimide)

e des billes fonctionnalisées avec des anticorps IgG.

Pour chaque type de bille, la Figure 2-16 montre la fréquence de transition
déterminée expérimentalement en observant le mouvement des particules sur le
bord d’électrodes crénelées. Pour des fréquences suffisamment basses, le champ
électrique perturbe la charge de la double couche ionique a linterface
particule/milieu, ce qui affecte la polarisation de la particule. La conductivité
effective d’'une particule sphérique op s’exprime en fonction de la conductivité
interne la particule opbuik, de la conductance de la couche diffuse Kds, et la
conductance de la couche de Stern Kis:

QKZ; " 2K;l
r r Equation 2-30

O-p = O-pbulk:

Dans le cas de billes de latex, opbuik est négligeable. Les effets de conductivité de
surface sont donc prépondérants dans I'expression de la conductivité effective.
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Figure 2-16 : Fréquence de transition en fonction de la conductivité pour des billes latex de
216 nm de diameétre. (i) : billes sans modification de surface. (ii) : billes avec activation par
EDAC. (iii) : billes fonctionnalisées IgG. [115]

La modification chimique de surface d’une particule modifie sa charge surfacique,
et donc 'adsorption de contre-ions dans la couche de Stern [116]. Cela explique les
différences dans les fréquences de croisement observées en Figure 2-16.

Dans le cas d’objets biologiques de plusieurs microns de diametre comme des
cellules eucaryotes, la contribution de la conductance de surface a la conductivité
totale de la cellule est négligeable. Cette conductivité devient prépondérante dans
le cas de nano-objets tels que des virus, des brins d’ADN ou biomolécules. Les
bactéries, qui ont une taille de 'ordre du micrometre, sont un cas intermédiaire. A
notre connaissance, la conductance de surface des bactéries dans la littérature est
négligée lorsque la force diélectrophorétique est calculée [117]. Négliger ce
parameétre peut expliquer en partie les divergences entre la fréquence de
croisement calculée théoriquement, et celle trouvée expérimentalement [118].

3. Flux électrothermique

L’application d’un potentiel électrique alternatif sur des électrodes plongées dans
un électrolyte peut générer un échauffement par effet Joule. Dans le cas d'un champ
électrique non-uniforme, I'échauffement par effet Joule est inhomogéne, ce qui se
traduit par une variation spatiale des propriétés électriques de fluide (conductivité
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et permittivité) a I'origine des forces électrothermiques [119]. Ces variations de
conductivité et de permittivité créent des vortex de fluide similaires a ceux induits
par électroosmose (Figure 2-17A) Cependant, ce phénomeéne, appelé flux
électrothermique, apparait a des fréquences plus élevées que celles qui impliquent
'électroosmose (Figure 2-17B). L’utilisation d’'un milieu conducteur favorise
I'apparition d'un flux électrothermique. L’échauffement du fluide par effet Joule
s’exprime selon I’équation suivante [106] :

k2T + o, E? =0 Equation 2-31

Ou k est la conductivité thermique du fluide, T est la température exprimée en
Kelvin, et E est I'amplitude du champ électrique.

Fluid motion
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Figure 2-17 : A : Sens de circulation du fluide au-dessus des électrodes dans le cas d’un flux
électrothermique [106]. B : domaines fréquentiels dans lesquels interviennent respectivement
I’électro-osmose et le flux électrothermique [104].

Dans le contexte des biocapteurs, le flux électrothermique a notamment été utilisé
pour améliorer les performances de teste dimmuno-dosage dans du sérum en
brassant le milieu de test et donc en améliorant le transport des espéeces-cibles vers
la surface de détection [87]. Le flux électrothermique s’est aussi révélé intéressant
pour la pré-concentration de bactéries [75]. Cependant, I'’échauffement créé proche
des électrodes peut perturber la mesure selon le type de transducteur choisi. C’est
en effet le cas pour les biocapteurs SPR. En effet, la permittivité électrique d’un
meétal est reliée a sa température, et I'indice optique d'un diélectrique (un milieu
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aqueux contenant les analytes par exemple) dépend aussi de sa température. Dans
nos expérimentations, nous ne chercherons donc pas a exploiter ce phénomene et
privilégierons les milieux de faible conductivité.

E. Effets du champ électrique sur la mesure

L’implantation d’'un module de piégeage électrocinétique sur un capteur SPR pour
la détection d’objets biologiques implique 'utilisation de champs électriques. Ces
paragraphes ont pour but de mettre en lumiere les différents effets que peut avoir
I'ajout d’'un champ électrique sur un capteur SPR, tant sur la mesure que sur les
objets biologiques étudiés.

1. Effets du champ électrique sur les objets biologiques étudiés

Lorsqu’une cellule est soumise a un champ électrique, cela peut avoir des effets
irréversibles sur sa membrane, dommageables pour sa viabilité. La conductance
d’'une membrane cellulaire, composée d’'une bicouche phospholipidique, est faible
[120]. Lorsqu’'un champ électrique appliqué a la membrane dépasse sa rigidité
diélectrique, sa conductivité augmente et des pores peuvent se former de fagon
réversible, ou irréversible, entrainant la mort cellulaire. Ce phénomene est appelé
électroporation. La plupart du temps, I'électroporation est la conséquence d’'une
exposition d'une cellule ou d’'une bactérie a un champ pulsé, dans le but de faire
rentrer des espéces chimiques (médicaments ou matériel génétique) dans le
cytoplasme.

Cependant, I'électroporation (réversible ou irréversible) peut aussi avoir lieu sous
champ électrique alternatif. Dans ce paragraphe, je mettrai de c6té I'abondante
littérature traitant des effets des champs pulsés sur des objets biologiques, et
décrirai plutot 'effet des champs alternatifs sur les cellules, plus proche du cas
rencontré dans les expériences de diélectrophorese. Pour des fréquences
inférieures a 100 kHz [121] (telles qu'utilisées dans ce projet), le potentiel
transmembranaire en courant continu AWmembranepc €st équivalent a celui en

courant alternatif Awmembrane,AC, avec :
_t - .
A emp = 1.5 R ey Egppicost (1 —e ! Tmcmb) Equation 2-32

T

et Toemp = BeettCrmemp Tint T 4% avec Reen le rayon de la cellule, 6 'angle entre la

normale au point ou est calculé le potentiel et les lignes de champs électrique, Cmemb
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la capacité surfacique de la membrane, rint et rext les résistivités du milieu intérieur
et extérieur a la cellule. L’électroporation intervient lorsque le champ électrique
impose un potentiel transmembranaire plus important que le seuil
d’électroporation (généralement compris entre 0,2 et 1 V [122]). En pratique, les
seuils d’électroporation ne sont pas atteints, et la viabilité des cellules est garantie
lors d’'une expérience de quelques minutes. En effet, le champ électrique nécessaire
a I'électroporation d'une cellule de 10 pm est de I'ordre de quelques centaines de
V/cm, valeur qui n’est pas atteinte dans les expériences présentées dans les
chapitres suivants.

2. Effets de la polarisation des électrodes sur le signal SPR
a) Cas d’électrodes non fonctionnalisées

En SPR, I'angle de résonance est fortement dépendant de la constante diélectrique
des matériaux a l'interface métal/liquide. Les techniques de transport de masse
présentées dans les parties précédentes impliquent la polarisation d'un film d’or
pour créer un gradient de champ électrique dans la chambre microfluidique. Or la
polarisation d’'une électrode modifie ses propriétés diélectriques, ce qui a pour
conséquence un décalage de I'angle SPR. De plus, la formation d’'une double couche
électrique a l'interface métal/liquide décrite précédemment a une influence non
négligeable sur I'angle SPR.
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Figure 2-18 : Décalage de I'angle SPR pour une amplitude de 1,5V et différentes fréquences.
B : Décalage de I'angle SPR pour une amplitude de 1,5V et une fréquence de 0,002 Hz. Les
mesures ont été effectuées pour une électrode d’or dans de l'eau DI (conductivité non
précisée). [123]

A partir d’'un certain potentiel imposé a I'électrode d’or, les réactions d’oxydation et
de réduction du métal peuvent également modifier cet angle. L’étude de I'influence
du potentiel et de la solution utilisée sur I’angle SPR [123] montre que deux types
de variations de l'angle SPR sont observées lorsqu’'on applique un potentiel
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périodique sur un film d’or plan. La premiére variation est une variation périodique
qui suit les oscillations du potentiel imposé (Figure 2-18A). Le deuxieme effet est la
présence d’hystérésis entre chaque cycle de variation du potentiel (Figure 2-18B).
Les auteurs ont interprété les oscillations comme résultat des changements dans la
double couche ionique située a la surface de I'électrode d’or. En présence de cette
double couche ionique, la constante diélectrique €,, du métal peut étre exprimée de
la fagon suivante :

Em = Emo + A&y, Equation 2-33

Ou ¢,,, est la constante diélectrique du métal non perturbée, et Ae,, décrit la
variation de constante diélectrique induite par le changement de potentiel
surfacique. McIntyre [124] a proposé un modele qui décrit ce changement comme

une variation de densité électronique :

An Equation 2-34

Ou ¢, est la contribution des électrons libres a la constante diélectrique du métal,
An est I'exces de densité électronique dans la couche de Stern, n est la densité
d’électrons libres dans le métal, et Lz est la profondeur de pénétration du champ
électrique dans le métal. La présence d’hystérésis est quant a elle expliquée par la
présence d'une réaction électrochimique au niveau du film d’or. En fonction de la
solution utilisée, de la fréquence et de 'amplitude de la tension imposée entre les
électrodes, 'oxydation de l'or peut se produire et créer 'oxyde Au203. L’équation
bilan de la production de cet oxyde est la suivante :

Auy Oy + 6H* > 2Au+ 3H,0

Dans cet article, les mesures de décalage de I'angle SPR ont été réalisées a de tres
basses fréquences comparées aux fréquences nécessaires a la DEP et 'ACEO (de
I'ordre du kHz). La Figure 2-18A montre qu’a partir de 0,2 Hz, les oscillations de
I'angle SPR dues aux perturbations de la double couche ioniques sont négligeables.
Les réactions électrochimiques peuvent étre quant a elles limitées lorsque la
fréquence est augmentée. Ces résultats suggerent qu’il est possible de trouver une
fréquence a partir de laquelle les changements d’angle SPR induits par la
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polarisation du film d’or sont négligeables, et ne vont donc pas interférer avec les
mesures réalisées lors des expériences mises en ceuvre dans le travail présenté.

b) Cas d’électrodes fonctionnalisées

Le paragraphe précédent précise que 'application d’'un champ électrique sur des
électrodes utilisées comme capteur SPR peut perturber le signal. Si ces électrodes
sont fonctionnalisées chimiquement, un champ électrique pourrait modifier I'état
des molécules greffées en surface, donc modifier localement I'indice optique pres
du film d’or, et perturber le signal SPR. Ces modifications peuvent étre irréversibles
(décrochage de molécules) ou bien réversibles (modification de leur conformation).
A notre connaissance, 'endommagement par un champ alternatif d’une chimie de
surface greffée sur un métal n’a pas étudié dans la littérature. S’il se produit, cet
endommagement peut étre observé grace a la réponse SPR du capteur. Avant les
expériences impliquant l'utilisation d’'un champ électrique appliqué a des
électrodes comportant une fonctionnalisation chimique, il sera nécessaire de
vérifier que le champ électrique ne modifie pas le signal SPR lorsqu’il n’y a pas
d’analytes sur les électrodes.

F. Une application d’'un capteur SPR avec transport de masse : la
détection de bactéries pour des mesures en sécurité
environnementale et alimentaire

La détection de bactéries pathogenes dans '’eau potable et les aliments est une
préoccupation majeure des acteurs de l'industrie agro-alimentaire. Quatre
pathogenes bactériens sont principalement en cause dans les infections d’origine
alimentaire : les salmonelles (salmonella), Listeria monocytogenes, Campylobacter et
Escherichia coli 0157 :H7. La méthode de référence pour la détection de ce type de
bactéries repose sur une culture bactérienne en plusieurs étapes [125]. Durant
I'étape de pré-enrichissement, un échantillon est prélevé, puis dilué dans un milieu
nutritif non sélectif pour initier la croissance bactérienne. Cette étape dure environ
24 heures. Dans une deuxieme étape appelée enrichissement sélectif, une partie du
milieu pré-enrichi est dilué dans un milieu de croissance sélectif, choisi en fonction
du pathogene visé. Lors de cette étape, les bactéries visées croissent
préférentiellement, pendant une durée de 24 a 48h. La présence de bactéries
pathogenes est ensuite validée par 'ensemencement d'un gel d’agarose spécifique
par quelques pL du milieu enrichi, puis par une analyse biochimique.
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Sans transport de masse, les pathogénes de type bactéries peuvent étre détectés a
des concentrations d’environ 10> a 107 CFU/mL [37], [126] par des capteurs a
résonance de plasmon de surface. L’ajout d’'un transport de masse efficace pour
piéger des bactéries dans des conditions qui ne nécessitent pas de phase de pré-
enrichissement serait un atout qui ouvrirait de nombreuses applications aux
capteurs SPR en matiere de sécurité environnementale et alimentaire, en particulier
pour la détection de bactéries dans de l'eau potable. Dans '’eau potable, les
conditions de conductivité sont compatibles avec un flux électro-osmotique [127],
de méme que la diélectrophoreése positive [128]. Ces effets électrocinétiques ont été
utilisés pour le contréle de la qualité de l'eau potable sur des dispositifs
microfluidiques intégrant une détection par impédancemétrie [129], [130].

G. Conclusion

Ce chapitre nous a permis de mettre en avant les limites actuelles des biocapteurs a
résonance des plasmons de surface, et proposer une solution basée sur le transport
de masse actif des espéces cibles vers la zone de détection. L’ajout d'un transport de
masse permettra ainsi de passer outre la limite de diffusion, et ainsi réduire
sensiblement la limite en concentration et le temps de détection pour ce type de
biocapteur. Le recensement et I'analyse de différentes techniques de transport de
masse nous a permis de retenir deux effets liés a un champ électrique non-
uniforme : la diélectrophorese et I'électroosmose. Ces deux phénomeénes physiques
ne nécessitent pas de marquage préalable de 'espece cible et peuvent agir sur des
cibles électriquement neutres. Le champ électrique nécessaire a la diélectrophorese
et I’électroosmose sera produit par des électrodes, ces mémes électrodes d’or
serviront de transducteur pour la détection plasmonique.

Les chapitres suivants devront répondre a la problématique suivante : comment
optimiser le transport de masse sur les biocapteurs SPR pour améliorer leurs
performances par rapport a I’état de I’art ? Pour répondre a cette problématique, le
chapitre suivant propose une analyse par la simulation numérique des phénomenes
de transport mis en jeu lors de I'application de champs électriques alternatifs.
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Chapitre 3. Etude numérique de la géométrie du
capteur

A. Introduction

Dans le chapitre précédent, nous avons montré que plusieurs techniques de transport
de masse peuvent contribuer a l’amélioration des performances actuelles des
biocapteurs SPR. Parmi ces techniques, la diélectrophorese et I'électro-osmose sont
particulierement adaptées car elles impliquent l'utilisation de champ électriques
alternatifs, limitant les perturbations du signal mesuré. De plus, il est possible d’utiliser
le méme film métallique comme transducteur pour une mesure SPR et comme électrode
pour le transport de masse, ce qui est un avantage fondamental par rapport aux autres
techniques de transport de masse, car cela simplifie la fabrication des capteurs. Dans ce
chapitre, nous allons dans un premier temps déterminer le flux électro-osmotique et la
force diélectrophorétique s’exercant sur des particules en suspension dans de '’eau dé-
ionisée (eau DI). Pour se rapprocher de la problématique de la détection de bactéries
dans l'’eau, nous avons choisi de modéliser la DEP en fonction des caractéristiques
électriques correspondant a une bactérie e.coli. La trajectoire de particules dans une
chambre fluidique sous I'effet de la diélectrophorese et de I'électroosmose a été simulée,
d’abord sans flux, puis avec un flux entrant variable. Les simulations sont réalisées avec
le logiciel COMSOL, parfois avec I'aide du cluster de calcul NEWTON présent a I'ECL, si
le temps de calcul est trop important sur un ordinateur de bureau. Ce cluster de calcul,
hébergé au centre de ressources informatiques de I’Ecole centrale de Lyon, totalise 86
nceuds de calcul. Les simulations réalisées permettent dans un premier temps
d’optimiser la fréquence du champ électrique. Une fois cette fréquence optimale
déterminée, les modéles numériques permettent de comparer différentes
configurations et géométries d’électrodes, afin de déterminer quel type d’électrodes
piege le plus de particules. Enfin, I'influence d'un flux sur le piégeage de particules sera
étudiée.

B. Présentation du modele

Le logiciel COMSOL est un logiciel de modélisation et de simulation multiphysique, basé
sur la méthode des éléments finis. Dans ce chapitre, nous étudierons deux
configurations d’électrodes. La premiere configuration étudiée est la configuration face-
a-face, représentée en Figure 3-1A. La deuxieme configuration est celle la plus souvent
rencontrée dans la littérature. Il s’agit d’électrodes coplanaires interdigitées
représentée en Figure 3-1B. Deux peignes d’électrodes dans le méme plan sont polarisés
en opposition de phase. Pour chaque configuration, le Tableau 2 présente les forces
prises en compte dans notre modele, ainsi que le module COMSOL utilisé.
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Force Module(s) COMSOL utilisé(s)
Force diélectrophorétique Electric current, laminar Flow
Force électroosmotique Laplace equation, Laminar flow
Force de gravité Laminar flow

Force de trainée Laminar flow

Tableau 2: Modules du logiciel COMSOL utilisés pour modéliser les forces s’exercant sur une
particule en suspension dans un fluide, en présence d’'un champ électrique alternatif.

Le modele géométrique en 2 dimensions représenté en Figure 3-1 consiste en un
rectangle dont la hauteur correspond a la hauteur de la cuve fluidique. Dans chaque
modele, les électrodes en or sont représentées par deux segments parfaitement
polarisables d’'une longueur de 100 um, ces électrodes ayant une épaisseur tres faible
(50 nm) devant la hauteur de la cuve fluidique.

-V
90 pm
A +V +V
90 pm
100 pm Gap: 200 pm
B +V -VT

Figure 3-1 : Les deux configurations étudiées dans ce chapitre. Deux électrodes de la configuration
face-a-face (A) sont situées en bas de la chambre fluidique, et ont le méme potentiel. En opposition
de phase, une contre électrode plane est située en haut de la chambre fluidique. Dans la
configuration interdigitée, deux électrodes en opposition de phase sont situées en bas de la
chambre fluidique (B).

