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Résumé  
 

Les recherches menées autour des biocapteurs présentent aujourd’hui de nombreuses applications telles 

que le diagnostic de maladies infectieuses ou génétiques dans leurs phases précoces, le séquençage de 

matériel génétique, ou encore, la traçabilité de petites molécules d’intérêt (micropolluants 

environnementaux, composés organiques volatiles, toxines, pesticides, allergènes, etc.). Les progrès de 

la nanoélectronique concernant la miniaturisation et l'intégration des dispositifs favorisent depuis 

plusieurs années le développement des biocapteurs électrochimiques pour les performances de 

sensibilité, de rapidité d’analyse, de temps de réponse, et de multiplexage. 

Aujourd’hui, l’utilisation des biocapteurs à effet de champ (BioFETs), suscite l’intérêt croissant de la 

communauté scientifique pour une application de détection directe (sans marqueur optique), 

ultrasensible, et rapide des molécules d’intérêt.  

Parmi les transistors à effet de champ, les transistors à nanofils de silicium (de diamètre <50 nm) 

présentent l’avantage d’un rapport surface/volume élevé, les rendant particulièrement sensibles aux 

effets de charges en surface et donc bien adaptés aux besoins de détection directe, ultrasensible, 

quantitative, multiplexée et réalisée en temps réel. D’autres avantages propres aux transistors à effet de 

champ à nanofils portent sur leur adaptabilité à une production de masse suivant les procédés de 

fabrication « top-down », leur intégration facilitée au plus proche de systèmes électroniques de 

traitement de signal, et la stabilité de leurs propriétés électroniques dans la durée.  

Au cours de cette thèse, nous avons procédé au développement technologique de transistors BioFET à 

nanofils de silicium recouverts par une couche de 2 à 3 nm d’épaisseur de HfO2 en tant qu’oxyde de 

grille, et de dimensions très variées. Ces transistors ont été réalisés à l’échelle du substrat (Si sur isolant, 

SOI 200 mm) suivant des procédés de dépôts, de lithographies (DUV et e-beam) et de gravures. Notre 

puce mesure 22 mm × 22 mm. Chaque puce intègre plusieurs dispositifs avec différents motifs (nanofil 

unitaire, réseaux de nanofils, micro-ruban, motifs en ruches d’abeilles, nanofils sous forme de doigts 

inter-digités). Chaque étape de lithographie et de gravure est systématiquement contrôlée par des étapes 

de métrologie afin de connaître les dimensions des structures fabriquées.  

Après l’étape de fabrication, une première campagne de caractérisation électrique à sec nous a permis 

de valider le fonctionnement des dispositifs BioETs. Dans un second temps, nous avons évalué la 

sensibilité aux charges ioniques de nos dispositifs par une mesure de pH (potentiel hydrogène) de 

solutions tampons déposées directement dans les cavités microfluidiques des dispositifs, sur l’oxyde de 

grille HfO2. Cette sensibilité a été évaluée à ~60 mV/pH sur différentes structures de BioFET, 

conformément à la limite théorique de Nernst, et indépendamment des structures et des dimensions 

considérées. Dans un second mode de mesure dit « mode de mesure à double grille », nous avons pu 

augmenter la sensibilité à 1,57 V/pH grâce au couplage capacitif des deux grilles asymétriques 

positionnées en face avant et en face arrière de nos dispositifs.  

Après cette étape de mesure de pH, nous avons évalué deux protocoles de silanisation (aminosilane en 

phase vapeur ou epoxysilane en phase liquide) pour réaliser le greffage des molécules d’ADN sondes à 

la surface de l’oxyde de grille HfO2 de nos BioFETs. Ces protocoles ont été développés sur des substrats 

SiO2 plans et la qualité des couches de fonctionnalisation a été évaluée en imagerie de fluorescence, 

laquelle est réalisée après hybridation des séquences d’ADN sondes avec des séquences d’ADN cibles. 

La qualité de couche obtenue avec la fonctionnalisation utilisant l’epoxysilane a permis de s’affranchir 

des limitations observées dans le cas de la silanisation obtenue par l’aminosilane. L’utilisation d’un 

robot déposant de micro-volumes de molécules sondes a permis de faire un pas de plus vers 

l’automatisation de la fonctionnalisation de nos biocapteurs.  
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Après les étapes de greffage des sondes oligonucléotidiques et la réalisation d’essais d’hybridation avec 

des molécules d’ADN cibles concentrées à 2 µM, nous avons mesuré un décalage significatif de tension 

de seuil d’environ 200 mV entre des dispositifs greffés avec des molécules d’ADN sondes 

complémentaires aux cibles introduites, et d’autres dispositifs de structures identiques, greffées avec des 

molécules d’ADN sondes non complémentaires (« contrôles négatifs »).  

Nous avons également mené une preuve de concept de détection électronique de protéines en 

fonctionnalisant nos dispositifs avec un aptamère spécifique à la thrombine. L’introduction ou non de 

thrombine (2,7 µM) à la surface des dispositifs fonctionnalisés par les aptamères spécifiques à la 

thrombine a généré un décalage de tension de seuil d’environ 27 mV.  

Enfin, en prévision d’une détection multiplexée, nous avons dessiné et fabriqué une première version 

d’un système microfluidique composé de plusieurs canaux permettant l’acheminement de différents 

électrolytes à la surface de la puce.  

Les perspectives de ces travaux de thèse s’inscrivent dans la démonstration du plein potentiel de nos 

biocapteurs en développant davantage les trois axes majeurs suivants : 

1. Développement d’un système microfluidique avancé capable de gérer la préparation et 

l’acheminement de faibles volumes d’échantillons vers les BioFETs. 

2. Intégration des puces auprès d’un système de mesure et de traitement de signal (filtrage, 

amplification, communication, etc.).  

3. Sensibilité de détection avec identification des limites de détection atteignables. D’autres 

structures à nanofils de Si développées dans nos laboratoires, tels que les nanofils suspendus 

et superposés, pourraient nous permettre d’aller au-delà des limites de détection actuelles.  

L’intégration de lignes métalliques servant d’électrodes de référence, directement gravées sur les puces, 

au voisinage des transistors, est également une piste en cours de réflexion pour la miniaturisation et 

l’instrumentalisation des puces.  

Mots clefs : Biocapteur, ISFET, BioFET, pH, ADN, Thrombine, Silanisation, Diagnostic. 

Key words: Biosensor, ISFET, BioFET, pH, ADN, Silicon, Thrombin, Silanization, Diagnosis. 
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1. Chapitre 1 : Introduction  
 

1.1. Contexte, intérêt et enjeux  
 

Il s’est produit au cours des deux dernières décennies un essor industriel notable autour des biocapteurs. 

Cet essor tient son origine de l’avancée et de la maturité des micro-technologies en électronique 1 et de 

la micro-fabrication, ayant entre autre, ouvert la voie à la miniaturisation des robots d’analyse et au 

développement de nouvelles architectures visant à l’optimisation des moyens de diagnostic 2–4. 

Les biocapteurs 5 sont des instruments de diagnostic compacts et portatifs, utilisés pour détecter des 

traces de molécules d’intérêt dans de faibles volumes d’échantillons chimiques ou biologiques. Ces 

outils ont été conçus pour pouvoir analyser directement (hors laboratoires et avec peu de ressources) des 

échantillons identiques à ceux analysés en laboratoires d’analyses. Il peut en effet s’agir de tests 

diagnostics médicaux destinés à établir un bilan sur l’état de santé général d’un patient (dépistages 

sanguins ou urinaires par exemple). Il peut également être question d’autres types de tests, tels que des 

tests de traçabilité agroalimentaire visant le contrôle et la prévention d’un risque sanitaire ou 

environnemental 6,7, de tests menés dans le cadre de travaux de recherches académiques ou industriels 

(recherche de médicaments, etc.).  