C. Modélisation de la diélectrophorese

1. Choix des parametres électriques dans le cas d’'une bactérie

e.coli

La diélectrophorese, présentée au Chapitre 2.D.2, est une force qui agit sur une particule
neutre et polarisable en suspension dans un milieu liquide, sous I'effet d’'un champ
électrique alternatif et non uniforme. L’'intensité de cette force dépend du rayon de la
particule, du gradient de champ électrique, et du facteur de Clausius-Mossotti. Ce facteur
dépend des parametres électriques du la particule et du milieu de suspension, plus
précisément de leurs permittivités complexes. Dans ce modele, le milieu de suspension
sera de l'eau DI. Pour rapprocher les résultats de simulation aux conditions
expérimentales, nous choisirons des parametres électriques se rapprochant le plus
possible des parametres électriques d'une bactérie de type e.coli.
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Si dans le cas des cellules eucaryotes les parametres électriques sont bien documentés
dans la littérature, c’est moins le cas des bactéries. A basse fréquence, le facteur de
Clausius-Mossotti dépend principalement de la conductivité de la membrane
bactérienne, composée d’'une membrane cytoplasmique et d’'une membrane externe qui
protege la cellule de la pression osmotique et évite la lyse de la bactérie. La membrane
cytoplasmique, d’'une épaisseur de 5 a 10 nm, est une bicouche lipidique, trés peu
conductrice. La composition de cette membrane est la méme pour une bactérie de type
Gram positif ou Gram négatif. Cependant, la composition de la membrane externe est
différente pour des bactéries a Gram positif, ou a Gram négatif. Dans le cas des bactéries
a Gram positif, la membrane externe est composée d’'une couche de muréine ! de 15 a
80 nm d’épaisseur, chargée négativement [131]. Plusieurs bactéries pathogenes
pouvant contaminer I'’eau, comme E. coli, legionnella ou la salmonella sont des bactéries
de type Gram négatif. Leur membrane externe, plus complexe, est composée d'une paroi
extérieure, d'une épaisseur pouvant aller de 6 a 15 nm d’épaisseur, ainsi que d'une fine
couche de muréine de 1 a 3 nm. La Figure 3-2A présente un schéma simplifié de la
composition de la paroi des bactéries a Gram positif et Gram négatif. Dans la littérature,
cette fine membrane est le plus souvent négligée, et le modeéle électrique d’'une bactérie
de type E. coli se compose de 2 membranes peu conductrices de forme elliptique
entourant le cytoplasme plus conducteur. Ce modeéle est représenté en Figure 3-2B. La
partie réelle du facteur de Clausius-Mossotti (Figure 3-2C) a été calculée grace au
logiciel MyDep pour un milieu de conductivité de 5,5.10-¢ S/m [114] (typique de 'eau
DI), en prenant comme modele une cellule de forme elliptique et une paroi composée de
deux matériaux différents. Les parametres électriques de la cellule correspondent aux
parametres mesurés pour une bactérie de type e.coli, mesurés par Castellarnau et al.
[132]. Les parametres utilisés dans les simulations de ce chapitre sont détaillés en
Annexe 2.

1 Qu peptidoglycane, constitué d'une partie glucidique (polysaccharide) et d'une partie peptidique
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Figure 3-2A: Schéma de la membrane d’une bactérie de type Gram négatif ou Gram positif. B :
Structure de la membrane retenue pour les simulations [132]. C : facteur de Clausius-Mossotti en
fonction de la fréquence, calculé avec le logiciel MyDEP pour une bactérie de type e.coli et une
conductivité de 6,6 10-6 S/m.

En pratique, nous chercherons a rapprocher les bactéries des électrodes, donc les attirer
vers des zones de fort champ électrique. Cette situation correspond a la
diélectrophorese positive. D’apres le facteur de CM calculé, les bactéries sont soumises
a la force de diélectrophoréese positive sur une large plage de fréquences allant de 1 kHz
a plus de 50 MHz. Cette plage de fréquence est compatible avec celle favorisant le flux
électro-osmotique : les effets de diélectrophorese et d’électro-osmose sont donc
susceptibles de se superposer pour certaines conditions expérimentales.

2. Modélisation de la diélectrophorése : comparaison des
électrodes face a face et coplanaires

La modélisation de la force de diélectrophorese créée par une paire d’électrodes passe
d’abord par le calcul du champ électrique. Sur le logiciel COMSOL, une étude
fréquentielle permet de cartographier le champ électrique, en résolvant grace a la
méthode des éléments finis les équations suivantes :

Equation 3-1
v.J=0Q,

Equation 3-2
E=-VV
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J =0FE + jwD + J, Equation 3-3
D=c¢e, E Equation 3-4

ou Qj, g, w, D, V, Je, £,,¢, sont respectivement la densité de charge, la conductivité, la

fréquence angulaire, le champ de déplacement électrique, le potentiel appliqué, la
densité de courant générée de I'extérieur, la permittivité du vide, et la permittivité
relative du milieu. Dans notre calcul, Qyand Je sont nuls. Les conditions aux limites sur
les électrodes fixent des potentiels +V et -V disposés comme en Figure 3-1. Entre les
électrodes, le matériau est considéré comme parfaitement isolant, ce qui imposen .J =
0, avec n vecteur unitaire normal.

La force diélectrophorétique exercée sur une bactérie de type e.coli est ensuite calculée
pour des électrodes face-a-face (Figure 3-3A) et des électrodes interdigitées (Figure
3-3B) a partir de I'équation DEP (Equation 2-26) et du champ électrique déterminé
précédemment. La tension aux bornes des électrodes est de 5 Vpyp, et la fréquence choisie
est de 1kHz. Cette force dépend du carré du gradient du champ électrique. Elle est donc
trés localisée et ses maximas sont localisés au bord des électrodes. La Figure 3-3C
représente l'intensité de la force diélectrophorétique sur une ligne de coupe parallele a
I'axe horizontal, 5 pum au-dessus des électrodes. Ce graphique montre une force plus
élevée dans le cas des électrodes face-a-face que dans le cas des électrodes interdigitées.
Cette différence est d’environ un facteur dix. Ces résultats suggérent que pour un
potentiel appliqué équivalent et des dimensions d’électrodes similaires, la configuration
face-a-face pourrait s'avérer plus efficace pour le piégeage de bactéries que la
configuration coplanaire.

A s L
- Log(Fpgp ) —— Face-a-face
800B012 interdigite

~
=]
g -22 7,00E-012
g -24 6,00E-012
5,00E-012
PO BMIBR Y -26 3
A = -8 & 4.00E-012 1
- ]
100 pm uE} 3,00E-012
-30 2,00E-012
-32 1,00E-012 o
-34 0,00E+000
-1,00E-012 T T 1
-36 0 100 200 300
X (um)

Figure 3-3 : Force diélectrophorétique exercée sur une bactérie dans le cas d’électrodes face-a-face
(A) et interdigitées (B). Intensité de la force de diélectrophorése sur une ligne 5 um au dessus des
électrodes, paralléles aux électrodes.
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D. Modélisation du flux électroosmotique
1. Présentation du probléme

La diélectrophorése positive permet de capturer des particules sur le bord d’électrodes.
Cependant, la détection par SPR de particules en bord d’électrodes n’est pas la meilleure
solution, compte tenu des aberrations optiques qui peuvent exister a cet endroit. Pour
centrer les particules sur les électrodes, il est possible d’induire un flux
électroosmotique, dans des gammes de fréquences compatibles avec la
diélectrophorese. De plus, la force de diélectrophorese est localisée au voisinage du bord
des électrodes. Les flux électroosmotiques permettent de créer des mouvements de
fluide dans toute la hauteur du micro-canal, et donc de ramener plus de particules vers
la surface des électrodes. Dans le cas d’électrodes interdigitées, Ramos et al. [105] ont
donné une solution analytique a la vitesse électroosmotique a la surface des électrodes.
Cette solution donne la vitesse électroosmotique sur les électrodes, exprimée dans le
Chapitre 2, par 'Equation 2-25. Cette expression a largement été reprise dans la
littérature, en particulier par Oh. Et al [106], qui fait lui-méme référence quand il s’agit
d’étudier le comportement de particules sous des effets électrocinétiques. Si cette
expression obtenue a partir d'une approximation géométrique est correcte pour deux
électrodes coplanaires semi-infinies séparées par un petit espacement, l'utiliser dans le
cas d’autres géométries conduirait a un calcul faux.

Dans la littérature, plusieurs articles proposent des simulations de flux
électroosmotique dans le cas d’électrodes face-a-face [107], [133], [134]. La vitesse de
glissement sur les électrodes est calculée a partir de I'équation de Helmholtz-
Smoluchowski [134], et le potentiel {"ainsi que la valeur de champ électrique tangentiel
au niveau du plan de glissement est approximée. Or, Green et. al ont démontré qu'il était
possible de calculer une solution numérique pour déterminer la chute de potentiel dans
la double couche ionique puis en déduire la vitesse électroosmotique sur une électrode
[102]. Une discussion avec A. Ramos, co-auteur de cet article, nous a orienté vers un
calcul numérique de la vitesse du flux électro-osmotique sur les électrodes. La
résolution de ce probleme se décompose en deux parties. Dans une premiere partie,
nous aborderons la résolution du probleme électrique, pour déterminer le potentiel a
I'extérieur de la double couche ionique sur toute la surface de I’électrode. La deuxieme
partie concerne la résolution du probleme fluidique. Ces modeles ont été développés en
partie dans le cadre du stage de master d'Oleh Andreiev que j'ai encadré.

a) Probleme électrique

Pour des basses fréquence (f<<fc), la double couche ionique a la surface des électrodes
est en quasi-équilibre. La fréquence fc est la fréquence de relaxation de charge, qui
s’exprime [102] :
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f 9 Equation 3-5

::27&@:

Dans ces conditions, la double couche se comporte comme deux condensateurs en série,
tandis que le reste du fluide se comporte comme une résistance. Le potentiel dans la
solution vérifie donc I'équation de Laplace :

Vip =0 Equation 3-6

Cette équation sera résolue par le module Laplace equation de COMSOL. Pour cela, il faut
déterminer les conditions aux limites sur I'électrode et sur le verre. A la surface de
I'électrode, une condition aux limites est donnée par I'équation caractéristique d'un
condensateur parfait :

09 0dqp; Equation 3-7
o— =
dy Jt

Avec gpi la charge surfacique dans la double couche. Cette équation suppose qu’il n’y a
pas de courants latéraux dans la double couche. Si la chute de potentiel dans la double
couche diffuse est petite, alors il existe une relation de linéarité entre la charge
surfacique gp. et le potentiel de I'électrode. On a alors :

qpr = CpL (@ —V) Equation 3-8

En notation complexe, I'Equation 3-7 devient

od Equation 3-9
0@ = iwCp, (D —=V)

Cette équation donne la condition aux limites de type Neumann, sur les électrodes :
6_d> _ iwCDL
ay T 5

sur I’électrode ou est appliqué un potentiel -V.

(@ — V) surl'électrode ol est appliqué un potentiel V, et g—: = 1L (4 1)

(o}
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Figure 3-4 Conditions aux limites de type Neumann, appliquées dans le module COMSOL Laplace
équation, pour des électrodes face-a-face (A) et interdigitées (B)

(o) - . .
Sur le verre, on a vl 0. Dans nos expériences, nous ne travaillerons pas sur une paire

d’électrodes, mais sur un réseau d’une dizaine d’électrodes. Pour se rapprocher de ces
conditions, une condition aux limites périodique pour le potentiel est appliquée sur les

parois a droite et a gauche de la chambre fluidique pour simuler un réseau d’électrodes.
Le potentiel calculé est représenté en Figure 3-5.

Potentiel (V)

L |

B

Figure 3-5 : Potentiel et lignes de champ calculés pour les électrodes face-a-face (A) et interdigitées

(B).

b) Probleme fluidique

Le potentiel @ a été déterminé dans la partie précédente. Cela nous permet de calculer
la vitesse moyenne sur les électrodes [103], qui s’exprime :
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£ Equation 3-10

(u) = P

A g | —V|?
0x

Ou n est la viscosité du fluide, V est le potentiel de I'électrode sur laquelle la vitesse du
fluide est calculée, A le rapport entre la capacité totale de la double couche électrique et
la capacité de la couche diffuse :

C Equation 3-11

S

A= s
Os_i_cd

Dans le module COMSOL Laminar flow, I'Equation 3-10 est utilisée comme vitesse de
glissement sur les électrodes. Entre les électrodes et sur les parois, une condition de
non-glissement est appliquée. Ces conditions aux limites sont résumées en Figure 3-6.

v
Al avp
.y (u)__ﬁ E\ + VI
u = ' ‘ 90 um
Al ey w=-=aL15_vp
(u) = 4n" ax T 4np ox
A +V +V
u=_>0
) Y . 90 um
& - A —
(u):—ﬁflakﬁ—lflz . (u) = 4nAaXI¢+V\2
B +V -V

Figure 3-6 : Conditions aux limites utilisées pour l'étude fluidique, pour des électrodes face-a-face
(A) et interdigitées (B)

La vitesse du fluide dans le reste de la chambre fluidique est déduite grace a la résolution
numérique de 1'équation de Navier-Stokes, en faisant I'hypothese que le fluide est
incompressible. Cette méthode de calcul de la vitesse électroosmotique, qui consiste
dans un premier temps a résoudre I’équation de Laplace sur les électrodes, puis a en
déduire la vitesse de glissement sur celles-ci, s’adapte a n'importe quelle géométrie. En
effet, la vitesse est calculée de facon numérique, et non pas par une formule déterminée
de fagon analytique a partir d’'une approximation géométrique. Cette méthode de calcul
convient donc a la fois pour des électrodes coplanaires et face-a-face.

2. Fréquence optimale pour maximiser la vitesse électro-
osmotique

La fréquence du champ électrique appliqué aux électrodes modifie la capacité de la
double couche ionique. Elle influe donc sur le potentiel de celle-ci. Pour des fréquences
supérieures a quelques dizaines de kHz, la variation de potentiel est trop rapide pour
que la double couche ait le temps de se former. Lorsque la fréquence est au contraire
trés basse, le potentiel appliqué aux électrodes chute presque entiérement dans la
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double couche ionique. Dans ce cas, le champ électrique dans le milieu tend vers zéro,
et la composante tangentielle du champ électrique tend aussi vers 0. La vitesse électro-
osmotique devient donc nulle a tres basse fréquence.

Il existe donc une fréquence optimale, qui permet de maximiser la vitesse tangentielle
du fluide sur I'électrode. Pour un milieu correspondant a de I’eau DI (conductivité de
5,5.10-¢ S/m), la vitesse tangentielle du fluide au bord de I’électrode en fonction de la
fréquence est représentée sur la Figure 3-7. Cette courbe en forme de cloche est en
adéquation avec la littérature concernant la dépendance fréquentielle de la vitesse
électroosmotique [101], [102].
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Figure 3-7 : Vitesse électro-osmotique au-dessus des électrodes pour différentes fréquences

3. Résultats de simulation du flux électro-osmotique dans le cas
d’électrodes coplanaires et interdigitées

La Figure 3-8 représente la vitesse du fluide sur une électrode dans le cas d’électrodes
face-a-face (haut) et interdigitées (bas). Des vortex se forment sur chaque bord de
’électrode. Les vecteurs vitesse sont dirigés de I'extérieur de I’électrode, vers l'intérieur
de celle-ci. La vitesse du flux électroosmotique environ deux fois plus élevée dans le cas
d’électrodes face-a-face que dans le cas d’électrodes interdigitées. Comme pour le
paragraphe précédent, ces simulations suggerent que, a potentiel équivalent, la
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configuration face-a-face est plus efficace pour le piégeage de particules sur la surface
des électrodes.

Vicro (m/s)

x1074

B
Figure 3-8: Vitesse électroosmotique calculée dans le cas d’électrodes face a face (A) et
interdigitées (B)
E. Bilan des forces

Les paragraphes précédents nous ont permis de déterminer la force diélectrophorétique
qui s’exerce sur une particule, ainsi que la vitesse du flux électroosmotique dans la
cellule fluidique. Or, la force totale exercée sur chaque particule est la somme de la force

diélectrophorétique et de la force de trainée. La force totale qui s’exerce sur une
particule s’exprime :

Fiotar = Fpep + Firainse Equation 3-12

La force de tralnée est calculée a partie de la vitesse calculée pour le flux
électroosmotique, en suivant la loi de Stokes pour une particule sphérique :

Firginge = —6TMR,u(v — u) Equation 3-13

avec v la vitesse de la particule, et u la vitesse du fluide. Cette loi est valide uniquement
dans le régime de Stokes, c¢’est-a-dire dans le cas d’'un nombre de Reynolds tres inférieur

a 1. Le nombre de Reynolds s’exprime :
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_pUL, Equation 3-14
. =
U

Ou Lc est la longueur caractéristique de systéme étudié. Dans notre cas, nombre de
Reynolds est estimé a 0,1 ce qui valide le régime de Stokes. Le champ de forces qui
s’exercent dans le canal est représenté en Figure 3-9. Comme le suggerent les
paragraphes précédents, la force exercée sur les particules en suspension dans le milieu
est plus importante dans le cas d’électrodes face-a-face, donc le piégeage est plus
efficace avec ce type d’électrodes. Dans ce chapitre, les simulations ne tiennent pas
compte de l'interaction particule-particule. Or ces interactions jouent un roéle non
négligeable en permettant 'agglomération des particules au centre des électrodes.

Ftutnl (N)

10

(o)
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Figure 3-9: Force totale exercée sur une bactérie pour des électrodes face-a-face (A) ou
interdigitées (B)

De plus, le calcul du champ électrique ne tient pas compte de la présence de particules
sur les électrodes. Une particule sur une électrode modifie localement son champ
électrique, ce qui créé un gradient et donc de la diélectrophorese. Ce phénomeéne
participe donc a I'agglomération des particules.

F. Influence de I'espacement entre les électrodes : cas des

électrodes face-a-face
Dans le cas d’électrodes interdigitées, I'espacement entre deux électrodes agit de 2
fagons. La premiere est une diminution du gradient du champ électrique au voisinage
des électrodes, si le potentiel appliqué aux électrodes reste inchangé. Le deuxiéme effet
est le chevauchement de volumes de capture, qui diminue le nombre de particules
piégées sur une électrode. Dans ce paragraphe, nous nous intéressons au cas
d’électrodes face-a-face : I'espacement inter-électrodes n’affecte pas le champ électrique
au voisinage des électrodes.
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Figure 3-10 : Influence de l'espacement entre les électrodes sur le piégeage de particules. Les
électrodes sont représentées en jaune et le volume de capture de chaque électrode est représenté
en vert.

Le volume de capture d'une électrode peut étre défini comme le volume dans lequel une
particule sera piégée pour un temps donné. Le logiciel COMSOL permet de simuler grace
au module particle tracing la trajectoire de particules relachées dans la chambre
fluidique et ainsi visualiser I'effet de la force de diélectrophorése et de la force de trainée
induite par le flux électroosmotique. Cela nous permet de compter le nombre de
particules qui entrent en contact avec une électrode, et qui seront donc détectées. Le
suivi de particules est réalisé sur une étude temporelle de 60 secondes, avec un pas de
0,01 secondes. Les particules sont relachées a I'instant t = 0 avec un espacement de 5
um. La largeur des électrodes utilisées est de 100 pum et la hauteur de la cuve fluidique
est de 90 pm. Ces parametres ont été choisis pour étre au plus prés des conditions
expérimentales utilisées dans les Chapitres 4 et 5. La Figure 3-11 décrit la position de
particules a différents instants, dans le cas particulier d’'un espacement inter-électrodes
de 50 pm pour des électrodes face-a-face. Les électrodes servant au piégeage de
particules puis a leur détection sont représentées en jaune.

t=0

wtl (6

t:5S.-.

t=40s

Figure 3-11: Postition des particules a différents instants, dans le cas particuier d’électrodes
espacées de 50 um.