Le diagnostic est un exercice indispensable au contrôle de notre environnement chimique ou biologique 

dans le but d’apporter les réponses optimales aux dysfonctionnements diagnostiqués. Les biocapteurs 

répondent à une demande soutenue et grandissante de dispositifs autonomes, faciles d’utilisation, 

utilisables en routine, peu encombrants, permettant la réalisation en peu d’étapes de tests diagnostiques 

spécifiques (par exemple, mesures du taux de glycémie ou du taux d’oxygénation du sang), de manière 

ultrasensible, rapide et peu coûteuse 8. Dans le paradigme du monde actuel, les biocapteurs sont appelés 

à être de véritables laboratoires plus ou moins complexes, miniaturisés, au cœur desquels, des nano-

capteurs électrochimiques (complexés à des interfaces chimiques, biologiques, organiques ou 

inorganiques), détectent des traces de molécules recherchées et établissent un rapport diagnostic 9,10.  

De nos jours, les biocapteurs de nouvelle génération sont facilement mobilisables sur le terrain et 

intègrent des modules leur permettant de prendre en charge – la manipulation et le traitement de 

l’échantillon (lyse, mixage, filtrage, séparation, dilution) 11, – le test diagnostic en lui-même, et – la 

communication des résultats d’analyses. Un exemple illustrant le propos est celui du biocapteur 

« MinION » (Oxford Nanopore Technologies), commercialisé en 2014, et qui devient en 2017, le 

premier dispositif à avoir séquencé de l’ADN dans l’espace, à bord d’un vaisseau spatial de la NASA 
12,13. 

Les exigences et les contraintes des laboratoires d’analyse telles que l’expertise du personnel utilisateur, 

les compétences en maintenance des équipements, les coûts de fabrication des instruments, de 

consommation énergétique, de temps d’analyse, et des réactifs chimiques, justifient le fort potentiel des 

biocapteurs et l’intérêt éveillé des industriels pour ces instruments, dont le marché s’est estimé à 25,5 

milliards de dollars en 2021 14 et à ~70 milliards de dollars dans les quinze années à venir 4.  

Pour l’heure, force est de constater que le marché des biocapteurs se confronte encore à des défis  

majeurs 15 (fabrication à grande échelle, et niveaux de fiabilité des résultats) faisant obstacle à leur 

démocratisation auprès des hôpitaux et des industriels, et confinant leur utilisation à très peu 

d’applications : gazométrie artérielle, pH sanguin, et glucométrie, réalisés sur des biocapteurs phares 

tels que le « i-Stat » du fabriquant Abbott 16, entre autres biocapteurs « glucomètres » 17.  
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Des instruments électroniques autonomes et portatifs basés sur des FETs à nanofils de silicium peuvent 

aussi être cités : le « eQuant » (Avails Medicals) dédié à la réalisation d’antibiogrammes (bactéries vs 

antibiotiques, et suivi de la survie des bactéries en mesures de pH), ou « tracense TS100 », pour la 

détection d’explosifs. 

Les enjeux de ce travail de thèse consistent à répondre à une demande d’instruments de diagnostic 

sensibles, spécifiques, rapides, faciles d’utilisation, et mobilisables sur le terrain d’analyse. L’instrument 

que nous avons développé est une petite puce carrée de 22 mm de côté, produite en salle blanche, à 

l’échelle de plusieurs dizaines de plaques SOI, pour les travaux expérimentaux de développement de 

l’instrument. Cette puce est conçue et prévue pour être intégrée au cœur d’un système de mesures portatif 

et autonome. Il est effectivement prévu qu’à terme, la puce soit collée et connectée au-dessus d’une 

électronique CMOS de contrôle, de traitement, et de mesure de signal.  

 

1.2. Biocapteurs  
 

1.2.1. Fondamentaux 

1.2.1.1.    Contexte Historique  

Le terme biocapteur 18 est défini par l’Union internationale de la chimie pure et appliquée (IUPAC, 

International Union of Pure and Applied Chemistry) comme étant « tout instrument utilisant des 

réactions biochimiques spécifiques catalysées par des enzymes, immunosystèmes, tissues, organelles, 

ou cellules entières, pour détecter des composés chimiques par le moyen de signaux électriques, 

thermiques ou optiques » 18,19. Le premier concept de capteur de mesure électrochimique apparait pour 

la première fois un peu plus d’un siècle plus tôt, en 1906, dans la publication de M. Cremer 20. Au cours 

de ses travaux de recherche, il mesure une différence de potentiel proportionnelle à l’écart de pH entre 

deux électrolytes acide et basique séparés par une membrane de verre. En 1922, W. S. Hughes met au 

point un système d’électrodes de verre de mesure de pH 21, dont la notion même est introduite quelques 

années plus tôt 22. En 1956, L. Clark développe et dépose un brevet pour l’invention de l’électrode de 

« Clark » 23, un dispositif mesurant la concentration d’oxygène dans un électrolyte.  

En 1962, L. Clark et C. Lyons développent le premier véritable biocapteur 24. Il s’agit d’un biocapteur 

électrochimique ampérométrique de mesure du taux de glucose sanguin. Son principe de fonctionnement 

est basé sur la réaction catalytique enzymatique de l’enzyme « glucose oxydase » en présence de 

glucose, d’oxygène, et d’eau, consommant les précédents réactifs et produisant une forme modifiée du 

glucose (acide gluconique) et du peroxyde d'hydrogène (H2O2) 25. Dans le biocapteur développé, une 

fine couche de glucose oxydase est fixée sur la membrane de verre d’une électrode de mesure d’oxygène. 

La variation de la concentration en oxygène du milieu est proportionnelle à sa teneur en glucose puisque 

ces deux réactifs participent à la réaction chimique catalysée. L’information sur la teneur en glucose de 

l’échantillon est alors indirectement obtenue.  

Inspirés du même principe de mesure (complexe enzyme/ électrode de mesure), en 1967, Updike et 

Hicks publient leur article « the enzyme electrode » à travers lequel ils décrivent un dispositif biocapteur 

de mesure de glucose 26. Guilbault et Montalvo fabriquent en 1969 un biocapteur d’urée basé sur la 

réaction catalytique de l’uréase, transformant l’urée en ions ammonium (NH4
+) 27.  

En 1970, P. Bergveld publie le premier transistor à effet de champ de mesure d’ions (ISFET, ion sensitive 

field effect transistor) 28. La preuve de concept est réalisée sur un transistor à effet de champ en Si sans 
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grille métallique, utilisé pour la mesure ampérométrique de différentes concentrations de sels (NaCl) 

dans un électrolyte.  

En 1975, le premier biocapteur commercial basé sur la technologie de L. Clark voit le jour. Il s’agit du 

« Yellow Springs Instrument Company analyzer (Model 23A YSI analyzer) » utilisé pour la mesure 

rapide de la glycémie dans des échantillons de sang de personnes diabétiques 29.  

De nos jours, plusieurs biocapteurs sont commercialisés 16,17. De par l’intérêt qui leur est porté, ils se 

sont très vite diversifiés selon le type de détecteur qui est utilisé (i.e. transducteur de signal), ainsi que 

selon le type d’espèces chimiques ou biologiques qu’ils détectent.  

1.2.1.2.   Description des biocapteurs  

Un biocapteur est composé de trois principaux modules fonctionnels (Figure 1) :  

1. L’interface de biodétection ou de captation spécifique de l’espèce chimique ou biologique 

ciblée,  

2. Le transducteur du signal de détection généré par l’évènement de détection,    

3. L’élément de mesure du signal.  

L’interface de détection est une sonde chimique, biologique, inorganique, naturelle ou synthétique. Le 

transducteur est un module physique qui convertit le signal de détection « sonde vs cible » (charge 

électrique, masse, lumière, etc.) en grandeur physique mesurable (courant, tension, lumière, etc.), de 

quantité proportionnelle à la quantité d’évènement de détection. L’élément de mesure du signal est un 

système électronique qui mesure le signal « sonde vs cible » et le traite avant de générer un résultat 

d’analyse interprétable par l’utilisateur. Ce résultat peut être de nature numérique, graphique, imagée, 

etc. 5.  

 

 
Figure 1. Description schématique d’un biocapteur. 

 

Les biocapteurs peuvent être catégorisés suivant deux principaux critères. Le type de biorécepteur utilisé 

dans l’instrument (la nature des sondes), et la méthode employée pour la transduction de signal 30.  

En se basant sur le premier critère, on peut citer les biocapteurs à ADN 31, à enzymes 32,33, et à 

anticorps 34. En se basant sur le second critère, quelques classes de biocapteurs sont les suivantes : 

optique 35,36, électrochimique 18,37,38, piézoélectrique 39, massique (ou gravimétrique) 40, thermique 41.  
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Ces différentes classes sont non exhaustives et évolutives puisque des éléments de bio-reconnaissance 

et de transduction de signal continuent d’être développés pour les biocapteurs de prochaines générations. 

Il est également intéressant de noter que certaines classes de biocapteurs peuvent regrouper des « sous-

classes ». Par exemple, la classe des biocapteurs électrochimiques regroupe les biocapteurs 

ampérométriques, potentiométriques, impédimétriques, capacitifs, etc., démultipliant davantage les 

différentes catégories existantes et possibles. La Figure 2 présente un exemple de classification de 

biocapteurs réalisés sur les critères de « type de biorécepteur » et de « type de transducteur de signal ».   

 
Figure 2. Exemple de classification de biocapteurs suivant le type de biorécepteur ou de 
transducteur utilisé au cœur du dispositif. SPR : résonance des plasmons de surface/ 
LSPR : résonance des plasmons de surface localisés/ SERS : diffusion Raman exaltée de 
surface/ ISE : électrodes sélectives d’ions/ ISFETs : transistors à effet de champ sensibles 
aux ions/ SAW : onde acoustique de surface. 

De nos jours, les biocapteurs se démocratisent en tant qu’instruments pour le diagnostic et sont le sujet 

de recherches considérables visant à optimiser leurs performances.  

1.2.1.3. Caractéristiques des capteurs chimiques et 

biologiques 

Les performances des biocapteurs sont évaluées suivant différentes caractéristiques répondant au cahier 

des charges du biocapteur idéal. Dans un ordre d’importance, ces propriétés concernent la sélectivité, la 

reproductibilité, la stabilité, la sensibilité, la linéarité de réponse, et le temps de réponse du biocapteur. 

Ces notions caractéristiques sont développées dans les paragraphes suivants.  

Sélectivité. La sélectivité est une caractéristique centrale déterminante lorsqu’un biocapteur est 

développé. Il s’agit de la capacité du module biorécepteur à détecter avec une certaine spécificité la 

molécule cible contenue dans un échantillon complexe composé de molécules de conditionnement, 

d’éléments contaminants, et d’autres réactifs.  

Le niveau de sélectivité ou de spécificité est inhérent au biorécepteur utilisé au sein du dispositif. Une 

sélectivité idéale garantie une absence de faux positifs puisque le biorécepteur est fortement discriminant 

vis-à-vis de la molécule cible.  

Deux systèmes d’interface sélectives sont mentionnés dans la littérature : les interfaces enzymatiques 

(ou catalytiques) 42,43 et les interfaces basées sur des reconnaissances affines 38 (anticorps, nano anticorps 

(nanobodies), sondes oligonucléotidiques, matériaux possédant des propriétés d’affinité pour une 

molécule cible donnée, etc.).  

Les biorécepteurs enzymatiques ont démontré une spécificité supérieure aux biorécepteurs à affinités. 

Cependant, ils sont moins stables chimiquement, sujets à la dénaturation, peu adaptables aux différentes 

architectures de biocapteurs, et le phénomène métabolique de biodétection enzymatique n’est pas 

toujours réversible, ce qui peut être un inconvénient supplémentaire suivant l’application visée. Toutes 

ces raisons ont conduit les scientifiques à favoriser le développement des biorécepteurs à affinité 44,45. 

Génocapteurs, 
Aptacapteurs
Immunocapteurs (anticorps conventionnels, 
nanobodies, peptides)
Biocapteurs à nanoparticules (Au, Ag, Si, etc.)

Biocapteurs optiques (SPR, LSPR, Fibre optique, SERS, etc.) 
Biocapteurs électrochimiques (Ampérométriques, Potentiométriques (ISE, ISFETs), etc.)
Biocapteurs piézoélectriques (gravimétriques, acoustiques (SAW)), BioMEMS, etc.
Biocapteurs thermiques 

Biocapteurs 

Type de 
transducteur 
de signal

Type de 
biorécepteur

Biocapteur utilisant une enzyme comme biorécepteur
Biocapteur utilisant un tissu biologique comme 
biorécepteur 
Biocapteur utilisant une cellule biologique comme 
biorécepteur 

Biorécepteurs 
catalytiques

Biorécepteurs 
à affinité
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Quelques exemples typiques de biorécepteurs à affinité très largement utilisés sont les sondes 

oligonucléotidiques et les anticorps, utilisés comme sondes bioréceptrices dans les classes des 

génocapteurs et des immunocapteurs, respectivement.  

La sélectivité est un axe principal d’amélioration des biocapteurs, notamment à travers la fabrication de 

nouveaux biorécepteurs artificiels synthétisés pour être spécifiques de la molécule cible. On trouve 

également l’utilisation combinée de plusieurs biorécepteurs pour obtenir une empreinte moléculaire 

spécifique qui soit propre à la molécule cible.  

 

Reproductibilité. Lorsqu’une même mesure est répétée, un biocapteur reproductible communique des 

résultats précis et non dispersés autour d’une valeur moyenne. Tant que les paramètres d’analyses sont 

maintenus constants, les réponses du biocapteur sont constantes d’une mesure à l’autre. Cette propriété 

est fondamentale pour évaluer la fiabilité et la robustesse des biocapteurs.  

Stabilité. La stabilité d’un biocapteur concerne sa capacité à conserver un signal de sortie sans dérive 

ou hystérésis, et reproductible, sous l’influence de perturbations environnementales ou locales (lumière, 

température, pH, autres). Cette propriété est d’une importance capitale en ce qui concerne les 

expérimentations à longue durée au cours desquelles le signal de sortie est mesuré en continu ou à des 

intervalles de temps allant d’une heure à plusieurs jours. La nature du biorécepteur utilisé peut influer 

sur la stabilité du biocapteur. Un biorécepteur peu stable chimiquement et qui se dénature dans le temps 

sera un élément limitant pour l’obtention d’une stabilité optimale.  

 

Sensibilité. La sensibilité est la capacité du biocapteur à pouvoir détecter de faibles concentrations de 

molécules d’intérêt qui seraient présentes dans un échantillon. Théoriquement, il s’agit de la valeur du 

rapport entre la variation du signal de sortie « y » et la variation de l’évènement d’entrée mesuré « x » 

(i.e., la pente de la caractéristique du biocapteur « δy/ δx », ou la tangente en un point d’intérêt choisi 

par l’utilisateur). Une sensibilité optimale couplée à un rapport de signal sur bruit élevé permet une 

absence de faux négatifs (cas positif non détecté et présenté comme négatif du fait des limitations de 

sensibilité).  

Plusieurs états de santé pathologiques sont identifiés par des seuils cliniques. La capacité d’un 

biocapteur à pouvoir détecter de façon fiable de faibles traces de biomarqueurs permet un diagnostic 

précoce d’une maladie et présente ainsi un intérêt considérable pour le corps médical.  

Linéarité. Cette propriété permet d’évaluer la précision de mesure du biocapteur sur une gamme de 

mesures linéaires. Une gamme de linéarité optimale est prévisible selon l’équation y = a×x + b avec y, 

le signal de sortie, a, la sensibilité du biocapteur, x, la concentration de l’analyte et b, le signal de 

référence.  

Temps de réponse. Temps nécessaire à la restitution de 95% de la mesure analytique. Cette 

spécification dépend de plusieurs facteurs : le temps que met la molécule cible à migrer vers la couche 

sensible ou le biorécepteur, la durée du métabolisme réactionnel et le temps de réponse intrinsèque au 

couple transducteur/ élément de mesure du signal de détection.   

Le temps de réponse peut être optimisé suivant différentes stratégies. L’utilisation de systèmes 

microfluidiques permettant la manipulation de faibles volumes réactionnels afin d’optimiser la 

probabilité d’entrée en contact des molécules sondes et cibles, la fabrication d’une couche dense de 

fonctionnalisation du biocapteur, et le chauffage de l’électrolyte (ceci ayant pour effet d’augmenter les 

coefficients de diffusion des molécules).  
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1.2.1.4. Classification des biocapteurs suivant le 

type de transducteur 

Comme abordé précédemment, les biocapteurs peuvent être catégorisés sur la base du principe 

d’opération du type de transducteur sur lequel ils sont construits. Les transducteurs peuvent être de type 

optique, électrochimique, piézoélectrique, gravimétrique, thermique, acoustique, etc. Les paragraphes 

suivants font une brève description des classes prédominantes.  