Ici, le potentiel électrique est choisi pour correspondre a une configuration face-a-face :
les trois électrodes du bas sont au méme potentiel, et un potentiel opposé est appliqué
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sur le haut de la cuve fluidique. Dans le logiciel COMSOL, un compteur de particules
permet de quantifier le nombre de particules piégées sur les électrodes. Pour des
raisons de symétrie, seul le nombre de particules piégées sur I’électrode centrale est pris
en compte. Le nombre de particules piégées en 60 secondes a été calculé pour plusieurs
espacements inter-électrodes, allant de 50 um a 300 um. Le nombre de particules
piégées sur cette électrode en fonction du temps est représenté en Figure 3-12A. Plus
I'espacement inter-électrodes est grand, plus le nombre de particules piégées est
important. Cela signifie que I'on se trouve dans le premier cas de la Figure 3-10. Les
volumes de capture des électrodes se chevauchent, les particules situées dans
'intersection de ces volumes sont piégées soit par une électrode, soit par une autre, ce
qui réduit la densité finale de particules sur une électrode. Le nombre de particules
piégées pour un espacements inter-électrodes supérieur a 200 pm sont tres proches.
Cela signifie qu’'on se rapproche du 2¢me cas de la Figure 3-10. Si on augmente encore cet
espacement, le nombre de particules piégées reste stable, mais les particules situées
hors de la zone de capture ne seront pas piégées (3¢me cas de la Figure 3-10). Sur la
Figure 3-12B, cette limite du nombre de particules piégées est manifestée par un plateau
atteint entre 250 et 450 pum pour la dimension de I'espacement inter-électrodes.
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Figure 3-12A : Nombre de particules piégées sur I'électrode centrale pour différents espacements
inter-électrodes en fonction du temps. B: Nombre et pourcentage de particules piégées sur
I’électrode centrale en une minute, en fonction de I'espacement inter-électrodes.

Si on considere la proportion de particules piégées par rapport au nombre de particules
présentes au début de la simulation (en rouge sur la Figure 3-12B), on observe un
optimum de '’espacement inter-électrodes, qui se situe entre 100 et 150 um.
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G. Etude de la hauteur du canal : cas des électrodes face-a-face a
champ électrique équivalent

Dans ce paragraphe, nous étudierons l'influence de la hauteur du canal microfluidique
sur la capacité de piégeage d’une électrode en configuration face-a-face. Dans cette
étude, la hauteur du canal microfluidique varie de 60 a 250 um, et le champ électrique
est constant. L’étude temporelle du nombre de particules capturées par une électrode
(Figure 3-13A) montre que ce nombre augmente quand la hauteur du canal
microfluidique augmente (jusqu’a atteindre un plateau lorsque toute les particules
présentes dans le volume de capture d’une électrode ont été piégées) . Cela correspond
a davantage de particules disponibles dans le volume de capture de I’électrode.
Cependant, cette augmentation n’est plus effective pour une hauteur de canal
supérieure a 200 um, ce qui donne un ordre de grandeur de la hauteur du volume de
capture.
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Figure 3-13A : Nombre de particules piégées sur I'électrode centrale pour différentes hauteurs du
canal en fonction du temps. B: Nombre et pourcentage de particules piégées sur l'électrode
centrale en 10 secondes, en fonction de la hauteur du canal.

Si on s’intéresse au pourcentage de particules piégées par rapport aux particules
relachées dans le canal fluidique (Figure 3-13B, courbe rouge) on observe que celui-ci
décroit lorsque la hauteur du canal augmente. A champ électrique équivalent,
augmenter la hauteur du canal augmente le signal SPR mesuré sur des électrodes, mais
augmente également la part de particules présentes dans le canal fluidique mais non
piégées.

Pour aller au-dela du plateau atteint lorsque toute les particules présentes dans le
volume de capture d’une électrode ont été piégées, on peut envisager d'imposer un flux
entrant dans la cellule fluidique renouveler en especes-cibles la solution. C’est 'objet de
’étude conduite dans le paragraphe suivant.
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H. Influence d’'un flux sur le piégeage de particules dans le cas
d’électrodes face-a-face

Pour une meilleur compréhension et représentation des forces exercées par la
diélectrophorese et le flux électroosmotique, les simulations précédentes sont réalisées
sans flux. Le flux peut avoir deux conséquences. La premiere conséquence concerne le
bilan des forces exercées sur une bactérie. Lors du calcul de la force de trainée, la vitesse
utilisée dans '’Equation 3-13 doit tenir compte de la vitesse du flux électro-osmotique
mais aussi du flux qui s’applique dans le canal microfluidique. Selon la vitesse du flux
imposée et I'intensité de la force diélectrophorétique, les particules en suspension dans
le canal peuvent étre soit piégées sur les électrodes, soit étre seulement déviées puis
entrainées vers la sortie de la chambre fluidique

La deuxieme conséquence, plus souhaitable lors de la détection d’especes cibles en
faible concentration, est le renouvellement du milieu contenant les bactéries. En effet,
le paragraphe précédent montre que le nombre de particules piégées atteint un plateau

90 pm |

Electrode 1 Electrode 2 Electrode 3

Figure 3-14 : Systéme modélisé dans ce paragraphe, composé de 3 électrodes de largeur 100 um
en configuration face-a-face

au bout d’un certain temps. Ce plateau est atteint lorsque toutes les particules présentes
dans le volume de capture ont été piégées. Un léger flux permettrait de renouveler la
solution contenant les particules cibles, et ainsi augmenter le nombre de particules
susceptibles d’étre piégées. A linverse, un flux trop important créerait une force de
trainée dirigée vers la sortie du canal et supérieure a la force de diélectrophorese et a la
force induite par le flux électroosmotique. Pour quantifier ces effets, nous avons réalisé
des simulations similaires au paragraphe précédent, mais en ajoutant un flux circulant
de la gauche vers la droite a différentes vitesses. Pour cela, les conditions aux limites a
I’entrée et a la sortie du canal ont été modifiées. En entrée, une vitesse de flux u est
imposée. En sortie, la condition de non-glissement est remplacée par une condition de
sortie ouverte (condition de pression nulle). Les simulations ont été réalisées en deux
dimensions, et dans le calcul de I’écoulement, la profondeur du canal est considérée
comme tres grande par rapport a sa hauteur. Dii au grand nombre de trajectoires de
particules simulées, les calculs présents dans ce paragraphe ont été réalisés sur le
cluster de calcul NEWTON. Trois électrodes, représentées en Figure 3-14, sont reliées
au méme potentiel, en opposition de phase avec une contre-électrode plane sur le haut
du canal.
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La Figure 3-15A illustre la déformation des vortex par un flux circulant de la gauche vers
la droite sur une électrode. Les images présentées sur cette figure sont un
agrandissement centré sur I'électrode 2 de la figure précédente. Différentes vitesses
moyennes u du fluide a I’entrée du canal sont imposées. Lorsque cette vitesse augmente,
la capacité du flux électroosmotique a faire dévier de sa trajectoire un objet situé dans
le volume de fluide diminue (Figure 3-15B). Dés 50 um/s, une particule circulant dans
le milieu du canal n’est que peu déviée vers les électrodes.

Pour évaluer la capacité de piégeage d’électrodes lorsqu’un flux est imposé en entrée du
canal, une simulation de trajectoire de particules est effectuée pour différentes vitesses
moyennes d’entrée u allant de 10 a 1210 um/s. Pour les différentes vitesses moyennes
d’entrée imposées, une étude temporelle permet de suivre la trajectoire de particules
injectées dans le canal au cours du temps. Le nombre de particules piégées en fonction
du temps sur I'électrodes 2 est représenté en Figure 3-16A.
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Figure 3-15: Force exercée sur une particule et position des particules pour différentes vitesses
moyennes du flux entrant.
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Figure 3-16A : Nombre de particules piégées sur I'électrode centrale pour différentes vitesses
moyennes d’entrée du fluide. B : Taux de capture et proportion de particules piégées sur I'électrode
centrale en 10 secondes, en fonction de la hauteur du canal.

Sur cette figure, on observe une progression linéaire du nombre de particules piégées.
La Figure 3-16B représente le nombre de particules piégées par unité de temps sur les
trois électrodes (en noir), ainsi que la proportion de particules piégées parmi les
particules relachées au cours de la simulation (en rouge). Cette proportion de particules
piégées décroit fortement lorsqu’'un flux est appliqué dans le canal. Ces résultats
suggerent de choisir le flux entrant selon la nature de I'échantillon étudié. Si’on dispose
d’une petite quantité d’échantillon, il est préférable d’utiliser un flux faible. Si la quantité
d’échantillon disponible n’est pas critique, un flux entrant permet de renouveler en
particules le volume de capture au-dessus des électrodes, et donc d’augmenter le signal
SPR mesurable.

Les conditions utilisées lors de cette simulation imposent une adhésion parfaite des
particules lorsqu’elles touchent une électrode. En réalité, lorsqu’une cible interagit avec
une sonde déposée sur la surface d’'une électrode, la cinétique de l'interaction sonde-
cible est a prendre en compte. Les simulations présentées dans ce paragraphe montrent
qu’augmenter la vitesse du flux entrant augmente toujours le nombre de particules
piégées sur I'électrode. Ce résultat doit étre nuancé par le fait que 'adhésion sonde-cible
n’est pas immédiate, et une vitesse moyenne d’entrée trop élevée pourrait empécher les
bactéries d’adhérer a I’électrode, et donc d’étre détectées.

I. Facteur de correction A

Les simulations réalisées dans ce chapitre permettent de comparer différentes
configurations d’électrodes. Cependant, certains parametres, en particulier le
parametre A présenté dans le paragraphe b) et qui intervient dans le calcul de la vitesse
électroosmotique a la surface des électrodes est difficile a déterminer. Pour des milieux
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trés peu conducteurs comme l'’eau DI, ce parametre est proche de 1. Or, en réalité, de
nombreux facteurs peuvent également réduire sa valeur, comme I'état d’oxydation, la
présence d’objets cibles sur les électrodes par exemple, ou la conductivité du milieu.
Dans la littérature, la valeur choisie pour ce parametre est fréquemment 1. Cependant,
certains auteurs essaient d’affiner leurs simulations choisissant un parametre A le plus
proche possible des conditions réelles. Pour cela les vitesses électroosmotiques
calculées sont comparées a des valeurs mesurées expérimentalement, et ce facteur,
aussi appelé facteur de correction, est ajusté pour que la vitesse simulée corresponde a
la vitesse réelle. Dans la littérature, les valeurs typiques de ce facteur de correction A
sont situées entre 0,01 et 0,5. Ces expériences sont décrites dans le Chapitre 4.D.

J. Conclusion

Pour pouvoir implanter avec efficacité le transport de masse par diélectrophorese et
électro-osmose sur un biocapteur, bien comprendre les spécificités de chaque
phénomeéne de transport de masse est essentiel. Dans cette partie, nous avons simulé les
effets de diélectrophorése et d’électroosmose qui affectent la trajectoire d’'une particule
de type bactérie a 'intérieur d’'une cellule fluidique de 90 um de hauteur. En particulier,
nous avons comparé deux configurations d’électrodes différentes. La premiere
configuration, dite interdigitée, correspond a des électrodes avec un potentiel en
opposition de phase dans le méme plan, en bas d'un canal fluidique. La deuxiéme
configuration testée, dite face-a-face, est caractérisée par des électrodes dans le bas du
canal reliées au méme potentiel. Une contre-électrode plane avec un potentiel opposé
est située en haut du canal, et le fluide circule entre les électrodes et la contre-électrode.
Les modélisations réalisées dans ce chapitre reposent sur la résolution d’équations par
la méthode des éléments finis. Les équations électriques et fluidiques ont été résolues
grace au logiciel COMSOL. Dans un premier temps, nous avons évalué le champ
électrique créé par une paire d’électrodes dans une configuration coplanaire et une
configuration face-a-face. Le calcul du champ électrique nous a ensuite permis d’évaluer
I'intensité de la force de diélectrophorese positive s’exercant sur des bactéries. Pour
évaluer le facteur de Clausius-Mossotti nécessaire au calcul de la force de
diélectrophorése, nous avons choisis des parametres électriques de bactéries de type
e.coli mesurés expérimentalement et disponibles dans la littérature. Dans un deuxieme
temps, nous avons cherché a évaluer 'intensité du flux électro-osmotique. La vitesse de
glissement de la couche diffuse sur les électrodes a été calculée numériquement en
fonction de la chute de potentiel dans cette couche diffuse et du potentiel appliqué aux
électrodes. Ensuite, la résolution de 1’équation de Navier-Stokes permet de déduire la
vitesse du fluide dans le reste du canal fluidique. Dans un premier temps, les simulations
sont réalisées en statique, c’est a dire que le flux entrant dans le canal est nul. Dans ces
conditions, nous avons déterminé la force de diélectrophorese et la force de trainée qui
s’exerce sur une bactérie en tout point de la cellule fluidique, et comparé la configuration
d’électrodes face-a-face et la configuration coplanaire. La configuration d’électrodes
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face-a-face se révele plus avantageuse pour le piégeage de particules que la
configuration interdigitée. L’écart entre électrodes est un parametre géométrique clef
pour maximiser la densité de particules piégées sur une électrode. En effet, si celles-ci
sont trop rapprochées, les volumes de capture de chaque électrode se chevauchent,
limitant la densité de particules piégées sur ces électrodes. Grace au module particle
tracing de COMSOL, nous avons déterminé que I'espacement inter-électrodes (dans le
cas d’électrodes face-a-face de 100 pum de largeur et une hauteur de canal de 90 um)
optimal est de I'ordre de 250 pm.

Dans un second temps, nous avons étudié I'influence d’un flux entrant sur le nombre de
particules piégées. Un flux entrant permet de renouveler en particules la solution, et
donc d’augmenter le nombre de particules piégées par électrodes. Cependant, si le flux
est trop fort, la force de diélectrophorese et la force induite par le flux électro-osmotique
ne sont plus suffisantes pour contrer le flux qui entraine les particules vers la sortie du
canal, et 'efficacité du piégeage diminue fortement. Dans le chapitre suivant, nous allons
déterminer le facteur de correction /A en corrélant aux résultats de simulation des
vitesses de particules fluorescentes mesurées expérimentalement, puis démontrer
'efficacité du transport de masse dans le cas d’électrodes face-a-face appliqué a la
détection d’objets biologiques.
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Chapitre 4. Etude expérimentale de la géométrie
du capteur

Dans la partie précédente, nous avons étudié numériquementl'influence de la géométrie
du capteur. Pour un méme potentiel appliqué aux électrodes, la configuration face-a-
face permet de créer un gradient de champ électrique plus important, et donc de piéger
un plus grand nombre de particules. Dans ce chapitre, nous allons étudier
expérimentalement l'efficacité du piégeage de différents types d’électrodes pour des
microbilles de polymere. L’étude se fera dans un premier temps par microscopie optique
grace a des billes fluorescentes, puis par SPR. Ensuite, nous démontrerons la faisabilité
du piégeage sur des objets biologiques tels que des cellules eucaryotes ou des bactéries.

A. Présentation des géométries d’électrodes étudiées

Dans ce chapitre, trois configurations d’électrodes seront utilisées. La premiére est la
configuration interdigitée, représentée en Figure 4-1A et largement décrite dans la
littérature. La deuxiéme est la configuration face-a-face, étudiée numériquement au
chapitre précédent et présentée en Figure 4-1B

Cette configuration est composée de deux parties. La premiere partie est un réseau

Figure 4-1 : Configurations d’électrodes étudiées dans ce chapitre. A : configuration interdigitée.
B: Configuration face-a-face, pour la diélectrophorése positive et ['électroosmose. C :
Configuration face-a-face, pour la diélectrophoreése négative.

d’électrodes d’or rectangulaires, sur lesquelles seront piégées les microbilles ou
bactéries par électro-osmose assistée par diélectrophorese positive. La deuxiéme partie
est une contre-électrode plane faite de verre recouvert d’'ITO2. Ces deux parties sont
espacées par une feuille de Mylar ou de parafilm d’épaisseur 90 pm dans laquelle une
ouverture d’environ un centimetre de c6té forme une cellule fluidique. Les électrodes
d’or peuvent étre formées de deux maniéres. La premieére est celle décrite en Figure

2 Indium Tin Oxide (Oxyde d'indium-étain). Les lames de verre recouvertes d'ITO sont achetées chez
Sigma (résistivité surfacique 8-12 Q/[)
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4-1B : un film de silice isolant est déposé sur la couche d’or, puis des ouvertures sont
créées dans ce film pour former des électrodes. La seconde approche consiste a
réutiliser les électrodes interdigitées en connectant les deux peignes au méme potentiel,
puis a placer une contre-électrode de la méme maniére qu’en Figure 4-1B. C’est cette
approche qui sera privilégiée dans le chapitre suivant, car elle nécessite une étape de
fabrication de moins, qui est le dépot de silice sur I'or. Enfin, la Figure 4-1C représente
une configuration d’électrodes face-a-face, mais adaptée comme nous le verrons au
piégeage d’objets par diélectrophorese négative. Le film d’or de 1'électrode inférieure
est gravé pour former des ilots carrés, sur lesquels les objets seront piégés par
diélectrophorese négative et détectés par SPR.

B. Protocole de fabrication

La dimension minimale des électrodes est dictée par le grossissement du systeme
d’imagerie SPR. En effet, si les électrodes sont trop étroites, la résolution de I'image ne
sera pas assez importante pour pouvoir mesurer le signal moyen sur cette électrode.
Dans les expériences présentées dans ce chapitre, les électrodes ont une largeur de
I'ordre de 100 pm. Structurer un film d’or a des dimensions de 100 um ne présente pas
de réelles difficultés techniques : les salles blanches disposent d’outils pour fabriquer
des objets de taille inférieure au micrometre. Dans ce paragraphe, les étapes de
fabrication seront brievement décrites. Le détail des protocoles de nettoyage des
substrats et de photolithographie sont disponibles en annexe.

Les substrats de verre (Fisher Scientific) sont préalablement nettoyés par une solution
Piranha (H202/H2S04 2 :1) pendant 10 min, puis rincés a 'eau DI. Ces substrats sont
ensuite métallisés par évaporation, cette opération étant réalisée en salle blanche au
sein de la plateforme Nanolyon de I'INL. Une couche d’accroche de chrome de 3 nm est
d'abord déposée, suivie d'une couche d’'or de 48 nm. La couche de chrome est
indispensable, car sans elle, 'or n’adhererait pas sur le substrat. L’épaisseur de la couche
de chrome est suffisamment faible pour qu’elle absorbe de fagon négligeable 'onde
plasmonique.

La deuxieme étape est la structuration de cette couche métallique pour former des
électrodes. Les électrodes sont obtenues par gravure chimique, aprés une étape de
photolithographie. Les étapes de ce procédé sont résumées en Figure 4-2 et détaillées
en Annexe 3. Une résine photosensible (AZ5414) est étalée par spin-coating sur
I’échantillon, puis subit un recuit. Ensuite, cette résine est exposée aux UV a travers un
masque. Les masques utilisés sont réalisés en acétate par impression haute résolution,
suivant un procédé peu coliteux. Cela permet de tester rapidement un grand nombre de
types d’électrodes. Finalement, I'échantillon est trempé dans un développeur.

La gravure des couches meétalliques est faite dans un bain de Gold Etchant dans un
premier temps, puis dans un bain de Chrome Etchant pendant quelques secondes. La
résine est dissoute par immersion dans un bain d’acétone, suivie d'un ringage a I’eau DI.
Pour éliminer les derniers résidus de résine, une derniére étape de nettoyage au plasma
02 est effectuée.
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Figure 4-2 Protocole de fabrication des électrodes par photolithographie
puis par gravure humide.