 

Biocapteurs à transducteurs optiques 35,36. Dans cette configuration, le transducteur convertit le signal 

de détection en une variation de quantité de photons. Le paramètre variable mesuré peut être la variation 

d’absorbance du transducteur, la transmittance, la réflectance, la polarisation, ou d’autres paramètres 

optiques propres au transducteur. La variation de ces paramètres optiques est directement corrélée et est 

proportionnelle à la biodétection des molécules d’intérêt. Les phénomènes optiques sur lesquels sont 

fondées les mesures sont les phénomènes de fluorescence 46, de variation de longueur d’onde optique 47, 

de plasmons de surface 48,49, d’ondes évanescentes 50. Certaines entreprises telles que 

« cytivalifesciences » (instrument Biacore) ou « Aryballe » (instrument NeOse) ont des technologies de 

détection basées sur des transducteurs optiques.  

Biocapteurs à transducteurs électrochimiques 51. Les transducteurs électrochimiques transmettent 

directement un signal électrique au module électronique de mesure. La réaction chimique acido-basique, 

d’oxydoréduction, ou d’adsorption se produisant entre le biorécepteur et la molécule cible induit une 

variation de charges qui modifie « proportionnellement » les propriétés électriques du transducteur au 

travers d’une variation de potentiel, de courant, d’impédance, ou de capacité entre les bornes d’une ou 

de plusieurs électrodes.  

La nature électrique du signal de détection est un avantage qui a considérablement favorisé le 

développement et l’utilisation des biocapteurs à mode de transduction électrochimique.  

Le transducteur électronique peut être assimilé à un intermédiaire qui exerce une influence minimale 

sur la mesure analytique qui est, de facto, d’autant plus fine, rapide, et fiable. D’autres avantages existent 

et concernent notamment les faibles besoins énergétiques de ce type de systèmes, et leur capacité à être 

intégré aux systèmes électroniques avancés de mesure et de traitement des signaux émis par le 

transducteur.   

 

Biocapteurs potentiométriques. Les biocapteurs potentiométriques intègrent des modules transducteurs 

de deux types : les électrodes sélectives d’ions (ion selective electrode ou ISE) 52 ou les transistors à 

effet de champs (field effect transistors ou FET 53). Les électrodes (Figure 3) peuvent être construites 

en verre borosilicate, en cristal mono ou poly-cristallin, ou en d’autres types de polymères. Elles peuvent 

être de dimensions variées. Ces différentes propriétés définiront les performances de l’électrode. La 

membrane (paroi) de l’électrode qui sonde l’échantillon est sélective (perméable) d’un ion donné (H3O+, 

Na+, K+, Ag+, Pb2+, Cd2+, etc.), ou dans le cas des électrodes à enzymes 33, d’un analyte cible particulier 

dont le métabolisme va produire un ion.  

Lorsque la membrane sélective rentre en contact avec l’échantillon sondé, la concentration de l’ion 

s’équilibre de part et d’autre de la membrane. Cette migration ionique induit une variation locale de 

potentiel électrique d’équilibre, décrite par l’expression thermodynamique empirique de l’équation de 

Nernst ou de Nikolsky-Eisenman 54,55 (Equation 1).  
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𝐸 = 𝐸° ±
𝑅𝑇

𝑛𝐹
× 𝑙𝑛 (

𝑎𝑒

𝑎𝑖
) 

 

Équation 1. Equation de Nernst ou de Nikolsky-Eisenman. 
 

E est le potentiel d’équilibre de l’électrode sélective pour l’ion d’intérêt détecté, E° est le potentiel de 

l’électrode de référence. Le signe « ± » dépend de la nature cationique ou anionique de l’ion. R est la 

constante des gaz parfaits (8,314 J/mol/K°), T, la température en Kelvin (273,15 + t °C), n, la valence 

de l’ion détectée, F, la constante de Faraday (96485 C/mol), ae, la concentration de l’ion dans 

l’échantillon sondé, et ai, la concentration de l’ion ayant diffusé au travers de la membrane sélective. 

ln(ae/ai) = ln(10) × log(ae/ai) = 2,302 × log(ae/ai). R×T/F× ln(10) = R×T/F × 2,302 = 0,059 V à 

température ambiante. Cette valeur représente la pente de Nernst pour un ion monovalent (n = 1). 

 

  

 
 

Figure 3. Schéma illustrant le principe de fonctionnement des électrodes sélectives d’ions 
(ISE) et du transistor ISFET. 
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La mesure potentiométrique consiste à mesurer avec un voltmètre la variation de potentiel électrique 

entre une électrode sélective et une électrode de référence immergée dans un électrolyte de référence 

isolé (Figure 3). Le courant entre l’électrode sélective et l’électrode de référence est nul ou quasiment 

nul. Une électrode annexe peut être connectée à l’électrode sélective afin de pouvoir établir un courant 

de conduction 56.  

Les « transistors à effet de champ sensibles aux ions » (ion sensitive field effect transistors, ISFETs) 

ainsi que les « BioFETs » (Biologically sensitive FETs 57) dérivés des ISFETs sont basés sur le même 

principe de fonctionnement, tel que schématisé sur la Figure 3. Les ISFETs et les BioFETs sont une 

sous classe de biocapteurs électrochimiques ayant émergée dans les années 1970 58 et ayant fait l’objet 

d’une attention particulière. Leurs larges panels de structures (ISFETs planaires 59, ISFETs à nanofils 60, 

ISFETs en réseau de nanofils suspendus 61, etc.) et de dimensionnements (dispositifs unidimensionnels 

ou bidimensionnels fabriqués à l’échelle du nanomètre 62), leur robustesse (en comparaison aux ISE très 

fragiles et contenant des électrolytes) et leur compatibilité de fabrication avec les technologies CMOS 

ont permis de dépasser les performances de détection de molécules d’intérêts diverses et variées (limites 

de détection, sélectivité, détection multiplexée sur des dispositifs nanométriques) 55.  

Biocapteurs ampérométriques. Pour ce type de biocapteurs, la mesure de l’analyte d’intérêt est 

directement basée sur la variation du courant qui s’établit entre les électrodes du transducteur, sous 

l’influence de la réaction chimique impliquant l’analyte et le biorécepteur. Les transducteurs 

ampérométriques permettent d’évaluer précisément les effets de potentiels aux interfaces « électrolytes/ 

électrodes ». La variation de courant est mesurée à potentiel fixe. Dans d’autres configurations de 

mesure, le potentiel peut être balayé pendant la mesure de courant. Ces techniques de mesures sont dites 

de « voltammétrie » (ou voltampérométrie) avec notamment les techniques de voltammétrie cyclique, 

de voltammétrie différentielle pulsée. 38,63.  

Biocapteurs impédimétriques 25,51,64. L’impédance d’une cellule électrochimique utilisée comme 

transducteur est l’expression mathématique du rapport entre, la tension alternative appliquée sur ses 

électrodes, et le courant alternatif résultant. La détermination de l’impédance de la cellule est réalisée 

sur une large gamme de fréquences de tension alternative (en général, de 100 kHz à 1 MHz). La 

caractéristique de transfert (la fonction d’impédance) dans ce domaine de fréquences est une suite de 

nombres complexes composés d’une partie réelle assimilée à la résistance du composant, et d’une partie 

imaginaire assimilée à sa capacité. 

En pratique, ces deux paramètres sont mesurés indépendamment. Les biocapteurs impédimétriques sont 

basés sur des mesures de spectroscopie d’impédance électrochimique où l’influence de la réaction 

chimique entre le biorécepteur et l’analyte modifie ses propriétés d’impédance et donc son spectre 

d’impédance. Ce changement impédimétrique est sondé suivant la réalisation d’un profil d’impédance 

du transducteur, représenté sous la forme d’un « diagramme de Bode » ou d’un « diagramme de 

Nyquist ». Ces graphes sont déconvolués par des algorithmes de calcul mettant en jeu des circuits 

électriques équivalents permettant l’extraction des informations relatives aux propriétés de l’électrolyte 

et de l’analyte analysés (variations de concentrations, mobilités ioniques, conductance, etc.).  