C. Piégeage de billes par diélectrophorese et électroosmose :
observation en microscopie

L’observation en microscopie par fluorescence permet de visualiser la position de billes
sur des électrodes sous l'effet d'un champ électrique. Une électrode d’'un peigne
interdigité est représentée sur la Figure 4-4. Des billes fluorescentes (Fluorosphere,
Polyscience) de diametre 1,8 um sont en suspension dans de I’eau déionisée. La Figure
4-3 représente le facteur de CM en fonction de la fréquence pour ce type de billes dans
de I'’eau DI. Jusqu’a une fréquence d’environ 1 MHz, le facteur de CM est positif, donc la
diélectrophorese est positive. C'est aussi le cas des bactéries dont les parametres
électriques ont servi de modele dans le chapitre précédent.
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Figure 4-3 : Calcul du facteur de CM pour des billes de polystyréne de 1,8 um de diamétre dans de
I'eau DI

Sur la Figure 4-4, chaque image correspond a une fréquence donnée. Pour des
fréquences inférieures ou égales a 1 kHz, les billes sont centrées sur I'électrode. Cela
signifie que la force de trainée due a I’électroosmose est prédominante par rapport a la
force de diélectrophorese, conformément aux résultats obtenus par simulations au
chapitre 2. A 5kHz, une partie des billes est attirée vers le bord de I'électrode, par
diélectrophorése positive. A 50 kHz, seule la force de diélectrophorése positive
intervient, la quasi-totalité des billes sont piégées vers le bord de I'électrode. Les deux
images restantes (100 et 500 kHz) montrent que la fréquence de transition est dépassée,
car il n’y a plus de diélectrophoreése positive.
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Figure 4-4 : Observation au microscope par fluorescence de la position de microbilles fluorescentes
en suspension dans de I'’eau DI sur une électrode pour différentes fréquences, et une tension de 10
Vop. La configuration utilisée est la configuration interdigitée

Cette expérience permet de vérifier une partie de nos résultats de simulations obtenus
au Chapitre 3, en particulier le comportement fréquentiel de la vitesse électroosmotique
et de la force de diélectrophorése. Pour compléter le modeéle numérique développé dans
le chapitre précédent, il nous manque le facteur de correction A qui intervient dans la
vitesse tangentielle du fluide a la surface des électrodes. Ce paramétre A mesure la part
de la capacitance de la couche diffuse dans la capacitance de la double couche ionique.
Il dépend de la conductivité du milieu, mais aussi d’autres facteurs plus difficiles a
déterminer, comme |'état de surface de I'électrode (oxydation, rugosité...). Une
estimation expérimentale de ce facteur est donc nécessaire. C’est I'objet du paragraphe
suivant, qui est consacré a la mesure de ce facteur de correction dans le cas particulier
d’électrodes face-a-face.

D. Observation du flux électroosmotique: comparaison des
résultats numériques et expérimentaux

1. Observation de coté de vortex dus a I'électro -
osmose (configuration électrodes face a face)

Les observations en microscopie permettent d’avoir une vue de dessus du
comportement de billes sous l'effet de la diélectrophorese et de I'électro-osmose, dans
un volume dont I'épaisseur est limitée a la profondeur de champ de l'objectif de
microscope. Cependant, une vue de c6té permettrait d’'observer le comportement des
especes dans toute la hauteur du canal micro-fluidique, et ainsi permettre de comparer
nos simulations avec des données expérimentales. Obtenir une image de c6té de qualité
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suffisante pour suivre des particules d’'un micron en suspension dans un canal d’'une
hauteur d'une centaine de micrometres n’est pas simple. L’équipe de Green [103] a fait
les premiéres images de vortex électroosmotiques grace a ’'ajout dans le fluide de nano-
billes fluorescentes. Dans leur article, un objectif de microscope est placé
horizontalement pour imager un plan d’observation vertical. Ce dispositif est représenté
en Figure 4-5A. Peu de détails sont donnés sur la réalisation technique de ce systéme
d'imagerie. Une image en pose longue permet de voir la trajectoire des billes
fluorescentes sur deux électrodes coplanaires, et donc de visualiser les lignes de courant
du fluide. Cependant, la résolution spatiale du systeme d’imagerie et la résolution
temporelle de la caméra utilisée ne permettent pas de visualiser la trajectoire de billes
de facon individuelle, et ainsi de remonter au champ de vitesse en tout point de la cellule
fluidique.

Glass chamber ~ 4 2
> 45
7 4 N

2 | Prism\

Excitation light
/ Lo 8
u Microscope

Flow Direction

Horizontal objective
E|eCtrOdeS and camera Fluorescent light

A B

Figure 4-5 : Deux systémes permettant une observation de c6té d’une cellule fluidique. A repose sur
l'observation directe grdce a un objectif de microscope [103]. B propose d’utiliser un prisme [67]
pour imager le c6té d’un canal fluidique.

Y

L’équipe de Shi et al. [67] a réussi a imager le c6té d'un canal microfluidique par
I'intermédiaire d’un prisme (Figure 4-5B). Ce systeme d’imagerie a permis d’imager la
position de micro-billes fluorescentes dans toute la hauteur d’'un canal en PDMS. Une
autre solution possible serait d’utiliser un miroir incliné a 45 degrés pour visualiser le
coté du canal [135].

Dans un premier temps, nous nous sommes orientés vers l'imagerie de la cellule
fluidique par un prisme. Cependant, cette méthode a été compliquée a mettre en place
(il faut que les parois du micro-canal en PDMS soient parfaitement lisses), et les
réflexions internes causées par les sauts d’'indice air/PDMS/eau n’ont pas donné une
qualité d’image satisfaisante. Nous avons alors changé de stratégie, en optant pour
I'inclinaison a 90 ° des électrodes par rapport au plan d’observation d’'un microscope
optique. Pour obtenir une vue de coté de la cellule fluidique, un substrat de verre
comportant des électrodes d’or gravées a sa surface a été collé verticalement sur une
lame de microscope. Deux rectangles de scotch double face placés de part et d’autre des
électrodes définissent 'espacement entre les électrodes d’or d'un coté, et une contre-
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électrode plane d’un autre c6té. La solution de billes est injectée par le haut de la cellule
fluidique grace a une micro-pipette. Le montage, schématisé en Figure 4-64, est ensuite
observé grace a un microscope inversé a épifluorescence.

Substrat de verre

* Contre-électrode (ITO)  Billes
- Spacer fluorescentes
ey
.‘fh.. 3
0 3 h
b—/ Electrode
t"itm B

NS /

A

Figure 4-6 : Schéma de l'observation de cété de vortex d’électroosmose : la lame de verre sur
laquelle sont gravées les électrodes est dosposée verticalement par rapport au plan d’observation
d’un microscope inversé. B : Schéma de ce qui est observé a travers l'objectif de microscope.

L’acquisition des images se fait grace a une caméra Photron Fastcam. La fréquence
d’acquisition est de 50 images par secondes. La caméra utilisée permet d’enregistrer
jusqu’a 100 000 images/secondes, selon la résolution choisie et les conditions de
luminosité. Mais nous avons observé un « clignotement » de la fluorescence pour un
taux d’acquisition supérieur a 50 images par seconde. La stabilité de I'alimentation de
la source lumineuse utilisée pour I'excitation de la fluorescence est en cause. Cependant,
un taux d’acquisition de 50 images par seconde permet de suivre avec une précision
suffisante la trajectoire des particules, méme sur le bord des électrodes, la ou la vitesse
de fluide est la plus rapide. La Figure 4-6B représente une vue schématique de ce qui est
observé par la caméra. Cette vue permet d’observer sur toute la hauteur h de la cellule
fluidique les mouvements de particules sous l'effet de la diélectrophorese et de
I’électroosmose.
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Figure 4-7 : Image de vortex dus au flux électro-osmotique sur des électrodes en configuration face-
d-face obtenue par superposition d'images de particules fluorescentes sur un temps de 5 secondes.
Ici, la largeur des électrodes est de 100 um, et la hauteur h de la cellule fluidique est de 500 um.

2. Reconstruction du champ de vitesse par PIV (Particle Image
Velocimetry) et estimation du facteur de correction A

Dans le paragraphe précédent, nous avons montré 'observation de vortex induits par
flux électroosmotique dans le cas d’électrodes face-a-face. La superposition d'images
permet de visualiser la trajectoire de particules. Cependant, une telle image ne permet
pas de se rendre compte du sens du vecteur vitesse, ni de sa norme. Pour déterminer la
vitesse d'une particule, il est possible de la calculer a partir des coordonnées d’une
particule sur deux images successives d'un film. Cependant, cette technique nécessite
de pointer manuellement une particule, et donne la vitesse en un point précis seulement.
Pour calculer la vitesse des particules en tout point, la technique de PIV peut s’avérer
utile. Elle consiste a utiliser des particules en suspension dans un fluide comme traceurs
pour en visualiser le champ de vitesse. La PIV a déja été utilisée pour visualiser la
concentration de particules, mais pour des électrodes coplanaires vues de dessus [78],
[136] deux images sont nécessaires, a deux instants différents. L’inter-corrélation entre
deux subdivisions de l'image a deux instants différents permet de déterminer le
déplacement d’une particule et d’en déduire sa vitesse. Le logiciel de traitement d'image
Image] dispose d’'un module de PIV [137]. Ce module nous permet de retrouver le champ
de vitesse a partir de deux images consécutives d’'un film. La Figure 4-8A montre par
une superposition d’'images la trajectoire de microbilles fluorescentes.
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Figure 4-8 : A : Superposition d'images de billes fluorescentes montrant le flux électroosmotique.
B : Méme zone que sur la sous-figure A, aprés application du script PIV de Image]. C : trajectoire et
vitesse des particules selon la simulation COMSOL apres application du facteur de correction.
(largeur des électrodes : 100 um, hauteur du canal : 200 um)

L’image du dessous (Figure 4-8B) montre la méme zone apres application du script de
PIV d'Image] pour deux images avec un intervalle temporel de 1/50 secondes. Les
fleches représentent le vecteur vitesse des particules. Sur cette image, le sens de
déplacement des billes correspond bien a ce qui est attendu : il y a un vortex sur chaque
coté de I'électrode, et les billes se déplacent du bord vers le centre de I'électrode. Au
centre de I'image en Figure 4-8B, la vitesse mesurée est de 40 pm/s. En comparant cette
vitesse avec une simulation COMSOL sur un systeme équivalent, on obtient un facteur
de correction A = 0,22. Ce facteur est du méme ordre de grandeur que celui mesuré par
Green et al. [102], qui est de 0,25. Dans le modele COMSOL présenté dans le chapitre
précédent, le facteur de correction est appliqué a la vitesse de glissement sur les
électrodes. La trajectoire et la vitesse des particules obtenues sont représentées en
Figure 4-8C. On remarque que la vitesse sur le bord des électrodes obtenue par
simulation numérique est plus importante que celle obtenue expérimentalement. Les
électrodes ne sont parfaitement verticales dans le montage représenté en Figure 4-6A,
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ce qui bloque une partie de la lumiére nécessaire a la fluorescence des micro-billes. Il
est donc difficile d’obtenir des images des billes au plus pres des électrodes.

E. Mesure du signal SPR

Le but de ce paragraphe est de préciser la méthode de mesure du signal SPR sur les
électrodes. Dans ce manuscrit, le signal mesuré est une variation de réflectivité, parfois
appelé moins précisément « Signal SPR ». Pour mesurer ce signal, il est nécessaire de
s’approcher des conditions de résonance de mode plasmonique de surface. Pour cela,
I'intensité lumineuse réfléchie par le film métallique est mesurée pour la polarisation
TE et TM, pour différents angles d’incidence. Un exemple de ce type de mesure est donné
en Figure 4-9. On rappelle que seule une onde incidente en polarisation TM est capable
d’exciter un mode plasmonique de surface. La polarisation TE n’est pas affectée par des
effets plasmoniques : la réflectivité est donc calculée en divisant I'image TM par I'image
TE.
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Figure 4-9 : Réflectivité (en rouge) mesurée sur la puce SPR en fonction de I'angle d’incidence de
la lumiére, et dérivée de la réflectivité (en noir)

Le minimum d’intensité réfléchie correspond aux conditions de couplage. Afin de
garantir la meilleure sensibilité possible, I'angle de travail est choisi de sorte que la
variation de réflectivité soit maximale pour une variation des conditions de couplage
(au maximum de la dérivée).

Une fois I'angle de travail choisi, les images TM sont enregistrées a intervalles réguliers.
La variation de réflectivité AR a I'instant t est calculée a partir de la valeur moyenne des
pixels sur une région d’intérét (ROI) de I'image TM a l'instant ¢, et des images TM et TE
al'instant to:

TM(t) — TM(t = 0) Equation 4-1

AR(D) = TE(t)
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En pratique, on suppose que l'intensité de la source lumineuse est constante au cours
du temps, et donc que l'intensité lumineuse de I'image TE est aussi constante au cours
du temps, c’est a dire que TE(t=0) = TE(t). Cela permet d’utiliser seulement une image
TE enregistrée en début de mesure, et ainsi limiter la quantité d'images enregistrées.

La variation de réflectivité en Figure 4-9 est calculée a chaque instant de 'acquisition
avec le logiciel Image], qui permet de faire les opérations (soustraction et division) sur
les images. Pour chaque expérience, le signal est mesuré pendant quelques minutes avec
le milieu utilisé (eau, PBS...) le temps de former une ligne de base. L’injection dans la
cellule fluidique d’'un milieu contenant des objets cibles (micro-billes, bactéries, adn...)
entraine alors une augmentation du signal AR, ce qui permet leur détection.

Parfois, dans la littérature, le signal SPR est exprimé en variation d’indice de réfraction
An. Pour convertir le signal AR en Angquivalent, une solution d’indice connu est injectée.
L’intensité du saut d’indice permet ensuite d’exprimer le signal SPR en Ang¢quivalent par
une relation de proportionnalité.

F. Présentation des dispositifs d’'imagerie SPR utilisés dans ce
manuscrit

Dans cette these en co-tutelle, plusieurs bancs optiques pour les mesures SPR ont été
utilisés dans différents laboratoires, répertoriés dans le Tableau 3 a la page suivante.
Tous les bancs optiques utilisés utilisent la configuration de Kretschmann pour exciter
un mode plasmonique.

En France, les expérimentations ont été conduites sur un banc a prisme du Laboratoire
Charles Fabry (Institut d’Optique Graduate School, Palaiseau). Ce banc est désigné
comme le « banc SPR 1 » dans le Tableau 3. La longueur d’onde du faisceau incident peut
étre ajustée grace a un monochromateur. L’angle d’'incidence du faisceau ainsi que
I'angle du bras de la caméra sont choisis grace a des moteurs. Le systeme fluidique est
composé d'un dégazeur en amont d’'une pompe péristaltique. La cellule fluidique est
composée d’'une feuille de Mylar d’épaisseur 90 pm avec une ouverture circulaire de 10
mm de diametre, avec d'un coté la puce SPR, et d'un autre c6té une piece de titane par
laquelle entre et sort le fluide. Par rapport aux bancs optiques décrits dans ce
paragraphe, celui-ci a la particularité d’étre monté verticalement : la puce et le prisme
sont verticaux, et le fluide circule de bas en haut. Cette configuration limite 'adhésion
non spécifique d’especes biologiques due a la sédimentation. De plus, une valve
d’'injection de 500 pL permet d’injecter sans bulle le produit a analyser, tout en
conservant le débit constant. L’acquisition des données peut se faire grace au logiciel
fourni par le constructeur. Mais il est possible d’enregistrer 'image TM de la puce SPR
pour ensuite traiter les images avec un autre logiciel, de maniére personnalisée.

A I'Université de Sherbrooke, deux bancs SPR différents ont été utilisés. Ces deux bancs
sont installés dans le laboratoire du Pr. Michel Grandbois, au sein de I'IPS (au CHUS
Fleurimont). Le premier est un banc développé au sein du LN2, noté « banc SPR 2 » dans
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le Tableau 3. Il n’inclut pas de systeme fluidique permettant d’injecter avec un débit
controlé différentes solutions. Cependant, le systéme d’imagerie fait d’objectifs de
microscope interchangeables permet d’atteindre des grossissements qu'’il ne serait pas
possible d’obtenir avec les autres bancs optiques présentés ici. De plus, ce banc sera
utilisé lors du piégeage et de la détection par SPR de cellules eucaryotes, présenté dans
les paragraphes suivants. Le deuxiéme banc optique présent a I'[PS est un banc modele
« SPRI PLEX » commercialisé par 'entreprise HORIBA et en partie développé a I'Institut
d’Optique (Palaiseau). Ce banc integre un systéme fluidique qui permet d’injecter un
liquide dans la cellule fluidique au débit voulu. Récemment (Juin 2020), I'INL a acquis
un modele équivalent trés semblable au niveau optique, avec une différence dans le
systeme de pompage au niveau fluidique. Cependant, cet appareil ne dispose pas de
module de contréle de température. Les expériences combinant effets électrocinétiques
et détection SPR effectuées avec ce banc optique commercial n'ont été effectuées
qu’avec des électrodes coplanaires interdigitées. Le systéme fluidique présent sur
I'appareil ne permet pas d’installer une contre-électrode plane en haut de la cellule
fluidique. Sans modification de la piece mécanique constituant le haut de cette cellule
fluidique (en ajoutant un matériau conducteur par exemple), la connexion électrique
d’'une contre-électrode et donc les expériences en configuration face-a-face sont
impossibles.
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Tableau 3 : Caractéristiques des différents bancs d'imagerie SPR utilisés dans ce manuscrit.

Banc SPR 1 (Institut d’optique, | Banc SPR 2 (IPS, | Banc HORIBA SPRiPLEX (IPS, | Banc HORIBA OpenPLEX (INL, Lyon)
Palaiseau Sherbrooke) Sherbrooke) @ l ,,,,,,,
&;a=" - <
Systeme Pompe péristaltique (Minipuls 3, | Pas de systéme fluidique Pousse-seringue Pompe péristaltique (Minipuls 3, Gilson)
fluidique Gilson), Dégazeur (Degasi Classic, Cellule fluidique formée par un joint | Dégazeur (Degasi Classic, Biotech)
Biotech), boucle d’injection pressé sur la puce Cellule fluidique formée par un joint pressé
(Cheminert) sur la puce
Cellule fluidique formée par une
feuille de Mylar découpée
Source Lumiére blanche + monochromateur | Diode laser fibrée, 740 nm | Diode laser (longueur d’onde non | Diodelaser (longueur d’onde non fournie par
lumineuse (400-800 nm) fournie par le constructeur) le conctructeur)
Controle des | Moteurs pour controler I'angle | Moteurs pour contrdler | Miroirs pour controler I'angle | Miroirs pour contrdler 'angle d’incidence
conditions de | d’'incidence I'angle d’incidence d’'incidence
couplage  du | Monochromateur pour contrdler A
plasmon
Interface  de | Logiciel LabVIEW Logiciel LabVIEW, bientét | Logiciel fourni par HORIBA, fait a | Logiciel fourni par HORIBA, fait a partir de
commande remplacé par une interface | partir de LabVIEW LabVIEW
en Python
Stabilisation Peltier Pas de controle de | Peltier (précision du contréle non | Pas de contrdle de température
thermique Piece avec contrdle de température température fournie par le constructeur)
Sensibilité 0,01% de réflectivité 0,05 % de réflectivité 0,05 % de réflectivité 0,05 % de réflectivité (donnée fournie par le
constructeur)
Configuration | Face-a-face et interdigitée Face-a-face et interdigitée | Interdigitée Interdigitée
d’électrodes
compatibles
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G. Piégeage et détection par SPR de cellules eucaryotes par
diélectrophorése négative

1. Montage expérimental

Les résultats précédents montrent l'efficacité du systeme pour piéger par
diélectrophorese et électroosmose des microbilles de polymere. Dans ce paragraphe,
nous montrerons la possibilité de piéger des cellules eucaryotes dans des zones précises
du film métallique, pour ensuite les détecter par mesure SPR. Les cellules choisies
proviennent de la lignée HEK293 et sont cultivées selon le protocole détaillé en Annexe
4. 11 s’agit d’une lignée de cellules adhérentes dont le protocole de culture, peu
contraignant, est bien maitrisé au laboratoire Ampere et a I'Université de Sherbrooke.
Nous les avons donc choisies comme objet d’étude pour cette expérience. Pour la
détection de cellules eucaryotes, leur taille importante fait qu’elles sont
préférentiellement attirées vers le bord des électrodes par diélectrophorése positive.
Cela rend leur détection par SPR difficile a cause des aberrations optiques qu’il peut y
avoir au bord des électrodes. Pour cette raison, la diélectrophorese négative se révele
plus avantageuse. De plus, les cellules eucaryotes sont sensibles aux champs électriques
et leur membrane peut étre endommagée de facon irréversible si elles sont exposées a
des intensités de champ électrique trop importantes. Lorsqu’une cellule est soumise a
la diélectrophorese négative elle se dirige vers les zones de faible champ électrique.
L’endommagement de cellules est donc moins probable si la fréquence du champ
électrique choisie favorise la diélectrophorese négative.