 

Biocapteurs piézoélectriques. Les transducteurs piézoélectriques sont fabriqués dans des matériaux 

naturels ou synthétiques détenant des propriétés piézoélectriques.  

Ces matériaux tels que le cristal de quartz par exemple, ont la propriété de se polariser sous l’application 

d’une pression mécanique sur l’une de leurs faces. Ce mécanisme peut être extrapolé à la génération 

d’un potentiel électrique aux bornes d’un dispositif piézoélectrique en réponse à l’adsorption d’un 

analyte sur l’une de ses faces. L’amplitude de la tension générée est alors proportionnelle au poids (i.e., 

la force) appliquée par l’analyte à la surface du transducteur.  

 

A l’inverse, le cristal piézoélectrique se déforme lorsqu’une tension électrique est appliquée à ses bornes, 

et vibre donc, lorsque cette tension est alternative. La fréquence de vibration d’un matériau 
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piézoélectrique correspond à sa fréquence de résonnance. Cette fréquence dépend sensiblement de 

plusieurs paramètres intrinsèques au matériau piézoélectrique utilisé (pureté, géométrie, électronique 

associée, etc.). L’adsorption d’un analyte sur un transducteur piézoélectrique vibrant à sa fréquence de 

résonnance conduit à la perturbation du signal de sortie du dispositif piézoélectrique et donc à la 

possibilité de détecter l’analyte ayant généré la perturbation visualisée 40,65. Certaines entreprises telles 

que « OpenQCM » ont des instruments de diagnostic basés sur des transducteurs piézoélectriques.  

 

1.2.1.5. Biocapteurs FET à nanofils de silicium  

Une attention particulière a été apportée aux biocapteurs basés sur les FETs parce qu’ils ont démontré 

une compatibilité supérieure aux besoins de production de masse de dispositifs dédiés au diagnostic 

rapide, facilement mobilisable et utilisable, et fortement sensibles aux molécules d’intérêt présentes dans 

un échantillon chimique ou biologique. En effet, les ISFETs et les BioFETs ont offert l’opportunité de 

rassembler tous les critères précédemment mentionnés. La diversification de leur structure, de leur 

dimension, et des matériaux de fabrication utilisés ont permis d’atteindre des performances 

remarquables en termes de sensibilité d’analyse et de temps de réponse. La compatibilité avec les 

technologies « semiconducteurs » et les systèmes électroniques est également un argument majeur ayant 

contribué à leur avènement. Parmi ces dispositifs, les BioFETs à nanofils de Si ont apporté une 

augmentation significative des performances de sensibilité, un gain ayant été attribué à leur structure 

unidimensionnelle 66,67.  

 

1.2.2. Principe de fonctionnement des ISFETs/ 

BioFETs à nanofils de Si  
 

Un ISFET ou un BioFET est un ensemble de trois ou quatre électrodes définies par les termes « source », 

« drain », « grille métallique » et « électrode de référence ou grille de face avant ». La structure de 

l‘ISFET ou du BioFET est finalement très similaire à la structure du MOSFET (metal oxyde 

semiconductor FET)  68, hormis la substitution de la grille métallique par une électrode de référence dans 

le cas de l’ISFET, ou du BioFET  62,69.  

Les électrodes de source et de drain sont des terminaux métalliques permettant l’établissement d’un 

courant de conduction, traversant le canal semiconducteur (nanofil de Si). Le canal est isolé de la grille 

métallique et de l’électrode de référence par un diélectrique (oxyde de grille en face avant et oxyde 

enterré en face arrière du canal dans le cas d’un substrat SOI). La polarisation appliquée sur la grille 

métallique ou sur l’électrode de référence permet d’établir un canal de conduction avec une certaine 

densité de courant. Le courant « source-drain » est alors généré en appliquant une différence de potentiel 

« VDS » entre les électrodes de source et de drain (Figure 4).  
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Figure 4. Représentation simplifiée du diagramme d’énergie de la bande de conduction 
« EC » dans une structure nMOS, suivant la direction « source/drain ». L’augmentation 
progressive des potentiels de grille « VGS » et de drain « VDS » permet l’abaissement du 
niveau d’énergie de la bande de conduction et conduit à la circulation d’un courant 
électronique entre la source et le drain. 

L’utilisation de la quatrième électrode (électrode de référence ou grille de face avant) permet un gain de 

sensibilité de détection, expliqué par un effet de couplage capacitif entre les capacités des deux grilles 

asymétriques (face avant et face arrière) 70–75. Le courant (IDS) traversant le canal d’un ISFET ou d’un 

BioFET a pour expression :  

𝐼𝐷𝑆 = µ𝐶𝑜𝑥

𝑊

𝐿
{[𝑉𝐺𝑆 − 𝑉𝑡 (𝐼𝑆𝐹𝐸𝑇)]𝑉𝐷𝑆 −

𝑉𝐷𝑆
2

2
} 

 

Équation 2. Expression du courant de drain d’un ISFET dans le régime 
linéaire de fonctionnement 76–78.  

 
Dans le régime linéaire, IDS est proportionnel à VGS. IDS représente le courant de drain, µ la mobilité des 

porteurs de charge dans le canal, Cox la capacité de l’oxyde de grille, W et L sont respectivement la 

largeur et la longueur du canal, VGS est la différence de potentiel entre l’électrode de grille (ou de 

référence) et l’électrode de source, Vt(ISFET) est la tension de seuil du transistor (tension de grille à laquelle 

un canal de conduction se forme), et VDS est la différence de potentiel entre les électrodes de source et 

de drain. 

L’expression de Vt (ISFET) est donnée par l’Equation 3 :  

𝑉
𝑡(𝐼𝑆𝐹𝐸𝑇)= 𝑉𝑓𝑏 + 2∅𝑓 −  

𝑄𝐵
𝐶𝑜𝑥

 

Équation 3. Expression de la tension de seuil de l’ISFET. 

 
avec Vfb la tension de bande plate du système ISFET (différence de travaux de sortie entre l’électrolyte 

et le semiconducteur du canal), ϕf, la différence de niveau d’énergie entre le niveau de Fermi du canal 

et son niveau de Fermi intrinsèque, et QB la charge de la couche de déplétion présente dans le canal. 

Pour rappel, Cox est la capacité de l’oxyde de grille par unité de surface.  

(n-Si)

drainSi canal
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VGS > Vt

VGS < Vt

VGS = Vt
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VGS > Vt ;VDS↑

VDS = 0
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VDS > 0 et élevé

Couche électronique d’inversion (n)
électrons
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x

(IDS = IOFF)
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EC

IDS
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Pour un ISFET, la tension de bande plate Vfb peut s’écrire sous la forme :  

𝑉𝑓𝑏 =  𝐸𝑟𝑒𝑓 − 𝛹 + 𝜒𝑠𝑜𝑙 −
∅𝑆𝑖

𝑞
 

Équation 4. Expression de la tension de bande plate Vfb, 
 

avec Eref, le potentiel appliqué sur l’électrode de référence, Ψ, le potentiel électrostatique s’appliquant 

effectivement à la surface de l’oxyde de grille, χsol, le potentiel de dipôle de l’électrolyte, ϕSi, le travail 

de sortie du silicium, et q, la charge électronique.  

Lorsque la composition de l’électrolyte induit l’application d’une charge de surface sur l’oxyde de grille, 

significativement différente de sa charge de neutralité, l’expression VDIFF (terme arbitraire) exprimant 

la nouvelle valeur de la tension de seuil décalée devient :  

𝑉𝐷𝐼𝐹𝐹 = 𝑉𝑓𝑏 + 2𝜙𝑓 −
𝑄𝐵+ 𝑄𝑜𝑥 + 𝑄𝑠𝑠

𝐶𝑜𝑥

 

Équation 5. Expression du décalage VDIFF de la tension de seuil sous l’effet d’un 
électrolyte exerçant un effet de charge significatif sur l’oxyde de grille de l’ISFET.  

 
avec Qox, les charges fixes présentes dans l’oxyde de grille, et Qss, les charges s’étant accumulées dans 

le puits de potentiel qui se situe dans le canal de silicium, à proximité de l’interface oxyde de grille/ 

canal. Le potentiel électrostatique de surface qui module la densité des charges dans le canal de 

conduction peut s’écrire sous la forme : 

𝛹 = 𝑙𝑛(10)
𝑘𝑇

𝑞
 

𝛽

𝛽 + 1
 (𝛥𝑝𝐻) 

Équation 6. Expression du potentiel électrostatique établit à la surface de l’oxyde de grille. 
 

avec k, la constante de Boltzmann, T, la température en Kelvin, β, le facteur de sensibilité de l’oxyde de 

grille, déterminé par la densité de surface des groupements hydroxyles 72. ΔpH est définie par l’écart de 

pH entre les différents électrolytes mis en contact avec l’oxyde de grille.  

Le mécanisme de détection des molécules chimiques ou biologiques des ISFETs ou des BioFETs est 

basé sur l’effet des charges additionnelles qu’apporte l’électrolyte chargé en ions ou en espèces 

biologiques à la surface de l’oxyde de grille du transistor. Ces charges peuvent modifier la densité de 

charges de surface de l’oxyde de grille suivant le modèle du « site binding model » décrit en 1973 79,80. 

Elles contribuent aussi à la modification de la densité de charges dans le volume jouxtant l’oxyde de 

grille et polarisent le canal. La sensibilité de détection peut être notée « δΨ/ δpH » et vaut 59 mV par 

unité de pH (à température ambiante), ou par décade de concentration, pour un ISFET de sensibilité dite 

« Nernstienne » 55.  

Site binding model 79. Le concept du « site binding model » décrit l’équilibre chimique qui s’établit entre 

un électrolyte d’une certaine composition et la surface d’un oxyde lorsqu’ils entrent en contact. Dans un 

exemple simple où l’électrolyte contient des protons (H+), et où l’oxyde est un oxyde de grille SiO2 

hydroxylé, les silanols amphotères surfaciques (SiOH) de l’oxyde captent des protons lors d’une réaction 

chimique de « protonation », ou en perdent suivant une « déprotonation », ou restent neutres (si pH = 

pHpzc SiO2, point of zero charge), en fonction du pH de l’électrolyte et de sa teneur en sels.  

Conformément à la composition de l’électrolyte, cet équilibre chimique peut s’établir sur un état modifié 

de densité de charges à l’interface entre l’électrolyte et l’oxyde de grille 81. Lorsque la densité de charges 

à cette interface varie, les molécules polaires d’eau contenues dans l’électrolyte diffusent spontanément 

vers la surface de l’oxyde, suivies de contre-ions solvatés, migrant également vers la surface de l’oxyde 

pour neutraliser électriquement les charges de surface. Suivant la composition de l’électrolyte, 

l’encombrement stérique entre les contre-ions induit un gradient de présence de contre-ions. La première 

couche de contre-ions stationnaires (établie de manière stable à la surface de l’oxyde) est à son tour 

recouverte par une couche diffuse d’ions et de contre-ions mobiles. La couche stationnaire (également 

nommée couche compacte, ou couche de Stern, ou couche d’Helmholtz) et la couche diffuse (couche de 
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Gouy-Chapman) forment une « double couche électrique » dont l’épaisseur correspond à la « longueur 

de Debye, λD », hauteur au-delà de laquelle les effets électrostatiques influençant le courant de 

conduction diminuent de manière exponentielle 82 (Equation 7, Figure 5).  

𝜆𝐷 = √
𝜀0 𝜀𝑟 𝑘𝑇

2 𝑁𝐴 𝑞2𝐼
 

Équation 7. Expression de la longueur de Debye (λD), 
 

avec ε0 et εr  les permittivités du vide et de l’électrolyte, respectivement, NA est le nombre d’Avogadro,  

I est la concentration de l’électrolyte (mol/L). La longueur de Debye dépend de la concentration de 

l’électrolyte, les autres termes de l’équation étant des constantes. 

Le modèle de la double couche électrique est démontré par la théorie de Gouy-Chapman-Stern 80,83. Les 

différentes couches d’électrolyte précédemment mentionnées peuvent être assimilées à des capacités 

branchées en série (Figure 6), dont la capacité principale est celle de la couche stationnaire (pellicule 

d’eau mesurant quelques Ångstroms d’épaisseur et ayant une capacité très élevée).  

Dans la configuration ISFET ou BioFET, cette série de capacités ioniques permet l’établissement de 

champs électriques suffisamment importants à la surface de l’oxyde de grille, et module directement le 

courant de conduction dans le canal du transistor par effet de champ électrostatique.   

 
Figure 5. Modèle de la double couche électrique selon la théorie de « Gouy-Chapman-
Stern » et profil de potentiel établit dans un système ISFET (de type n) polarisé positivement 
en face avant par une électrode de référence. 
 

Sur la Figure 5, pH représente le potentiel hydrogène, pHpzc est le pH de neutralité de surface de 

l’oxyde de grille 84, Ψ, le potentiel électrique, Eréf  le potentiel appliqué sur l’électrode de référence, 

GCL représente la couche Gouy-Chapman, SL la couche de  Stern, OHP le plan externe de Helmholtz, 
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IHP le plan interne de Helmholtz, ζ est le potentiel zêta, i.e., la différence de potentiel entre la surface 

de l’oxyde de grille et la couche de contre-ions stationnaires. Ψox représente le potentiel des charges 

fixes de l’oxyde de grille, ΨSS le potentiel des charges de la couche d’inversion, et ΨB le potentiel des 

charges déplétées.  

 

 
Figure 6. Diagramme d’un ISFET représentant les effets de couplages capacitifs 
électrostatiques correspondant aux différentes couches d’électrolyte. 

À la surface de l’oxyde de grille SiO2 hydroxylé, les constantes de dissociations associées à la 

« protonation » ou à la « déprotonation » sont décrites par l’Equation 8 : 

𝑆𝑖𝑂𝐻 + 𝐻+  ↔  𝑆𝑖𝑂𝐻2
+ 

 

𝑆𝑖𝑂𝐻 ↔  𝑆𝑖𝑂− + 𝐻+ 

 

𝐾𝐷𝑝 =
[𝑆𝑖𝑂𝐻] (𝑎𝐻𝑆

+)

[𝑆𝑖𝑂𝐻2
+]

 𝐾𝐷𝑑 =
[𝑆𝑖𝑂−] (𝑎𝐻𝑆

+)

[𝑆𝑖𝑂𝐻]
 

Équation 8. Constantes de dissociations KDp et KDd des réactions de « protonation » et de 
« déprotonation » de l’oxyde de grille SiO2 hydroxylé. 

 

avec aHS+ l’activité (ou la concentration, ou encore la densité) de protons adsorbés sur l’oxyde de 

grille. Les espèces écrites entre crochets expriment le nombre de sites amphotères surfaciques.  

 

En l’absence de polarisation externe, Eref, Ψ et aHS+ sont liés par l’équation de Boltzmann 85 ,  

 

𝑎𝐻𝑆
+ = 𝑎𝐻𝐵

+ 𝑒𝑥𝑝 (
−𝑞𝛹

𝑘𝑇
) = 𝑝𝐻𝑠 =  𝑝𝐻𝐵 + (

𝑞𝛹

2,303 𝑘𝑇
)  

Équation 9. Expression de la densité des charges de surface sur l’oxyde de grille. 
 

L’indice B (bulk) du pH représente la concentration de l’électrolyte dans le volume, i.e., au-delà de 

la longueur de Debye.   

 

La capacité de l’oxyde de grille à capter un proton ou à en libérer un, a pour terme « capacité 

intrinsèque de tampon ». Elle se note βint, et s’exprime comme :   

 

−𝑞𝛽𝑖𝑛𝑡 =
𝛿𝜎0

 𝛿𝑝𝐻𝑆
 

Équation 10. Expression de la capacité amphotérique de l’oxyde de grille. 
 

avec σ0 la densité de charge de surface de l’oxyde de grille.  