Les expériences concernant les cellules HEK293 ont été réalisées sur le banc SPR 2,
présenté dans le paragraphe précédent. Ce banc ne comporte pas de systeme fluidique
qui permette d’injecter des échantillons liquides. Pour pouvoir injecter une solution
contenant des cellules, rincer sans bulles ni perturbation mécanique du banc optique, et
garantir le contact électrique de chaque électrode, une carte électronique a été fabriquée
spécialement. Sur cette carte schématisée en Figure 4-10A, des pointes de contact a
ressort garantissent le contact électrique sur I'électrode du bas (en or) et sur I’électrode
du haut (en verre avec un dépo6t d’'ITO). Ces électrodes sont ensuite reliées a la sortie
d’un générateur. Une tension de 7 Vpp et 5 kHz est appliquée.
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Figure 4-10 A : Schéma de la carte PCB qui encapsule de facon étanche la cellule fluidique, tout en
permettant les contacts électriques pour des électrodes face-a-face. B : photo de la puce SPR-DEP sur le
prisme, installée dans la carte PCB. C : schéma d’une électrode, sur laquelle les cellules sont piégées par
diélectrophoreése négative.

2. Piégeage et détection de cellules HEK 293

Les électrodes pour la diélectrophorese négative ont été utilisées dans la configuration
face-a-face, présentée Figure 4-9C. La Figure 4-11A représente le facteur de CM pour des
cellules HEK293 en suspension dans un milieu de conductivité de 0,04 S/m. La
fréquence de transition est autour de 100 kHz : pour des fréquences inférieures a la
fréquence de transition, la diélectrophorese est négative. Chaque électrode est
composée d'une ouverture carrée dans I'or. L'imagerie SPR nécessite que les objets a
observer se situent sur un film métallique. C’est pourquoi un carré de métal est laissé
apparent a l'intérieur de ces ouvertures. La norme du champ électrique pour cette
configuration d’électrodes a été calculée Figure 4-11B. Selon ce calcul, le minimum de
champ électrique est situé sur le carré d’or a l'intérieur dans ces ouvertures, dans
lesquelles sont piégées les cellules. Dans nos simulations, une condition de potentiel
flottant est imposée sur ce carré d’or qui n’est pas connecté.
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Figure 4-11A: partie réelle du facteur de CM pour des cellules HEK293 (r=7,5 um, ein:=71,
Emembrane = 6, épaisseur de la membrane = 6nm, it = 0.53 S/M, Omembrane = 0 S/m) dans un milieu de

conductivité 0.04 S/m. B : norme du champ électrique calculée avec COMSOL pour la géométrie
d’électrodes étudiée dans cette partie.

La Figure 4-12 présente une vue au microscope (microscope inversé Zeiss Axiovert 200,
avec caméra Axiocam MRM) de cellules piégées sur un réseau d’électrodes, dans la
configuration d’électrodes décrite en Figure 4-10C. Sur cette image, toutes les cellules
sont piégées dans les carrés, l'efficacité de piégeage est donc optimale. La
diélectrophorése négative parvient donc bien a piéger efficacement des cellules de type
HEK?293, sur une zone recouverte d’or, ce qui permettra leur détection par résonance de
plasmon de surface.

Cellules

Filmd’or

Verre

Figure 4-12 : Cellules piégées par diélectrophorése négative pour deux grossissements de
microscope

Apres une période de stabilisation du signal, le milieu contenant les cellules est injecté
grace a une seringue dans la cellule fluidique formée par la lame de verre sur lesquelles
les électrodes sont gravées, encapsulée dans la carte électronique présentée en Figure
4-10A. La variation de réflectivité est observée sur une région d’intérét correspondant
a une électrode, et une référence. La zone d’'intérét correspondant a I’électrode est le
carré central sur lesquelles sont piégées les cellules, en rouge sur la Figure 4-13. Ce
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signal est comparé avec une zone de référence en dehors des électrodes, ou il n'y a pas
d’effet de diélectrophoreése car le champ électrique est uniforme. Ce signal est
représenté en noir sur la Figure 4-13. L'injection de milieu contenant les cellules
provoque une variation de signal probablement due a un saut de pression, car I'injection
se fait a la main avec une seringue, ce qui ne permet pas d’avoir un bon contréle des
parametres microfluidiques (débit, pression). Ensuite, une tension de 5 kHz et 7 Vpp est
appliquée entre le film métallique sur lesquelles sont gravées les électrodes, et une
contre-électrode d’ITO. L’augmentation progressive du signal sur les électrodes puis sa
stabilisation correspond a l'arrivée des cellules. Sur la partie servant de référence, le
signal décroit 1égérement. Cela peut correspondre au fait que des cellules initialement
présentes sur la référence sont attirées vers les électrodes, entrainant une baisse du
signal SPR. Lorsque la tension est coupée, le signal chute brusquement sur les
électrodes. En effet, si la tension est coupée, les cellules se dispersent et ne restent pas
centrées sur les électrodes. Cette expérience montre une claire augmentation du signal
SPR grace a lapplication d'un champ électrique non uniforme, grace a la
diélectrophorese négative. En effet, les cellules présentes dans le milieu ne sont pas
détectées sur l'électrode de référence, contrairement a celles présentes sur les
électrodes. Il est donc possible de piéger puis détecter des cellules de type HEK293 sur
le méme dispositif, sans les endommager. Les expériences précédentes visent a
démontrer l'efficacité de la diélectrophorése pour améliorer la limite de détection
d’objets biologiques en suspension dans un milieu liquide. Elles ont été réalisées sans
fonctionnaliser les électrodes d’or, ce qui ne permet pas de détecter sélectivement les
objets piégés au-dela de la sélectivité obtenue grace au choix d'un facteur de Clausius-
Mossotti voulu. Une fonctionnalisation de surface serait nécessaire pour détecter
sélectivement un type cellulaire, et ainsi détecter spécifiquement et sans marquage des
cellules en milieu liquide. Ce type d’électrodes peut aussi étre utile pour étudier par SPR
la réponse cellulaire de cellules individuelles ou d’agrégats de cellules a des substances
chimiques injectées dans la cellule fluidique, et évaluer I'efficacité de traitements [138].
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Figure 4-13 : Variation de réflectivité sur une électrode (en rouge) et sur
une zone de référence (en noir).

H. Détection SPR de micro-billes piégées par électro-osmose
1. Réponse du capteur en fonction de la concentration

Les paragraphes précédents montrent que la diélectrophorese négative est un outil
efficace pour concentrer des bactéries sur des zones délimitées et faciliter leur détection
par SPR. Or les simulations réalisées au chapitre précédent ainsi que les expériences
avec des micro-billes fluorescentes dans le Chapitre 4.C montrent que pour des objets
d’une taille de I'ordre du micrometre, I'électro-osmose en courant alternatif peut aussi
contribuer a leur concentration sur des électrodes.

Hors saturation de la réponse d’un capteur a résonance de plasmon de surface, le signal
mesuré est proportionnel a la densité d’objets en surface du film métallique, et donc a
la concentration en analytes dans le milieu étudié. Dans ses travaux de these,
Quentin Avenas a montré cette relation de proportionnalité pour le cas d’électrodes
coplanaires. Il s’agit donc de vérifier si cette hypothese est toujours valable dans le cas
d’électrodes face-a-face. La Figure 4-14 montre le signal SPR mesuré sur une électrode
apres injection de billes de polystyrene de diametre 1 um (Polyscience) puis activation
du transport de masse par diélectrophorese et électroosmose sur des électrodes face-a-
face.
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Figure 4-14 : Signal SPR mesuré sur une électrode dans la configuration race-a-face,
pour différentes concentration de micro-billes de polystyréne dans de I'eau DI. Le
signal de référence correspond au signal mesuré avec de l'eau seulement, et
application d’'un champ électrique. C = 9.108 billes/mL

Cette expérience a été réalisée sur des électrodes face-a-face, dans le cadre des travaux
de Master de Oleh Andreiev [139]. Elle a été menée sur le banc optique a prisme
numéro 2, avec le systeme électrique et fluidique présenté en Figure 4-10. Une solution
d’eau contenant des microbilles de diameétre 1 pum est préparée a une concentration C
de 9.108 billes/mL, puis 3 dilutions sont faites, en divisant la concentration initiale par
2, 4, puis 200. La fréquence du champ électrique utilisé est de 1 kHz et la tension de 10
Vpp. La taille des électrodes est de 100 um. Pour éviter les effets indésirables d’accroche
non spécifique qui pourraient perturber les mesures, les solutions sont testées par ordre
croissant de concentration. Pour évaluer les effets de la concentration en billes sur la
réponse du capteur, nous avons ajusté les parametres A et r d’'un modele de cinétique
d’accroche de type :

An(t) = A(1 — e_t/T) Equation 4-2
La modélisation des courbes obtenues en Figure 4-14 a été faite sur la partie ou la

tension est appliquée sur les électrodes. Les courbes modélisées obtenues pour chaque
concentration sont représentées en Figure 4-15A.
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Figure 4-15A : Données et modeéles de cinétiques du signal SPR mesuré sur une électrode pour
différentes concentrations de billes lors de l'application d’un champ électrique. B : valeur du
plateau atteinte dans la sous-figure A, pour les différentes concentrations testées. C : constante de
temps du signal des courbes de la sous-figure A, pour les différentes concentrations testées.

Deux effets de la concentration en billes peuvent étre observés. Le premier, attendu, est
I'augmentation proportionnelle du signal SPR mesuré en fonction de la concentration
en billes de la solution injectée dans la cellule fluidique. Pour chaque concentration, le
signal augmente, jusqu’'a atteindre un plateau qui correspond a la valeur A dans
'Equation 4-2. Les valeurs obtenues pour ces parameétres sont représentées en Figure
4-15B et suivent un régime linéaire. Le deuxieme effet d’'une augmentation de la
concentration en analyte est une augmentation de la cinétique du régime transitoire : le
plateau est d’autant plus vite atteint que la concentration est élevée. Ceci se traduit par
une diminution de la constante de temps 7 en fonction de la concentration, représentée
en Figure 4-15C. Des mesures complémentaires seraient nécessaires pour confirmer la
reproductibilité de ces expériences et obtenir des barres d’erreur sur les Figure 4-15B
et Figure 4-15C, en particulier pour la concentration a plus faible (C/200).

2. Influence de I'’espacement inter-électrodes

Dans le chapitre précédent consacré a la simulation numérique des effets
électrocinétiques sur des particules, nous avons évoqué l'influence de I'espacement
inter-électrodes sur le signal SPR mesuré lors de piégeage d’analytes. Dans ce
paragraphe, la configuration d’électrodes face-a-face représentée en Figure 4-1B est
choisie. Les électrodes, de largeur 100 pm, sont espacées de 100, 200 et 400 um. Apres
injection d'une solution composée d’eau DI et de micro-billes de diametre 3 um, une
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tension de 1,5 Vpp et de 1 kHz est appliquée entre les électrodes d’or et la contre-
électrode d’ITO. Le signal SPR correspondant a chaque espacement inter-électrodes est
représenté en Figure 4-16. Plus les électrodes sont espacées, plus la concentration en
micro-billes atteinte a la surface de celles-ci est importante. Cela signifie que
I'espacement inter-électrodes correspondant a la largeur du volume de capture n’a pas

été atteint. Dans ce cas précis, il est donc supérieur a 400 pm.

Gap=100 pm Gap=200 pm Gap=400 pm

——— 100 um
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Figure 4-16A : Image en microscopie de micro-billes de 3 um de diamétre
piégées sur des électrodes face-a-face. Images prises a t = 1 min apres
application de la tension. B : Vatiation de réflectivité observée sur des
électrodes de largeur 100 pum pour différents espacements inter-
électrodes. A t=40 secondes, une solution contenant des billes de latex de
3 um est injectée. A t=100 s, un signal sinusoidal de fréquence 1 kHz et
d'intensité 1.5 V,,, est appliqué.
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I. Conclusion

Dans ce chapitre, le piégeage et le brassage de micro-billes de polystyrene
respectivement par diélectrophorese et par électro-osmose ont permis de détecter ces
objets avec plus d’efficacité qu’'un capteur classique. Lorsque le champ électrique est
appliqué, I'arrivée des billes sur les électrodes peut étre visualisée grace a une forte
augmentation du signal SPR, jusqu’a atteindre un plateau lorsque toutes les billes
disponibles ont été piégées. La cinétique de capture de particules dépend de la
géométrie de capteur (en particulier I'espacement entre les électrodes), mais aussi de la
concentration a laquelle les cibles sont injectées. Nous avons ensuite démontré
'efficacité du transport de masse actif pour la détection d’objets biologiques, des
cellules HEK293 dans un premier temps. En adaptant la forme des électrodes, il est ainsi
possible de piéger plusieurs cellules sur une zone du film d’or puis de les détecter par
SPR. Dans le chapitre suivant, nous allons étendre les protocoles développés ici a la
détection de cellules bactériennes en suspension dans de I’eau, pour nous rapprocher
des applications prioritairement visées a terme.
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Chapitre 5. Application a la détection de
bactéries

Dans le chapitre précédent, nous avons étudié les phénomenes de transport de masse
actif en fonction de la géométrie des électrodes dans le cas de micro-billes de
polystyrene. Nous avons démontré |'efficacité de la force de diélectrophorése négative
pour le piégeage de cellules HEK294 et leur détection par SPR. Ce chapitre est consacré
a la détection de bactéries par association des phénomeénes de diélectrophorese et
d’électro-osmose sur un capteur SPR et des électrodes face-a-face. Dans ce chapitre, les
électrodes du bas sont de la méme forme que les électrodes interdigitées, mais elles sont
reliées au méme potentiel, et une contre-électrodes plane forme le haut de la cellule
fluidique.

A. Piégeage de bactéries e.coli par pDEP et ACEO dans de I’eau DI
1. Piégeage statique

Dans le chapitre précédent, nous avons démontré l'efficacité de la diélectrophorese
négative pour piéger puis détecter par résonance de plasmon de surface des cellules
eucaryotes. Or, ce type de cellule a un diamétre relativement gros (autour de 10 um), et
est donc visible par microscopie classique. L'imagerie par résonance de plasmon de
surface, tres sensible a un changement d’'indice optique pres de la surface d'un film
métallique, permet de détecter sans marquage la présence d’objets difficilement ou pas
observables en microscopie classique, comme des bactéries ou des biomolécules. Dans
ce paragraphe, nous montrerons lefficacité des effets électrocinétiques dans
I’'amélioration de la limite de détection de capteurs a résonance de plasmon de surface.

Les bactéries ont une taille de I'ordre de 10 fois moins importante que les cellules
utilisées dans le paragraphe précédent. Or, la force de diélectrophorése dépend du
rayon au cube de l'objet que lequel elle s’applique. L’intensité de la force
diélectrophorétique qui s’exerce sur une bactérie est donc bien plus faible que celle qui
s’exerce sur une cellule. C’'est pour cela que I'électroosmose, décrite en chapitre 1 et
simulée en chapitre 2 est tout aussi importante pour le piégeage de bactéries. La
configuration d’électrodes utilisée est la configuration face-a-face. Les électrodes
inférieures utilisées sont celles montrées sur le schéma en Figure 5-1, les deux peignes
d’électrodes étant au méme potentiel. Une contre-électrode plane en haut du canal
microfluidique est portée au potentiel opposé. La hauteur de la chambre fluidique
correspond a I’épaisseur du Mylar qui est de 90 um. Les expériences présentées dans ce
paragraphe ont été réalisées sur le banc SPR 1 dont les caractéristiques sont données au
Chapitre 3. Les bactéries utilisées sont des bactéries de type e.coli, en suspension dans
de I'’eau déionisée. La souche utilisée présente un risque de niveau 1 sur une échelle de
4, ce qui est relativement peu contraignant pour les manipulations en laboratoire. Le
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protocole de culture ainsi que le protocole de préparation des échantillons sont détaillés
en Annexe 5. Apres stabilisation du signal, une solution contenant de l'eau et des
bactéries e.coli est injectée dans la chambre fluidique via une valve d’injection. Le flux
est coupé, puis une tension de 1 Vpp et de 1 kHz est appliquée entre les électrodes. Ces
conditions permettent la création de vortex électroosmotiques, en plus de la
diélectrophorese positive. Comme pour I’expérience précédente, le signal SPR moyenné
sur des ROI (Region of Interest) correspondant aux électrodes est comparé a celui
obtenu sur une zone d’or non connectée, qui équivaut a un capteur SPR classique sans
transport de masse.

Figure 5-1 : Variation de la réflectivité en fonction du temps sur une zone de référence (en noir) et
sur une électrode de largeur 100 um (en rouge). Deux images SPR a t = 0 et t =1 00 montrent
I'accumulation de bactéries sur une électrode.

Apres application de la tension, la variation de réflectivité augmente fortement, puis
revient a 0 lorsque la tension est coupée. L'imagerie SPR permet de visualiser
spatialement les changements de réflectivité sur le métal. Les images en Figure 5-1
montrent en couleur jaune les variations de réflectivité sur une électrode. Ces variations
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correspondent a l'accumulation de bactéries sur l'électrode. Ces bactéries sont

localisées plutot sur le centre de l'électrode, ce qui confirme que I’électroosmose

prédomine sur la diélectrophorese dans ce cas, conformément a ce qui a pu étre observé

dans la littérature [140]. Cette expérience montre 'efficacité de I'ajout d’un transport

de masse actif par diélectrophorese et électroosmose dans le cadre de la détection de
bactéries dans de I'eau.
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2. Piégeage sous flux

Les simulations numériques de suivi de particules au Chapitre 3 nous ont montré deux
effets d’un flux sur la détection d’objets en suspension dans un milieu. Le premier effet,
négatif, est la force de trainée exercée sur ces objets qui, si elle est supérieure a la force
induite par les effets électro-hydrodynamiques, entraine les particules vers la sortie du
micro-canal sans capture par les électrodes. Le deuxieme effet, positif, est le
renouvellement du milieu dans la cellule fluidique, et donc 'apport de nouveaux objets
a détecter. Les simulations réalisées au Chapitre 3 nous ont montré qu’'un léger flux
entralnait une augmentation linéaire du signal en fonction du temps. Dans ce
paragraphe, nous allons comparer ces résultats de simulation aux résultats acquis
lorsqu’un faible flux est appliqué. Ces expériences ont été faites sur le banc SPR de I'lOGS
(banc SPR 1). Un flux entrant constant de 10 pL/min est imposé dans la cellule fluidique
au-dessus du capteur SPRI. Comme pour les expériences précédentes la variation de
réflectivité AR est mesurée sur une zone de référence sur laquelle aucun potentiel n’est

appliqué. Le signal est ensuite mesuré sur chaque électrode, numérotées comme sur la
Figure 5-2, a des fins de comparaison.
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Figure 5-3 : Variation de réflectivité sur chaque électrode mesurée avec un
flux de 10 uL/min

Une solution de bactéries e.coli a une concentration initiale de C = 10> bact/mL est
préparée. La concentration en bactéries de la solution est estimée par un comptage des
bactéries sous une lame de Malassez en microscope a contraste de phase. Les
incertitudes sur la concentration en bactéries peuvent exister, en particulier si des
bactéries se situent en dehors du plan focal du microscope. Il est également difficile
d’estimer le nombre exact de bactéries lorsque plusieurs d’entre elles forment un amas.
Plusieurs dilutions sont ensuite effectuées. Le signal mesuré sur chaque électrode est
représenté en Figure 5-3. Dans cette expérience, les bactéries sont injectées a une
concentration de C/100 a 30 secondes sous un flux de 10 pL/min. A t = 50 secondes, le
champ électrique est appliqué. Comme pour les simulations sous flux réalisées au
Chapitre 3, le signal sur chaque électrode augmente de facon linéaire. A t = 225 s, le flux
est coupé, I'arrivée de bactéries sur les électrodes est donc stoppée et le signal SPR
arréte d’augmenter.