Par neutralité entre les charges surfaciques de l’oxyde de grille et la capacité que représente 

l’électrolyte, on note :  

Eref
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𝜎𝑒𝑙 = −𝐶𝑒𝑙𝛹 = −𝜎0 

Équation 11. Expression reliant le potentiel électrostatique de surface à la densité de 
charge de surface de l’oxyde de grille. 

 

avec σel, la densité de charges dans l’électrolyte, et Cel, la capacité de l’électrolyte. 

Cette capacité, notée Cel, est dépendante de la valeur de Ψ (potentiel électrostatique établit à la surface 

de l’oxyde de grille) et peut être alors définie comme étant une capacité différentielle, Cdiff, i.e., la 

dérivée de la densité de charge σ0 (densité de charge de surface de l’oxyde de grille) par rapport à Ψ. 

L’expression de Cel (ou de Cdiff) est :  

 

𝐶𝑒𝑙 = 𝐶𝑑𝑖𝑓𝑓 =
𝛿𝜎0

𝛿𝛹
 

Équation 12. Expression de la capacité différentielle Cdiff 

 

La sensibilité de détection ionique (dans le cas de protons) est notée suivant l’Équation 13 :   

 
𝜕𝛹

𝛿𝑝𝐻
= −2,303 

𝑘𝑇

𝑞
 (𝛼) 

Équation 13. Equation de sensibilité d’un ISFET au pH (équation de Nernst). 
 

𝛼 =
1

2,303 
𝑘𝑇 𝐶𝑑𝑖𝑓𝑓

𝑞2 𝛽𝑖𝑛𝑡

 

 

α est un nombre sans dimension qui est compris entre 0 et 1 55,80,86. βint est souhaité infini et Cdiff proche 

de zéro. βint dépend de la nature du matériau de l’oxyde de grille et Cdiff dépend de la concentration de 

l’électrolyte. En pratique, les imperfections de surface de l’oxyde de grille et sa composition chimique, 

peuvent conduire à des sensibilités inférieures à la sensibilité théorique de la limite de Nernst 

(~59 mV/pH).   

 

Dans le cas précis des BioFETs, la présence d’espèces biologiques chargées dans le volume d’électrolyte 

présent à l’interface oxyde de grille/ électrolyte, contribu au potentiel électrostatique total s’appliquant 

sur l’oxyde de grille (combinaison des potentiels de l’électrode de référence, de l’électrolyte, et des 

charges « biologiques »).  

La part de variation du potentiel électrostatique liée spécifiquement aux espèces biologiques induit une 

variation de conductance (pente d’accroissement de courant pour une même différence de potentiel de 

polarisation du canal) et de tension de seuil du BioFET, conduisant à un décalage de la caractéristique 

électrique du BioFET.  

Ce décalage peut être noté comme étant un pourcentage de variation qui dépend de la quantité de charges 

biologiques et également des dimensions du canal suivant l’expression de l’Equation 14 87 :  
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𝑆 =  
𝐺 − 𝐺0

𝐺0
=  

∆𝐺

𝐺0
 

Équation 14. Equation de la réponse d’un BioFET dans le régime linéaire de 
fonctionnement. 

 

avec S la sensibilité, G la conductance induite par l’espèce biologique, et G0 la conductance nominale 

en l’absence de l’espèce biologique,  

 

G0 =
q µ ND π d2

4 Ln
 

Équation 15. Expression de G0 pour un nanofil cylindrique. 
 
avec q la charge électronique, µ la mobilité des porteurs, ND le dopage du canal, d le diamètre du 

nanofil, et Ln, la longueur du nanofil. 

 

∆G =
µ σ π d 

Ln
 

Équation 16. Expression de ∆G dans le cas d’un canal cylindrique. 
 
avec σ la densité de charges adsorbée sur l’oxyde de grille.   

 

En considérant que les charges portées par les espèces biologiques sondées se confondent avec les 

charges surfaciques de l’oxyde de grille, la sensibilité du BioFET à nanofil cylindrique dépend 

directement du diamètre du canal et s’exprime suivant l’Equation 17 :  

 

𝑆 =  
4 𝜎

𝑞 𝑑 𝑁𝐷
 

Équation 17. Expression de la réponse d’un BioFET à nanofil de silicium pour une densité 
de charge de surface σ présente à l’interface électrolyte/ oxyde de grille. 

 

On peut noter que la sensibilité sera d’autant meilleure que le diamètre du nanofil sera réduit 66.  
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1.2.3. Revue des travaux académiques  
 

1.2.3.1. Détection de molécules d’intérêt à partir de 

BioFETs à nanofils de Si  

 

Le concept qui a consisté à substituer la grille métallique du MOSFET par une grille liquide afin de 

sonder la concentration en charges et le pH de ce liquide (i.e., électrolyte) est introduit par Bergveld en 

1970 58. Le principe de fonctionnement de ce nouveau dispositif lui fait prendre l’appellation d’ISFET. 

De nos jours, soit environ une cinquantaine d’années plus tard, les ISFETs se sont diversifiés et 

perfectionnés, aussi bien dans leurs architectures que dans leurs applications 5,88–90. Les préfixes « IS » 

« Bio », « Chem », « Gas », font allusion au type d’analyte d’intérêt sondé par le « transistor ». Dans 

cette partie, nous établissons un état de l’art non exhaustif des applications adressées par les BioFETs à 

nanofils de Si. Le terme BioFET(s) fera allusion aux capteurs chimiques et biologiques basés sur des 

transistors à effet de champ, indépendamment de la nature de l’analyte.  

Les avancées de la nanoélectronique ont permis de réduire considérablement les dimensions des 

BioFETs, de maitriser leur structures et leurs caractéristiques, avant de les intégrer densément dans des 

systèmes de mesures multiplexes 91,92. Les nanofils de Si sont fabriqués suivant deux technologies 

identifiées comme étant les technologies de croissance (bottom-up) 92,93 et les technologies de gravure 

(top-down) 94,95.  

À l’échelle nanométrique, les effets de rapports « surface/ volume », les effets de bord, les effets de 

confinement électronique, les effets quantiques influencent significativement les propriétés 

électroniques des nanofils (effets de charges, conductance). 

L’utilisation des BioFETs à nanofils de Si a permis d’optimiser les performances de sensibilité, de 

spécificité 96, et de temps de réponse de détection des analytes d’intérêt 51,97.  

La compatibilité des dimensions entre les nanofils et les molécules d’intérêt justifie également leur 

utilisation et leur démocratisation en tant que transducteur de signaux.  

Les BioFETs à nanofils de Si ont été utilisés dans diverses applications 98. Nous pouvons en citer 

quelques-unes. En 2004, Lieber et al. (Harvard) utilisent des nanofils de Si pour détecter des molécules 

d’ADN à une concentration de 10 fM 99.  Li et al. des laboratoires Hewlett-Packard mesurent les 

changements de conductance de nanofils pour détecter des molécules d’ADN de 12 nucléotides, 

concentrées à 25 pM 100. En 2006, Bunimovich et al. ont développé un BioFET à réseau de nanofils de 

Si (jusqu’à 400 nanofils par dispositif) pour la détection en temps réel de molécules d’ADN (16 

nucléotides) avec une limite de détection de 10 pM 101. En 2013, Huang et al. ont démontré la mesure 

de 10 fM de molécules d’ADN appartenant au virus de l’Hépatite B et de 3,2 pM de protéines (troponine 

cardiaque I). Le système utilisé est un BioFET à nanofil de polysilicium intégré sur une puce CMOS de 

mesure et de traitement de signal, communiquant les mesures d’analyses « sans fil » vers un 

ordinateur 102. En 2014, Voitsekhivska et al. démontrent la réalisation de mesures multiplexes en temps 

réel sur des BioFETs à nanofils de Si organisés en réseaux et en matrices et intégrés dans un système de 

mesure et de traitement de signal 103. En 2015, Livi et al. ont démontré la détection d’1 nM d’une protéine 

« biomarqueur » d’infarctus du myocarde, sur une puce de BioFETs à nanofils de Si intégrée à un 

module de mesure et de traitement du signal CMOS pilotant et mesurant indépendamment 16 

BioFETs 104,105. En 2016, Tran et al. démontrent leur capacité à détecter en moins d’une heure, de faibles 

concentrations de biomarqueurs tumoraux (cytokératine 19, à 80 fM, et ~0,01 cellule tumorale/mL de 

lysat sanguin), pour le pronostic et le diagnostic peu onéreux d’état cancéreux chez le patient ayant peu 

de ressources financières (lorsque les soins sont à la charge directe du patient). Leur instrument est une 
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puce de 4 BioFETs indépendants, à réseaux de nanofils de Si, intégré dans un système d’amplification 

du signal 106.  