Comme dans les simulations présentées au Chapitre 3, la premiére électrode est celle
qui capture le plus de bactéries. Cependant, I'écart de signal SPR entre cette premiere
électrode et les suivantes est moins marqué, ce qui montre que la capture sur chaque
électrode n’est que partielle. La méme expérience a été répétée pour différentes
dilutions de bactéries. La Figure 5-4A représente le signal SPR mesuré sur I'électrode 1.
Au chapitre précédent, les expériences nous ont montré que le signal SPR mesuré sans
flux était proportionnel a la concentration de billes injectées dans la cellule fluidique. La
Figure 5-4B représente la pente du signal SPR mesurée pendant que la tension est
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appliquée aux électrodes, en fonction du facteur de dilution choisi pour la préparation
des solutions de bactéries.
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Figure 5-4A: Signal SPR mesuré sur 'électrode 1 pour plusieurs dilutions de bactéries. B : pente du
sighal SPR mesuré pendant que la tension est appliquée aux électrodes. L’axe des abscisses
représente différentes concentrations de bactéries, qui correspondes a celles utilisées dans la sous-
figure A.

Contrairement aux observations du chapitre précédent, ce signal mesuré n’est pas
linéaire. Les deux premiers points de la courbe concernent les solutions de bactéries les
plus concentrées. Dans ce cas, il est possible que I’électrode soit saturée de bactéries, ce
qui expliquerait que le rapport entre le signal pour les concentrations C/50 et C/100 ne
soit pas de deux. Pour les concentrations les plus faibles, (C/750 et C/1000), le signal
mesuré est tres proche de zéro, la limite de détection semble donc atteinte.

B. Fonctionnalisation chimique de la surface des électrodes
1. Intérét d’'une fonctionnalisation de surface

Les expériences précédentes ont montré I'efficacité d’'un transport de masse actif pour
améliorer la détection de bactéries dans de I'eau. Cependant, cette détection n’est pas
spécifique : tout objet entrant dans le volume de détection des électrodes induit une
variation de réflectivité, et donc un signal mesuré. Une fonctionnalisation de surface
chimique de la surface du film d’or utilisée pour la détection SPR est donc nécessaire
pour garantir une accroche spécifique des especes-cibles sur le capteur [141]. Dans ce
projet de thése, il ne s’agira pas de développer de nouvelles méthodes de
fonctionnalisation de surface de I'or, mais d’utiliser celles existantes pour rendre sélectif
le capteur proposé. Dans ce chapitre, nous avons choisi d’utiliser des chimies de surface
qui permettent d'immobiliser des sondes (oligonucléotides, anticorps...) conjugués avec
de la biotine. Ce type de sonde est facilement disponible sur le marché, et toute sonde
disposant d’'une terminaison biotine peut étre utilisée, ce qui permet de viser une grande
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variété de cibles. Les chimies réalisées doivent donc se terminer par une couche
d’avidine pour permettre I'immobilisation de ce type de sondes.

2. Protocole de fonctionnalisation de surface par BSA-biotine

La BSA (Bovine Serum Albumine) est tres utilisée en chimie de surface et en biologie
pour son faible cofit, sa stabilité et son absence de réactivité dans de nombreuses
réactions chimiques. Elle a la particularité de s’adsorber sur la plupart des surfaces. Si
la BSA comporte un groupe biotine, il est ensuite possible d'utiliser la liaison avidine-
biotine pour ajouter des couches de molécules ou fixer directement des sondes. La
liaison avidine/biotine est basée sur des interactions faibles. Elle a une constante de
dissociation K~10-15 mol/L, ce qui en fait la liaison non-covalente la plus forte connue.
La fonctionnalisation de surface est un point clef de la reproductibilité des mesures en
SPR. Il faudra trouver une chimie qui offre le meilleur compromis entre reproductibilité,
colit, et faisabilité (en termes de matériel et de compétences disponibles).

Pour tester l'efficacité d’'une monocouche de BSA biotinylée pour I'immobilisation de
sondes conjuguées streptavidine, des micro-canaux de PDMS ont été fabriqués en
suivant le protocole détaillé en Annexe 6. Ces micro-canaux sont présentés en Figure
5-5A. Deux solutions de fonctionnalisation ont été préparées. La premiére solution est
une solution de BSA 2%, dans de I'’eau DI. La deuxiéme solution est une dilution de BSA
biotinylée dans de '’eau DI, a une concentration de 2 mg/mL. Dans un premier micro-
canal, I'injection de la solution de BSA permet la formation d'une monocouche sur les
parois du canal. Apres un temps de repos de 10 minutes, le canal est rincé a I’eau DI. La
méme opération est répétée sur un autre micro-canal, en utilisant cette fois-ci la solution
de BSA biotinylée.
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Lors de cette expérience, nous avons utilisé des micro-billes de diametre 1 pm pour
tester leur accroche sur les monocouches formées dans chacun des canaux. La surface
de ces billes est fonctionnalisée avec de la streptavidine. Dans chaque canal, une solution
contenant des micro-billes en grande concentration a été injectée. Aprés un temps de
repos permettant la décantation des billes sur le fond du canal, un ringage a différents
débits croissants a été fait grace a un pousse seringue. Les images au microscope inversé
en Figure 5-5B sont prises pour différents débits de rincage.

Sur le premier canal, fonctionnalisé avec de la BSA biotinylée, on observe que la densité

0 uL/min 20 pL/min 50 pL/min 100 plL/min

auijolq-ysg
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Figure 5-5A: Image des canaux de PDMS utilisés dans cette expérience. B : Images de
microscopie de deux canaux avec une fonctionnalisation BSA biotinylée (ligne du haut) et
un fonctionnalisation BSA (ligne du bas) La fleche indique le sens du flux.

de billes sur le fond du canal reste quasi constante, quel que soit le débit de rincage
imposé. Sur le deuxieme canal, les billes sont rapidement emportées par le flux de
rincage. Ces densités ont été estimées grace a un seuillage sur le logiciel Image ], et sont
représentées en Figure 5-6.

Cette expérience montre que le protocole utilisé permet bien d’immobiliser une couche
de BSA-biotinylée. De plus, cette couche est efficace pour piéger des objets de 'ordre du
micrometre, méme sous flux. L’avantage de cette technique est la facilité du protocole.
Une seule étape de fonctionnalisation est nécessaire. De plus, les produits requis sont
peu onéreux, et se conservent sans difficulté. Cependant, cette méthode présente
I'inconvénient de fonctionnaliser toute la surface d’un canal, indifféremment des zones
de PDMS, de verre, ou encore d’or. L’utilisation de cette méthode pour fonctionnaliser
une puce SPR avec un transport de masse piegerait les analytes sur toute la surface de
la puce, et non pas sur les électrodes seulement. Or, seuls les objets piégés sur l'or
peuvent étre détectés par SPR. Cela affecterait donc la densité d’analytes a la surface des
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électrodes, car certains resteraient piégés hors de ces électrodes. Par conséquent cette
méthode n’est pas idéale si on veut obtenir une limite de détection la plus faible possible.

3. Fonctionnalisation de surface par cystéamine
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Figure 5-6 : Densité de billes sur le canal fonctionnalisé BSA
(en noir) et BSA biotinylée (en rouge)

a) Fonctionnalisation de I’or par un thiol

Au paragraphe précédent, nous avons présenté une méthode simple mais non spécifique
a l'or pour immobiliser des sondes biotinylées. Parmi les différentes chimies de surface
consacrées a I'immobilisation de cibles sur une surface d’or, I'utilisation de thiols est
une des plus répandues pour les applications liées aux capteurs SPR. Ce procédé de
fonctionnalisation de I'or a été développé en 1983 par Nuzzo et Allara [142], a un époque
qui coincide avec le développement des puces SPR pour la détection et la quantification
d’especes chimiques et biologiques. Un thiol est une molécule organique de formule R-
SH, avec SH qui désigne le groupe sulfhydrile, et R une chaine carbonée. Ce type de
molécule peut s’adsorber sur un film d’or, et former une monocouche auto-assemblée
[143]. Le mécanisme de liaison entre un thiol et 'or communément admis est le suivant
[144] :

Au, + RSH = Au,_;Au*RS™ ! + %HZ
Cependant, des controverses subsistent au sujet de ce mécanisme et de la nature exacte
de la liaison or-thiol. En général, la formation de ces couches auto-assemblées se fait
spontanément, lorsqu’un substrat d’or est trempé dans une solution diluée contenant
des thiols. Cette formation se fait en deux étapes [145]. A l'issue d'une premiere étape
de quelques minutes, les thiols sont adsorbés sur la surface. Dans une deuxieme étape,
qui peut durer quelques heures, les molécules assemblées s’organisent pour former une
couche compacte et réguliere, grace aux interactions faibles de Van Der Waals. De
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nombreux parametres peuvent influer sur la couche formée : propreté du substrat,
concentration en thiols, solvant choisi, température de la réaction, durée de la réaction...
Ces parametres peuvent affecter la densité et donc la stabilité de la monocouche auto-
assemblée obtenue.

b) Protocole de la fonctionnalisation de surface par de la cystéamine

Le protocole de fonctionnalisation retenu utilise un thiol, le B-mercaptoethylamine
(autrement appelé cystéamine) pour immobiliser une premiére couche de molécules
sur les électrodes. Ce protocole développé a I'lOGS [146] est bien maitrisé par Julien
Moreau, avec qui nous avons collaboré pour ces travaux. Ce protocole a été développé a
'origine pour immobiliser des oligonucléotides conjugués biotine. Dans ce paragraphe,
nous allons adapter ce protocole pour piéger non pas de I’ADN, mais des bactéries. La
sonde ADN sera donc remplacée par un anticorps biotinylé.

La propreté du substrat d’or est primordiale pour avoir le moins de défauts possibles
dans la monocouche de thiols, et ainsi garantir un taux de couverture maximal des
sondes immobilisées. Le protocole de nettoyage comprend une exposition de 10
minutes a un plasma d’oxygéne. Ensuite, les substrats sont plongés dans un mélange de
5 mL de peroxyde d’hydrogéne et de 15 mL d’eau DI a 70°C pendant 10 minute. Les
substrats sont rincés a I'eau DI, puis trempent dans de I’éthanol anhydre pendant 1h.

Pour former la monocouche de thiols (Figure 5-7, étape 1), les substrats d’or sont
immergés face vers le haut pendant 12 h dans une solution contenant 4,5 mg de
cystéamine dissoute dans 30 mL d’éthanol anhydre. Le substrat et la solution sont dans
un bécher fermé hermétiquement et recouvert de papier aluminium pour éviter
I'évaporation de I'éthanol et la dégradation de la cystéamine par la lumiere. Pour
enlever |'exces de thiols, Les substrats sont rincés a I’éthanol, puis a I’eau, et enfin séchés
avec un flux d’azote. L’étape d’activation (Figure 5-7, étape 2) se fait par immersion des
substrats dans du PDC (1,4 phenylenedi- isothiocyanate). Les substrats sont ainsi
immergés pendant 2 heures dans une solution contenant 2,5 mL de pyridine et 22,5 mL
de DMF (dimethylformamide), et 1 mg de PDC sous forme de poudre. Apres cette étape,
les substrats sont rincés au DMF puis a I’eau DI, et sont séchés sous un flux d’azote. La
neutravidine est diluée a une concentration de 200 pg/mL dans une solution tampon a
pH 9. Une goutte de cette solution est ensuite déposée sur le substrat, puis recouverte
d’'une lamelle de microscope propre, pour éviter I'évaporation (Figure 5-7, étape 3).
Apres 40 minutes, les substrats sont rincés a I’eau DI, puis séchés. Ce protocole prend 1
jour et demi. Apres ces étapes, les substrats sont préts a recevoir les sondes biotinylées.
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Pour les puces SPR utilisées en imagerie, il est courant d’'utiliser un spotter (ou
« imprimante a biopuce ») pour déposer des micro-gouttes de cibles sur la surface d’or
fonctionnalisée, et ainsi permettre une grande variété de cibles différentes sur le méme
substrat. L'lOGS posséde ce type d’équipement, et les expériences faites au LCF ont donc
utilisé un spotter pour déposer les cibles en gouttes d’environ 200 pm de diameétre a la
surface de la puce. A 'université de Sherbrooke, cet équipement n’est pas disponible.
Les gouttes ont donc été déposées a la main, avec une micro-pipette et des pointes de 1

pL. La taille des gouttes obtenues est plus grosse et irréguliere, les goutes faisant entre
1 et 3 mm de diametre.

c) Test de la fonctionnalisation de surface par cystéamine
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Figure 5-7: Etapes du protocole de fonctionnalisation de surface par la cystéamine pour
I'immobilisation d’anticorps biotinylés

Le protocole décrit au paragraphe précédent pour la capture de bactéries dans de I'eau
DI est tout d'abord appliqué sur une lame d’or plane, pour tester son efficacité. Le dépot
des anticorps a la surface du substrat nécessite de préparer une solution visqueuse et
qui ne s’évapore pas afin que la pointe du spotter puisse prélever de la solution, puis la
déposer sous forme de micro-gouttes sur la surface d’or. Dans ce paragraphe, nous
cherchons a détecter des bactéries de type e.coli. L’anticorps choisi est un anticorps
polyclonal (abcam, ab20765), qui cible les antigenes O et K situées sur la membrane
bactérienne, ainsi que l'antigéne H situé sur le flagelle. Cet anticorps possede une
conjugaison biotine, qui peut se fixer sur 'un des quatre sites de la neutravidine.

La premiére étape est de déterminer quelle concentration d’anticorps est optimale lors
du spotting. La solution déposée contient 6 pL de bétaine, un volume V de solution mere
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d’anticorps a 60 uM, et un volume 14-V uL d’eau DI. Le volume V est ensuite choisi pour
avoir 3 différentes concentrations finales en anticorps de la solution de spotting (1, 5 et
10 uM). Une solution de référence ne contenant pas d’anticorps est également déposée
sur la lame. L’interaction entre la partie biotine des anticorps et la neutravidine sur la
surface est immédiate. Apres avoir déposé les micro-gouttes de cibles et de référence
(Figure 5-8A), I'’échantillon est prét a étre utilisé.
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Figure 5-8 : A : Image correspondant a AR(TM/TE) aprés injection des bactéries, a t = 40 min.
Les zones en jaune représentent les zones ot la réflectivité a augmenté, c’est-a-dire les zones
ou sont piégées les bactéries. B : variation de réflectivité moyennée sur les plots sans anticorps
(en bleu) et les plots avec anticorps (en rouge).

Une fois la puce SPR installée dans le banc SPR, une solution contenant de I'’eau DI et des
bactéries en grande concentration est injectée a faible flux (10 pL/min) pendant 30
minutes, puis de I'’eau DI est injectée pour un ringage de la puce pendant 10 minutes. La
Figure 5-8B nous montre que la variation de réflectivité apres ringage sur les spots avec
anticorps est de l'ordre de 1%, alors qu’elle revient a zéro sur les spots de référence.
Cela signifie que les bactéries restent accrochées sur les plots avec anticorps, mais est
emportée par le flux de ringage sur les zones sans anticorps. Apres cette étape de
ringage, la méme opération est répétée : la solution d’eau contenant des bactéries est de
nouveau injectée, AR augmente de nouveau, puis se stabilise apres rincage.

Sur la Figure 5-8A, les plots avec une concentration initiale d’anticorps de 10 pM
donnent la variation de réflectivité la plus importante lors de la capture de bactéries.
Cette concentration est suffisante pour que les bactéries puissent adhérer a la surface
de la biopuce. C’est donc cette concentration qui sera privilégiée lors des expériences
suivantes, elle correspond a un volume V = 3,3 uL de solution mere d’anticorps dilués
dans le mélange eau/bétaine lors du spotting. On peut également observer que les plots
sont asymétriques : la variation de réflectivité est plus importante sur le bas du plot que
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sur le haut. C’est peut-étre un effet de la gravité, les puces et le prisme étant montés
verticalement sur le banc SPR 1 utilisé pour cette expérience. Cette expérience valide
doncle protocole de fonctionnalisation par la cystéamine et I'immobilisation d’anticorps
biotinylés pour le piégeage de bactéries sur un capteur SPR.

C. Stabilité de la fonctionnalisation de surface a un champ électrique
alternatif

Le Chapitre 2 nous a montré que l'application d’'un champ électrique a un film d’or
pouvait dans certaines conditions modifier le signal SPR de celui-ci, en créant des
réactions d’oxydo-réduction a la surface du métal notamment. Dans le cas d'un film d’or
fonctionnalisé chimiquement pour adhérer spécifiquement a un type de cible, le métal
n’est pas directement en contact avec le milieu. En effet, une couche de molécules auto-
assemblées est adsorbée sur le métal. Il n’est pas exclu que 'application d’'un champ
électrique sur cette couche puisse modifier la conformation voire I'’endommager. Si cela
se produisait, les sondes pourraient étre arrachées de la surface, et les bactéries
empéchées d’adhérer. De plus, le signal SPR mesuré pourrait alors correspondre a un
phénomeéne de surface dii au champ électrique, et non a une arrivée de bactéries sur
'électrode.

Pour déterminer si un champ électrique peut affecter la variation de réflectivité sur une
électrode fonctionnalisée chimiquement, le signal SPR mesuré sur une électrode
fonctionnalisé est soustrait au signal SPR mesuré sur une zone de référence, ou aucun
champ électrique n’est appliqué. Le résultat obtenu est représenté en Figure 5-9. Lors
de cette expérience, aucune tension n’est appliquée entre zéro et 250 secondes. Puis un
champ électrique est imposé sur les électrodes. La tension est d’abord réglée a 1 Vpp,
puis augmentée a 3 Vpp et enfin 7 Vpp. La différence entre les deux signaux mesureés ne

108



Application a la détection de bactéries

dépasse pas 0,1 % de variation de réflectivité, ce qui est dans le bruit de la mesure
compte tenu des performances du systéme utilisé.
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Figure 5-9 : Comparaison des signaux sur une zone de référence
sans champ électrique, et une électrode sur laquelle est appliqué
un signal sinuoidal de fréquence 1kHz et de différentes amplitudes

D. Détection de e.coli sur une biopuce fonctionnalisée avec transport
de masse

Le protocole de fonctionnalisation de surface présenté au paragraphe précédent
appliqué sur des électrodes d’or nous permet, en choisissant bien I’anticorps déposé, de
piéger sélectivement des bactéries sur ces électrodes. Dans cette expérience, seule une
partie des électrodes a été fonctionnalisée avec des anti corps anti e.coli. Sur I'image SPR
TM des électrodes utilisées dans cette expérience représentée sur la Figure 5-104, les
zones ou sont accrochés les anticorps sont plus claires. Pour évaluer l'efficacité du
transport de masse, une solution de bactéries e.coli a une concentration de 103
bactéries/mL est injectée dans la cellule fluidique. Dans cette expérience, aucun flux
n’est appliqué autre que le flux de ringage. Une tension de 7 Vpp a une fréquence de 1
kHz est appliquée sur des électrodes de largeur 120 pm. Le signal obtenu sur la partie
fonctionnalisée des électrodes est ensuite comparé avec celui de la partie non
fonctionnalisée. Du a la faible concentration en bactéries et donc du faible nombre de
bactéries présentes sur une électrode apres piégeage, le signal est moyenné sur
I'ensemble des électrodes. Apres rincage, seules les bactéries ayant formé des liaisons
avec l'anticorps restent a la surface de I'électrode, et sont donc détectées. Le signal
mesuré sur chaque partie des électrodes est représenté en Figure 5-10B.
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Figure 5-10A : Image SPR TM des électrodes avec la partie gauche fonctionnalisée avec des
anticorps anti e.coli. B: Signal SPR mesuré sur une électrode fonctionnalisée avec des
anticorps anti e.coli (en noir) et sur une électrode non fonctionnalisée (en rouge).

Lors du ringage, une partie des bactéries qui étaient présentes sur les électrodes
fonctionnalisées n'y reste pas piégée, comme la montre la chute du signal sur la courbe
noire a 120 s. Apres ringage, la variation de réflectivité sur la partie fonctionnalisée des
électrodes est de l'ordre de 0,45%, et reste stable. Sur la partie des électrodes non
fonctionnalisée, la variation de réflectivité mesurée est de 0,1 %, ce qui est faible en
comparaison des électrodes avec anti e.coli, mais non nul. Ceci tend a indiquer une faible
adsorption non-spécifique des bactéries e.coli sur la partie fonctionnalisée.

E. Conclusion

Ce chapitre est consacré a la détection de bactéries de type e.coli dans de I'eau DI. Dans
un premier temps, nous avons montré que les effets électrocinétiques induits par un
champ électrique alternatif produit par des électrodes face-a-face permet de concentrer
sur ces électrodes des bactéries dans de I’eau DI. La concentration de bactéries sur la
zone centrale des électrodes montre que les effets électro-osmotiques prédominent par
rapport a la force de diélectrophorese. En effet, tres peu de bactéries restent piégées sur
le bord des électrodes, et l'essentiel des bactéries est entrainé vers le centre des
électrodes par le flux électro-osmotique. Un protocole de fonctionnalisation de surface
par cystéamine a été utilisé et appliqué sur les électrodes d’or afin de détecter
sélectivement des bactéries de type e.coli. Ce protocole de fonctionnalisation de surface
nous a permis d'immobiliser des sondes biotinylées (dans ce cas-ci des anticorps anti
e.coli) sur la surface des électrodes. Dans l'eau seule, I'application d’'un potentiel
alternatif de 1 Vpp a 7 Vpp a des électrodes fonctionnalisées n’a pas induit de variations
dans le signal SPR mesuré, ce qui indique que le champ électrique n’a pas dégradé les
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sondes en surface. Enfin, nous avons testé le prototype de biocapteur SPR développé
dans ce manuscrit pour la détection sélective de bactéries de type e.coli dans de ’eau DI.
Nous avons injecté dans la cellule fluidique du banc SPR des bactéries e.coli a une
concentration de 103 cellules/mL. Ces bactéries ont été piégées sur les électrodes grace
au flux électro-osmotique principalement, puis détectées avec succes par imagerie SPR.
Ces expériences ont montré que, grace aux effets électrocinétiques implantés sur un
capteur SPR, il est possible de détecter des bactéries a une concentration deux ordres
de grandeur plus faible que celle détectable par un capteur SPR classique sans transport
de masse. Pour compléter les résultats obtenus dans ce chapitre, plusieurs expériences
sont nécessaires, en particulier des tests de spécificité basés sur I'’emploi de plusieurs
anticorps, et d’'un milieu liquide contenant plusieurs types de bactéries.
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Chapitre 6. Conclusions et perspectives

A. Conclusion générale

Les biocapteurs a résonance de plasmon de surface sont des biocapteurs optiques qui
reposent sur la propagation d'un mode électromagnétique a l'interface entre un film
meétallique et un milieu diélectrique dans lequel sont présentes des espéces cibles que
I'on cherche a détecter et quantifier. La profondeur de pénétration de l'onde
évanescente (ou « portée » du capteur) qui se propage a l'interface métal/diélectrique
est de 'ordre de la centaine de nanometres. Ainsi, tout objet (biomolécule, bactérie...)
qui se trouve dans la portée du capteur sera détecté. Pour obtenir une détection
spécifique a un certain type de cible, une fonctionnalisation de surface chimique est
nécessaire. Grace a la fonctionnalisation de surface, des sondes (anticorps,
oligonucléotides...) qui forment des interactions faibles avec les cibles sont
immobilisées sur la surface du capteur SPR. Ainsi, seules les especes cibles adherent a
la surface du capteur et sont détectées. La principale limite de ce type de capteur est le
temps de diffusion des especes-cibles vers la surface de détection. Lorsque les especes
cibles sont faiblement concentrées, leur temps de diffusion jusqu’au capteur SPR peut
étre extrémement long, ce qui limite la sensibilité du capteur. Pour résoudre ce
probléme, nous proposons d’agir sur le transport de masse des especes-cibles vers le
capteur. Au Chapitre 1, nous avons présenté différentes techniques qui permettent de
contrdler le transport des especes chimiques ou biologiques dans le cadre de la bio-
détection. Parmi ces techniques, la diélectrophorese et I'électro-osmose en courant
alternatif se révelent particulierement adaptées a l'intégration sur un capteur SPR. En
effet, les électrodes nécessaires a la production d’'un champ électrique non uniforme
peuvent directement étre gravées dans le film métallique qui sert de capteur SPR. Les
électrodes sont a la fois un module de transport de masse et un détecteur.

Le développement d'une biopuce combinant les technologies de DEP et ACEO ainsi que
la détection SPR passe premierement par une compréhension approfondie des
phénomenes qui rentrent en jeu lors du transport de masse via un modele numérique.
Les simulations réalisées avec le logiciel COMSOL ont permis dans un premier temps de
calculer l'intensité des forces de DEP et d’ACEO en tout point de la chambre fluidique.
Pour modéliser '’ACEO, nous avons adapté un modele numérique proposé par Green et
al. qui permet de calculer la vitesse de glissement de la couche diffuse sur les électrodes
quelle que soit la géométrie utilisée, en résolvant numériquement I’équation de Laplace
sur ces électrodes. Ensuite, les forces exercées sur des particules ayant les mémes
propriétés électriques que des bactéries ont été calculées. Ces calculs ont permis de
simuler la trajectoire de particules circulant au-dessus des électrodes, sous 'effet des
phénomenes électrocinétiques induits par le champ électrique non uniforme. Ils ont
également permis de quantifier le nombre particules piégées sur les électrodes, et donc
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d’évaluer l'efficacité de plusieurs configurations d’électrodes différentes. Il est ressorti
que pour un design d’électrodes face-a-face, la force de diélectrophorese et la force de
trainée induite par le flux électro-osmotique sont plus importantes que dans une
configuration interdigitée. Cela se traduit par une plus grande efficacité de piégeage de
particules pour la configuration face-a-face. L’espacement inter-électrode est aussi un
point important a maitriser lors de la conception du capteur. En effet, si celles-ci sont
trop rapprochées, il en résulte une baisse du nombre de particules piégées par électrode
du fait du chevauchement du volume de capture des électrodes. De plus, les simulations
réalisées suggerent qu’un léger flux entrant permet de renouveler la solution en espece-
cibles, et donc d’augmenter le nombre de particules piégées sur les électrodes.

Dans le troisiéme chapitre, nous avons décrit la fabrication d’'un prototype de capteur
SPR en intégrant des effets de diélectrophorese et d’électro-osmose. La fabrication
d’électrodes a été faite par photolithographie suivie d'une gravure chimique. Des
masques en acétate ont été utilisés. Ce type de masque est peu onéreux, ce qui permet
un prototypage rapide de différentes configurations d’électrodes. Pour prouver
I'efficacité de la DEP intégrée sur ce type de capteur, nous avons dans un premier temps
observé le comportement de billes fluorescentes en suspension dans de '’eau DI sous
I'effet d’'un champ électrique créé par des électrodes interdigitées. Cette expérience
nous a permis de vérifier les résultats de simulation qui prédisaient un flux électro-
osmotique maximal autour de 1 kHz. Pour déterminer le facteur de correction appliqué
a la vitesse de glissement de I’électro-osmose sur les électrodes, nous avons développé
un systeme qui permet de visualiser de c6té les effets électrocinétiques dans toute la
hauteur du canal fluidique. Le suivi de particules a partir d'images enregistrées par
caméra rapide nous a permis de déduire la vitesse des particules en tout point du canal
microfluidique, et donc de déterminer le facteur de correction en comparant ces
résultats expérimentaux aux simulations. Les simulations du Chapitre 3 nous ont
suggéré l'utilisation d’électrodes face-a-face plutot que interdigitées pour une efficacité
maximale de piégeage de particules. Nous avons donc fabriqué ce type d’électrodes puis
étudié la réponse SPR apres activation du transport de masse en fonction de différentes
concentrations de billes dans la solution testée. Apres application du potentiel sur les
électrodes, une forte augmentation du signal SPR est observée. Le signal atteint un
plateau, dont la valeur est proportionnelle a la concentration de billes présentes dans la
cellule fluidique.

L’un des principaux objectifs de ce projet de thése était de démontrer l'efficacité du
transport de masse actif pour I'amélioration des performances des capteurs SPR pour la
détection d’objets biologiques. Un prototype d’électrodes face-a-face mettant a profit la
diélectrophorese négative pour le piégeage et la détection de cellules eucaryotes a été
développé. Ces premieres expériences avec des objets biologiques nous ont permis de
concentrer des cellules HEK293 dans des zones de minimum de champ électrique, puis
d’observer un signal SPR correspondant a l'arrivée de ces cellules dans la zone de
détection. Nous avons étendu ces observations aux bactéries de type e.coli, avec une
configuration d’électrodes différente comportant des électrodes face-a-face et une
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fréquence favorisant la diélectrophorese positive et I’électro-osmose. Ces phénomenes
électrocinétiques permettent de concentrer au centre d’électrodes rectangulaires les
bactéries, puis de les détecter par imagerie SPR. La sélectivité du capteur a des cibles
bactériennes de type e.coli a été démontrée grace a I'immobilisation d’anticorps anti
e.coli a a la surface des électrodes. Ces anticorps ont été fixés grace a un protocole de
fonctionnalisation de surface basé sur des thiols (cystéamine). Les électrodes
fonctionnalisées se sont révélées efficace pour la détection de bactéries dans de I’eau DI
a une concentration de 103 cellules/mL. Les prototypes de capteurs SPR intégrant des
électrodes développées dans ce projet sont facilement adaptables aux banc SPR
commerciaux. La seule nécessité au niveau de l'instrument est de rajouter des
connectiques électriques pour pouvoir appliquer un potentiel alternatif aux électrodes.
Nous espérons que le transport de masse actif intégré sur les capteurs plasmoniques
ouvrira ensuite de nouveaux domaines d’application aux puces SPR en atteignant des
niveaux de détection qui n’étaient jusqu’alors pas accessibles a ce type de capteurs,
comme la détection directe de bactéries dans de I’eau potable.

Ce projet a abouti a un prototype de biopuce SPR aux performances améliorées grace a
un module de transport de masse facile a implanter sur les biocapteurs existants. Ce
travail est le fruit de la collaboration de deux laboratoires avec une expertise en
microfluidique (le laboratoire Ampere a Lyon) et une expertise en plasmonique (le LN2
a Sherbrooke). L’éloignement géographique des laboratoires et le contexte international
génere des défis organisationnels mais permet aussi une émulation scientifique forte.
Les communications scientifiques (articles et communications dans des conférences)
liées a ce travail sont listées en Annexe 8.

B. Perspectives
1. Détection de bactéries de type Dickeya

Les bactéries phytopathogenes telles que celles du genre Dickeya [147] sont
responsables de maladies bactériennes chez les végétaux, dont l'impact économique
peut étre tres important pour certaines cultures. Elles sont notamment a l'origine de la
maladie de la « pourriture molle » engendrant des pertes de récoltes importantes (mais,
riz, pomme de terre, etc.). L'émergence d'especes virulentes dans les cultures de
pommes de terre entraine un manque a gagner estimé a 2 millions d'euros par an en
France. Dans ce contexte, il est essentiel de développer des outils d’étude du
comportement bactérien et des méthodes de détection de pathogenes a la fois rapides
et efficaces.

Pour répondre a cette problématique, nous proposons d’étendre les travaux présentés

dans ce manuscrit a la détection de bactéries de type Dickeya. Ainsi, un appel a projet
local a été remporté dans ce sens, en collaboration avec le laboratoire MAP
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(Microbiologie, Adaptation et Pathogénie) rattaché a 'université Lyon 1. Des anticorps
spécifiques a cette famille de bactéries ont été développés par le laboratoire MAP, et une
souche bactérienne est actuellement en culture au laboratoire Ampeére. Des travaux
futurs devraient permettre d’adapter le protocole développé au chapitre précédent pour
la détection de dickeya dans des échantillons d’eau, sans culture bactérienne préalable.
L’équipe de Tameh et al. présente un biocapteur basé sur I'impédancemétrie capable de
détecter des bactéries phytopathogénes dans de I'eau a une concentration de 104
CFU/mL [148]. Les travaux présentés dans le chapitre précédent suggerent qu'’il serait
possible d’améliorer cette limite de détection d’au moins un ordre de grandeur.

2. Points d’amélioration du capteur fabriqué

a) Reproductibilité de la fonctionnalisation de surface

La fabrication d'un capteur SPR combinant des électrodes ainsi qu’'une chimie de surface
nous a montré que I'étape de fonctionnalisation de surface par la cystéamine a été la
plus limitante dans nos expériences. En effet, la réussite du protocole dépend
énormément de I'état de surface du dépot métallique, ainsi que de nombreux autres
parametres expérimentaux (état de conservation des produits en particulier leur
humidité, température...). L’Annexe 7 montre la comparaison de |'efficacité du protocole
de fonctionnalisation par cystéamine sur des dép6ts métalliques effectués a I'Université
de Sherbrooke et sur des dépots effectués par I'entreprise Schott (habituellement
utilisés lors des expériences de SPR a I'lOGS). Une différence de signal SPR de 'ordre de
35 % est observée entre les dépots testés, ce qui souligne I'importance de la qualité du
substrat et de I’évaporation.

Bien mafitrisé a I'lOGS, le protocole de fonctionnalisation de surface par la cystéamine
ne s’est pas montré pleinement satisfaisant au niveau de la reproductibilité lorsqu’il a
été réalisé dans d’autres laboratoires. Dans ce manuscrit, seul ce protocole a été
présenté pour la détection sélective de bactéries par SPR. Pour le futur projet
concernant la détection de bactéries phytopathogenes dans I’eau, nous envisageons
d’utiliser le protocole de fonctionnalisation par BSA-biotine, qui comporte moins
d’étapes de chimies donc moins de sources d’erreurs. Malgré l'adsorption non-
spécifique de bactéries en dehors des électrodes, cette méthode reste intéressante pour
I'obtention de résultats préliminaires du fait de sa rapidité et sa simplicité de mise en
place.

b) Régénération du capteur

La capture de bactéries sur des anticorps liés chimiquement a la surface des électrodes
est irréversible. Les bactéries restent accrochées méme si le débit de flux de ringage est
augmenté, ce qui fait que le capteur est a usage unique. Il serait donc intéressant de
déterminer des conditions (pH, température...) dans lesquelles la liaison anticorps-
bactérie puisse étre rompue pour permettre aux bactéries de se détacher sans
endommager les sondes, et donc d’obtenir un capteur réutilisable.
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3. Détection de bactéries dans des milieux complexes

Les travaux présentés dans ce manuscrit présentent le piégeage et la détection de
bactéries dans de I'’eau DI, trés peu conductrice. Pouvoir piéger et détecter des bactéries
dans tout type de milieu permettrait d’étendre les applications des capteurs SPR avec
transport de masse par DEP et ACEO [149]. Or, les milieux biologiques ont souvent des
conductivités élevées. Les effets diélectrophorétique (sens et intensité de la force) sont
fortement affectés par la conductivité du milieu, comme le montre le facteur de Clausius-
Mossotti calculé pour différentes conductivités en Figure 6-1A.
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Figure 6-1A: Facteur de Clausius-Mossotti calculé a 1 kHz pour des bactéries de type e.coli pour
différentes conductivités du milieu. B : Vitesse électroosmotique sur le bord d’électrodes de 100 um
espécées de 100 um calculée pour différentes conductivités [104]

A l'inverse de la diélectrophorése positive, la diélectrophorése négative est favorisée
par les milieux conducteurs. Pour piéger des bactéries dans ce type de milieu, on
pourrait envisager d’utiliser la diélectrophorese négative pour repousser les bactéries
sur des zones d'or isolées comme décrit au Chapitre 4 pour le cas de cellules eucaryotes.

Concernant I'électro-osmose, une augmentation de la conductivité du milieu meéne a un
décalage vers les hautes fréquences de la fréquence correspondant a une vitesse de
glissement sur les électrodes optimales (Figure 6-1B). Pour une conductivité de 0,1 S/m,
cette fréquence optimale est de plusieurs dizaines de kHz, contre 1 kHz pour de I’eau DI
(conductivité de 'ordre du pS/m). Cependant, les valeurs présentées en Figure 6-1B
sont des valeurs calculées théoriquement d’aprés le modele présenté au Chapitre 3. Or,
il a été observé expérimentalement qu'augmenter la conductivité du milieu diminuait
fortement la vitesse électro-osmotique. Lorsqu’un milieu est conducteur, I'épaisseur de
la couche diffuse devient fine par rapport a celle de la couche de Stern. La chute de
potentiel a donc lieu majoritairement dans la couche de Stern. Or la vitesse électro-
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osmotique dépend de la densité de charges libres dans la couche diffuse, qui dépend de
la chute de potentiel dans cette couche diffuse. Par conséquent, augmenter la
conductivité d'une solution diminue la vitesse sur les électrodes.

De plus, les hautes conductivités favorisent le flux électrothermique. Ce flux intervient
a des fréquences élevées (plus de 100 kHz), compatibles avec la diélectrophorese
négative pour des bactéries. De plus, les vortex de fluide induits par flux
électrothermique sont dirigés du centre de I’électrode vers I'extérieur, repoussant les
particules des électrodes. Ceci est donc compatible avec la configuration d’électrodes
pour la diélectrophorése négative utilisées au Chapitre 4 pour les cellules eucaryotes,
avec une zone d’or non polarisée sur laquelle la détection SPR est faite. Pour piéger des
bactéries dans des milieux complexes, il est donc envisageable d’utiliser la
diélectrophorése négative et le flux électrothermique comme méthode de transport de
masse sur un capteur plasmonique.

4. Fonctionnalisation de surface assistée par diélectrophorese

Au Chapitre 1, nous avons vu que la qualité de la fonctionnalisation de surface est un des
point clés pour une détection sensible et spécifiques d’especes chimiques ou
biologiques. En particulier, un taux de couverture élevé de sondes sur la surface sensible
du capteur garantit un nombre élevé de cibles capturées, donc une sensibilité optimale
pour le biocapteur. Les effets d’'un champ électrique sur la fonctionnalisation chimique
de films métalliques ont été peu étudiés. Un article récent suggere que l'utilisation d’'un
champ électrique continu permet de contrdler I'orientation de sondes sur une surface
[150]. De plus, la capture d’anticorps par diélectrophorese sur des électrodes est
possible, en utilisant des fréquences supérieurs a 100 kHz [151]. Cependant, la
diélectrophorese est une force de courte portée, dont I'intensité diminue avec la taille
des objets cibles. Il serait donc plus intéressant d’utiliser le flux électro-osmotique pour
immobiliser un plus grand nombre de sondes sur la surface des électrodes. Les effets
combinés de diélectrophorese et d’électro-osmose ont permis de piéger sur des
électrodes des molécules de BSA [99]. Si des molécules de BSA peuvent étre piégées, cela
signifie qu'’il est potentiellement possible de piéger d’autres molécules utilisées comme
sondes lors des étapes de fonctionnalisation de surface comme des anticorps par
exemple. Cela permettrait d’atteindre une haute densité de cibles sur la surface de
'électrode, et ainsi gagner en sensibilité. Pour vérifier cette hypothese, nous avons
réalisé le protocole de fonctionnalisation de surface décrit en Figure 5-7 jusqu’a I'étape
numéro 3. Ensuite, le substrat fonctionnalisé est installé dans le banc optique
commercial Horiba, et un léger flux de 10 pL/min est appliqué. Les connexions
électriques sont effectuées en configuration interdigitée, car ce banc optique ne permet
pas l'utilisation d’'une contre-électrode plane en haut de la cellule fluidique. Le signal
SPR mesuré sur des électrodes et sur une zone sans champ électrique est représenté en
Figure 6-2. Une solution d’eau DI contenant des anticorps biotinylés a une concentration
de 1 uM est injectée, puis une tension de 5 Vyp est appliquée entre les électrodes. Apres
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rincage a I'’eau DI, une variation de la réflectivité de 3 % est observée sur les électrodes,
alors que cette variation n’est que de 0,2 % sur la zone sans champ électrique.
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Figure 6-2 : Comparaison su signal SPR mesuré avec champ électrique (en noir) et sans champ
électrique (en rouge) apres injection d’anticorps biotinylés sur une lame

Ces résultats préliminaires suggerent que le brassage électro-osmotique ainsi que la
force de diélectrophorése permettent d’augmenter la densité de sondes sur une
électrode, et donc d’obtenir une meilleure sensibilité lors de la détection de cibles. De
plus, I'imagerie SPR des électrodes permet de visualiser en temps réel 'accroche des
sondes sur la surface métallique, et donc d’évaluer I'homogénéité de 1la
fonctionnalisation sur surface, ainsi que la densité de sondes déposées. Des expériences
complémentaires sont nécessaires pour confirmer ce résultat et mieux comprendre la

contribution de chaque effet (DEP et ACEO) dans l'immobilisation de sondes sur un
substrat fonctionnalisé.
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5. Intégration des effets électrocinétiques sur des substrats
nanostructurés

Dans ce manuscrit, nous avons uniquement travaillé avec des plasmons de surface
propagatifs, c’est-a-dire que les structures d’or utilisées comme électrodes ont une taille
largement supérieure ( = 100 um) a la longueur de propagation du mode plasmonique
de surface (= 10 um). Dans ces conditions, le mode plasmonique se propage a l'interface
entre un métal et un diélectrique. Si la dimension des structures d’or est de I'ordre de la
longueur d’onde de la lumiere incidente, le plasmon est dit localisé [3], [5]. Un plasmon
localisé est une oscillation stationnaire des charges de surface d’'une nanoparticule
métallique. De nombreuses études mettent aujourd’hui en avant l'utilisation de
plasmons localisés via des nano-particules métalliques car d'un point de vue
instrumental, ce type d’expérience ne nécessite pas de montage optique complexe, et
offre donc plus de possibilité de miniaturisation. En effet, les plasmons localisés ne
nécessitent pas de prisme et peuvent étre excités par une lumiére se propageant en
espace libre, sans angle préférentiel. De plus, la force de diélectrophorese dépend du
gradient du champ électrique. Or celui-ci augmente si la taille des électrodes diminue,
permettant de capturer des objets de petite taille comme des molécules. Combiné a une
fonctionnalisation de surface assistée par diélectrophorese et électro-osmose présentée
au paragraphe précédent, un tel dispositif (présenté en Figure 6-3) pourrait attirer vers
les zones de fort champ électrique a la fois les sondes (les anticorps) et les espéces cibles.

Il est aussi envisageable d’utiliser 'augmentation locale de champ électrique due a la
présence d'un plasmon pour a la fois piéger et détecter des molécules [92], [152], [153].
L’excitation d'un plasmon localisé peut étre réalisée sur un substrat nano-structuré, ou
bien sur des nano-particules métalliques [154]. Ajouter des effets électrocinétiques
pour favoriser le brassage des especes cibles avec les nano-particules pourrait

Objet-cible attiré par DEP

y

\"fﬁf]; " \ ) ifffi/ @
>// \\< Y/ \\< >// \\< Anti-corps fixé par DEP
Maximum de champ électrique

Figure 6-3 : nano-structures d’or permettant a la fois le piégeage de sondes (anticorps) par DEP,
et le piégeage ainsi que la détection de cibles sur les zones de fort champ électrique.

contribuer a une détection plus rapide et plus sensible.
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Chapitre 7. Annexes

Annexe 1 : Liste des entreprises commercialisant des capteurs SPR

Entreprise Domaine d’expertise Coordonnées
BioNavis Science des matériaux http://www.bionavis.com
Sciences de la vie BioNavis Ltd, Hermiankatu 6-8 H
33720 Tampere
Finland
iClueBio Détection de nanomatériaux, | http://www.icluebio.com
protéines, ADN, diagnostic du cancer | 1204, Ace High-end 1-cha, 5, Digital-ro 26-gil,
(en développement) Guro-gu, Seoul, South Korea
Nicoya Recherche pharmacologique, | https://nicoyalife.com/
Lifesciences intéraction protéine/anticorps 226-283 Duke St West
Kitchener, ON, Canada
N2H 3X7
Biosensing Sciences de la vie, électrochimie, | http://biosensingusa.com/
Intrument environnement 1007 E. Warner Road, Suite 102, Tempe, AZ
85284, USA
Bioptix Recherche pharmacologique, | http://www.bioptixanalytical.com
intéraction protéine/anticorps
Creative Peptides | Service de SPRI https://www.creative-peptides.com

45-16 Ramsey Road, Shirley, NY 11967, USA

Reichert Recherche pharmacologique, analyse | https://www.reichertspr.com

technologies cellulaire

Creoptix sensors Recherche pharmacologique https://www.creoptix.com
Einsiedlerstrasse 34
CH-8820 Wédenswil
Switzerland

Horiba

SPR], intéraction moléculaire

www.horiba.com

Affinité
Instruments

Bancs SPR compacts et abordables

https://affiniteinstruments.com/
Montréal
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Annexe 2 : Paramétres des simulations COMSOL

Parametres utilisés pour le calcul du facteur CM (pour des bactéries)

Conductivité du milieu 5,5.10¢S/m
Permittivité relative du milieu 78
Diamétre de la particule 1 um
Conductivité cytoplasme 0,48S/m
Permittivité cytoplasme 49,8 SMm
Epaisseur de la membrane 8 nm
Conductivité de la membrane 2,59.104S/m
Permittivité de la membrane 9,8
Epaisseur de la paroi 50 nm
Conductivité de la paroi 0,058 S/m
Permittivité de la paroi 78
Parametres électriques
Potentiel appliqué aux électrodes 5V
Fréquence du champ électrique 1 kHz
Epaisseur de la double couche électrique 1 um

Maillage

Taille minimale d’élément sur les électrodes : 5nm. Taille maximale : 0,1 um.
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Figure 7-1 : Maillage triangulaire libre utilisé pour les simulations du Chapitre 3.
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Annexe 3 : Fabrication des électrodes

Nettoyage des substrats de verre

e Leslames Fisher Premium 75 mm*25 mm (Fisher Scientific) sont pongées 5
min dans un bain bain a ultrasons d’isopropanol (5 min), dans un bain
d’acétone (5 min) puis rincées a I’eau ultrapure

e Elles sont ensuite plongées dans une solution Piranha (H202/H2S04 1 :2)

pendant 10 min, puis rincées abondamment a I’eau ultrapure

Evaporation

Les dépots métalliques sont faits par I’équipe technique de la salle blanche du 3iT,
sur un évaporateur Edwards (canon a électrons).

e Une couche d’accroche de 3 nm de chrome est déposée a uen vitesse de 0,1
nm/s
e Une couche d’or de 50 nm d’épaisseur est déposée a une vitesse de 0,3 nm/s

Photolithographie

Les étapes de la photolithographie pour la formation des électrodes sont les
suivantes :

e Spin coating résine AZ5214 (Michrochemicals) pendant 30 secondes, a 1500
tours/minute

e Recuit 110 °C, 1 min 30

e Exposition aux UV avec le masque, 4 secondes

e Développement 1 minute dans un bain d’AZ MIF 326 (Michrochemicals)

Gravure humide

e Les échantillons sont plongés dans un bain de Gold Etchant standard (sigma
aldrich pendant 30 secondes

e Puis dans un bain de Chromium Etchant pendant 5 secondes.

e Rincage eau ultrapure

e Enfin, les échantillons sont passés dans un bain d’acétone aux ultrasons
pendant 5 min, puis rincés a I’eau ultrapure et séchés sous flux d’azote.
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Annexe 4 : Protocole de culture cellulaire : cellules HEK293

Culture cellulaire

Les cellules sont cultivées dans un incubateur a 37°C et 5% de COz, dans un milieu
de DMEM (Dulbecco’s modified Eagle’s Medium) contenant :

-10% de sérum de veau feetal
-100 pg/mL de streptomycine

-100 unités/mL de peniciline.

Préparation des échantillons avant les expériences SPR-DEP

Avant chaque expérience, les cellules sont détachées avec une solution de PBS
contenant 0.05% de trypsine et 0.02% d’EDTA.

Ensuite, les cellules sont centrifugées, puis re-suspendues dans un milieu peu
conducteur fait d’eau DI, de 8,5% de sucrose et de de 0.3% de dextrose pour
respecter les conditions d’osmolarité.
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Annexe 5 : Protocole culture bactérienne

Conservation des bactéries

Les bactéries sont des bactéries e.coli de souche NEB 5-a. Elles sont conservées dans
un mélange 50 % LB-Broth (ThermoFisher) et 50 % glycérol a -80 °C

Culture bactérienne et préparation des échantillons

Les bactéries sont cultivées en milieu liquide (LB Broth) avec 100 pg/mL
d’ampiciline, a 37 °C pendant 24 heures.

Pour la préparation des expériences de DEP et ACEO, une partie du milieu contenant
les bactéries est centrifugée. Apres retrait du surnageant, les bactéries sont re-
suspendues dans de I'eau DI. Une deuxieme étape de centrifugation est effectuée
pour rincer une nouvelle fois les bactéries. Ensuite, les bactéries sont diluées a la
concentration voulue dans de I'’eau DI.
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Annexe 6 : Protocole de fabrication des canaux en PDMS

Fabrication du moule

Les étapes suivantes décrivent la formation du moule d’un canal sur une lame de
verre.

e Le dessin des canaux est dans un premier temps imprimé sur un masque en
acétate. Un film sec photosensible (Laminar™ E92200 dry film) est laminé
sur une lame de microscope en verre de 75*25 mm. Ce film a une épaisseur
de 50 pm.

e Lalame deverre etle film sont exposés aux UV pendant 10 secondes a travers
le masque.

e Puis, un recuit de 3 minutes a 100 °C est effectué

e Le développement se fait par immersion dans une solution aqueuse de
carbonate de calcium a une concentration de 0,85% (m/m)

Fabrication du PDMS

e L’élastomere de silicone (Sylgard 184, sigma-aldrich) et 'agent réticulant
sont mélangés dans des proportions 90% et 10%.

e Pour enlever les bulles, le PDMS est transféré dans un tube de 50 mL et
centrifugé a 2400 tours/minute pendant 5 minutes

e Le PDMS est ensuite coulé sur le moule fabriqué précédemment, et cuit a
80°C pendant 2 heures

Fabrication des canaux

e Le PDMS durci est décollé du moule

e Une entrée et une sortie sont percées dans le PDMS a chaque extrémité des
canaux moulés

¢ Unelame de verre propre ainsi que le PDMS sont placés dans la chambre d’un
nettoyeur plasma, et exposés pendant 30 secondes a un plasma d’air.

e Dans les secondes qui suivent I’extraction du PDMS et de la lame de verre du
nettoyeur plasma, le PDMS et déposé sur la lame de verre. Le collage est
immédiat.

e Des tuyaux en Tygon sont connectés aux trous formant les entrées et sorties
des canaux, le tuyau d’entrée est connecté a une seringue montée sur un
pousse-seringue.
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Annexe 7 : Comparaison des substrats pour la fonctionnalisation de surface

Pour déterminer linfluence du substrat sur [lefficacité du protocole de
fonctionnalisation, deux substrats de différentes provenances ont été utilisés

e Un substrat habituellement utilisé par le LCF, ce sont des lames de verre
commercialisées par Schott, dont le dép6t d’or par évaporation a été réalisé
par la méme entreprise spécialement pour cette commande

e Un substrat de verre de marque Fisher, nettoyé puis dont le dép6t de chrome
(5nm) puis d’or (47 nm) ont été effectués dans la salle blanche du 3iT
(Université de Sherbrooke). Ce type de substrat a été utilisé dans toutes les
expériences présentées aux chapitres précédents

Des cibles d’oligonucléotides ont été immobilisées sur chaque substrat grace au
protocole de fonctionnalisation de surface par cystéamine présenté au Chapitre 4.
Deux séquences de cibles ayant différentes cinétiques d’interaction avec les sondes
sont injectées successivement, et le signal SPR sur chaque substrat est représenté
en Figure 7-2. Dans un premier temps, des sondes s’hybridant en bas de la séquence
sonde sont injectées lors d’'une étape de calibration durant les 10 premiéres
minutes. Ensuite, des cibles s’hybridant avec la partie haute de 1'oligonucléotide,
appelées WT, sont injectées entre 10 et 18 minutes. La différence de signal SPR
mesuré at = 16 minutes, apres hybridation des cibles WT est de 'ordre de 35 % plus
faible pour les dépots faits au 3iT a Sherbrooke.

0,7 -
——Sondes WT - LCF

0.6- —— Sondes WT - Sherbrooke Sondes WT

0,5+

0,4+

Calibration

AR (%)

0,34
0,2

0,1+

0,0 T T T T T T T T 1
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18

Temps (min)

Figure 7-2: Signal SPR mesuré sur deux échantillons différents
(fabrication Université de Sherbrooke en vert, fabrication par Schott
en rouge) lors de l'injection d’'une séquence d’oligonucléotides de
calibration et d’une séquence de test
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Plusieurs facteurs peuvent expliquer cette importante différence. Le premier
facteur ne dépend pas de la chimie de surface, mais de la sensibilité du capteur SPR,
qui dépend de I'épaisseur d’or déposée. Les deux lames sont supposées avoir une
épaisseur de dépot d’or déposées de 50 nm, mais des variations sont possibles, selon
le protocole de dépot utilisé. Ensuite, pour de faibles épaisseurs d’or déposé, la
rugosité de base du substrat de verre se retrouve sur la rugosité du film métallique,
ce qui peut dégrader la qualité de la monocouche auto-assemblée de thiols sur l'or.
D’éventuelles impuretés dans I'or déposé peuvent également affecter la régularité
de cette couche. Différents types de défauts et leur influence sur la monocouche
auto-assemblée sont représentés en Figure 7-3.

/ islands | Exposed |

. Defects at chain at
Defects at gold Defects at SAM gold grain gold step
step edges crystal edges boundaries edges
—

Figure 7-3: Représentation schématique de différents défauts d’'une monocouche auto
assemblée de thiol sur une surface d’or (adapté de [155]), ainsi que des images en microscopie
a effet tunnel correspondant a ces défauts (adapté de [156])
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Annexe 8 : Liste des communications scientifiques

Articles dans des revues internationales (RI) a comité de lecture

[RI-1]

[RI-2]

M. Costella, Q. Avenas, M. Frénéa-Robin, J. Marchalot, J. Moreau, P.
Bevilacqua, P. Charette, and M. Canva. Electrophoresis, 2019, 40, 1417-1425,
Dielectrophoretic cell trapping for enhanced Surface Plasmon Resonance
Imaging Sensing.

Q. Avenas , ]. Moreau, M. Costella, A. Maalaoui, A. Souifi, P. Charette, ].
Marchalot, M. Frénéa-Robin, M. Canva, Electrophoresis, 2019, 40, 1426-1435,
Performance improvement of plasmonic sensors using a combination of AC
electrokinetic effects for (bio)target capture.

Proceedings

[P-1]

M. Costella, M. Frénéa-Robin, J. Marchalot, J. Moreau, O. Andreiev, P.
Charette, and M. Canva. Proc. SPIE. 11257, Plasmonics in Biology and Medicine
XVII, 2020, Surface Plasmon Resonance imaging enhanced by active mass
transport.

Communications dans des conférences internationales (CI) a comité de
lecture

[CI-1]

[CI-2]

[CI-3]

[CI-4]

[CI-5]

Communications orales (I'auteur orateur est souligné)

M. Costella, ]. Marchalot, M. Frénéa-Robin, ]. Moreau, O. Andreiev, P.
Charette, and M. Canva. Dielectrophoresis 2020, July 20-22, Flagstaff (USA).
Sensitive detection of bacteria with surface plasmon resonance imaging
enhanced with AC electrokinetic mass transport.

M. Costella, M. Frénéa-Robin, J. Marchalot, ]. Moreau, O. Andreiev, P.
Charette, and M. Canva. Photonics Europe, March 2020 Strasbourg (France).
Surface plasmon resonance imaging enhanced by dielectrophoresis and AC-
electroosmosis for rapid and label-free bacteria detection.

M. Costella, M. Frénéa-Robin, ]J. Marchalot, J. Moreau, O. Andreiev, P.
Charette, and M. Canva. SPIE BIOS, February 2020, San Francisco (USA).
Surface Plasmon Resonance imaging enhanced by active mass transport.

M. Costella, M. Frénéa-Robin, J. Marchalot, ]. Moreau, O. Andreiev, P.
Charette, and M. Canva. Photonics North, May 2019, Québec (Canada).
Surface Plasmon Resonance biosensors enhanced by active mass transport.

Présentations par affiche

0. Andreiev, M. Costella, M. Frénéa-Robin, J. Marchalot, A. Ramos, P.
Charette, J-P. Cloarec, M. Canva. Dielectrophoresis 2020, July 20-22, Flagstaff
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[CI-6]

[CI-7]

(USA). A study of optimal electrode design for electric field driven target
capture in SPR biosensors.

M. Costella, M. Frénéa-Robin, J. Marchalot, ]. Moreau, O. Andreiev, P.
Charette, and M. Canva, 23rd International Conference on Miniaturized
Systems for Chemistry and Life Sciences (uTAS 2019), October 2019, Bale
(Suisse). Surface plasmon resonance imaging enhanced by dielectrophoresis
and AC-electroosmosis.

M. Costella, Quentin Avenas, Marie Frénéa-Robin, Julien Marchalot, Paul
Charette and Michael Canva, Dielectophoresis 2018, July 2018, Surrey (UK).
Dielectrophoretic cell trapping for improved surface plasmon resonance
sensing. https://hal.archives-ouvertes.fr/hal-01945997.

Prix du meilleur poster

Participation a des colloques nationaux (CN)

[CN-1] M. Costella, Quentin Avenas, Marie Frénéa-Robin, Julien Marchalot, Paul

Charette and Michael Canva, Colloque du LN2, Avril 2018, Autrans (France).
Dielectrophoretic cell trapping for improved surface plasmon resonance
sensing.
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