Les publications qui démontrent d’excellentes performances de BioFETs à nanofils sont nombreuses et 

leur fort potentiel en tant que dispositif au cœur des systèmes de diagnostic de la prochaine génération 

n’est plus à démontrer 107.  

 

1.2.3.2. Limitations des BioFETs à nanofils de Si  

 

La grande majorité des travaux mentionnant la fabrication de BioFETs à nanofils de Si sont orientés 

vers la présentation de leurs performances, et notamment, vers la présentation de leur limite de détection. 

Dans l’écrasante majorité des cas, ces dispositifs ne sont encore qu’au stade de prototype et fonctionnent 

dans des environnements où ils sont câblés à des bancs de mesures nécessitant plusieurs stations de 

mesure et de traitement du signal d’analyse. La fabrication à grande échelle de ces dispositifs est à nos 

jours encore très coûteuse et la reproductibilité de fabrication des BioFETs (variations de l’épaisseur de 

l’oxyde de grille, variations dans les procédés de fonctionnalisation de surface) 108, ainsi que la 

variabilité des mesures analytiques sont des volets qui sont encore très peu abordés 109. Pour répondre 

aux besoins de dispositifs autonomes de diagnostic fiable, les BioFETs à nanofils devront évoluer vers 

des « systèmes autonomes » d’analyses multiplexes et de communication de résultats d’analyses, 

facilement interprétables par l’utilisateur, avec une fiabilité s’approchant de celle des laboratoires 

spécialisés.  
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1.3. Notre positionnement par rapport à 

l’état de l’art.  
 

La question de la maturité des technologies de fabrication des BioFETs ainsi que de la reproductibilité 

des mesures est un volet d’amélioration qui reste en suspens. Dans le cadre de cette thèse, nous avons 

travaillé sur des premiers éléments de réponse en développant une filière de fabrication entièrement 

compatible avec les technologies CMOS. Ces méthodes de fabrication permettent d’optimiser la 

reproductibilité de fabrication.  

En termes de procédés, nous nous sommes appuyés sur des filières standards de fabrication, mises en 

œuvre avec tout le savoir-faire des équipes LETI travaillant en salle blanche. Plusieurs dizaines de 

plaques SOI ont été utilisées dans l’objectif de mettre en place une route pour la fabrication de BioFETs 

à grande échelle. L’intérêt de la compatibilité de nos procédés de fabrication avec celui des modules 

CMOS réside dans l’option que nous aurons par la suite à intégrer nos puces sur des systèmes CMOS 

permettant la mesure et le traitement des signaux d’analyse (filtrage, amplification, communication, 

etc.).  

En termes d’application, des structures BioFETs de dimensions variables (nanofils unitaires, réseaux de 

nanofils, structures en ruche d’abeilles, nanorubans, doigts interdigités) nous permettent de pouvoir 

mener des études comparatives suivant la structure du dispositif. L’intégration de BioFETs identiques 

organisés en matrice permet aussi de pouvoir mener des expérimentations de reproductibilité de mesures 

(variabilité intra et inter-puces), ou de mener des expérimentations sur la détection multiplexée, 

intéressante lorsque la détection de plusieurs biomarqueurs est nécessaire à la fiabilité d’une seule 

analyse.  

Nos travaux sont concentrés sur la proposition d’une puce de plusieurs centaines de BioFETs (410) avec 

plusieurs motifs, ainsi qu’une adaptabilité à la technologie CMOS, qui l’inscrit dans les dispositifs qui 

remplissent plusieurs critères centraux pour être au cœur des systèmes de diagnostics médicaux de la 

prochaine génération2.  

Les performances électriques de nos BioFETs ont été évaluées suivant (i) des mesures de pH, (ii) la 

détection d’hybridation de deux brins d’ADN complémentaires, et (iii) la détection d’une protéine grâce 

à la fonctionnalisation de nos BioFETs par des aptamères. Le prototype d’un système microfluidique 

constitué de trois canaux a également été fabriqué dans une optique de réalisation de mesures chimiques 

et biologiques en temps réel et multiplexées.  
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2. Chapitre 2 : Développement 

technologique des 

biocapteurs à nanofils de Si 
 

2.1. Etapes technologiques de 

fabrication des biocapteurs à nanofils 

de Si 
 

2.1.1. Description de notre puce  
 

Nos dispositifs BioFETs sont fabriqués à partir de substrats de type SOI (silicon-on-insulator, fournis 

par SOITEC, France), avec des procédés utilisés pour la fabrication des technologies CMOS. Cette 

particularité nous permet de pouvoir envisager une co-intégration BioFET/CMOS au sein d’une même 

puce pour intégrer à la fois la mesure et le traitement du signal (permettant par exemple d’augmenter le 

rapport signal sur bruit (intégration d’amplificateurs à gains programmables, de filtres, etc.).  

 

Les BioFETs développés dans nos travaux ont nécessité le dessin d’un nouveau jeu de masques 

spécifique à notre projet. Chaque puce s’organise en deux zones (Figure 7, accolade jaune et blanche).  

 

Dans la première zone appelée région « matrice », nous avons dessiné une matrice (10×10) comportant 

100 puits micro-fluidiques. A l’intérieur de chaque puits nous trouvons deux dispositifs BioFETs 

différents (Figure 8, D1 et D2). Ainsi nous pouvons disposer de deux fois 100 dispositifs BioFETs, tous 

identiques, permettant une analyse de la variabilité intra-et-inter-puces sur une même plaque.  

 

La seconde zone est constituée de 12 autres barrettes de transistors avec des motifs variables. Chaque 

motif est désigné par une lettre, soit : F, M, N, O, P, Q, R, T, W, X, Y, et Z. Chacune de ces 12 barrettes 

centralise un groupe de transistors (nanofil unitaire, réseau de nanofils, nanorubans, structures en ruches 

d’abeille, doigts inter-digités) de dimensions variables.  
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Figure 7. Plan d’une puce mesurant 22 mm × 22 mm de côtés et comprenant 410 
biocapteurs indépendants dont 200 sont des BioFETs identiques appartenant à une région 
dite « matrice ». Les autres BioFETs ont des motifs moins conventionnels (tels que des 
motifs en ruches d’abeille, des doigts interdigités, etc.) de dimensions variables, destinées 
à des études comparatives.  
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2.1.1.1. Région « matrice »  

 

 
 

Figure 8. Motifs et dimensions (en µm) des BioFETs de la région « matrice ». W 
représente la largeur des fils et L la longueur de la cavité microfluidique. Le niveau 

métallique est représenté en violet. Les contacts sont représentés en turquoise. Les 
régions actives (nanofils de silicium) sont représentées en vert, et les cavités 

d’approvisionnement des nanofils en électrolyte (solution pH ou autres) sont représentées 
par des rectangles à bordures beiges. 
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2.1.1.2. Région de motifs variables 
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Figure 9. Exemples de motifs de dispositifs BioFET (W représente la largeur des nanofils 
et L la longueur de la cavité microfluidique) 

Les Figures 8 et 9 présentent les différents motifs de BioFETs que nous avons dessinés. A titre 

d’exemple, pour la barrette M, la largeur des fils unitaires varie de 0,1 à 1 µm.  
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La barrette W est constituée de microrubans de Si et de réseaux de nanofils. La barrette Z regroupe des 

transistors à motif en forme de ruche d’abeille avec un maillage de dimensions variables.  

Chaque barrette possède une source commune et autant de drains que de dispositifs pour qu’ils puissent 

être caractérisés indépendamment les uns des autres. Notre large panel de motifs et de dimensions nous 

a permis de mener des études comparatives de sensibilité au pH.  

Une puce unitaire sur laquelle sont gravés ces transistors multistructuraux est conçue pour recevoir un 

système microfluidique d’approvisionnement d’échantillon en flux permettant des analyses en temps 

réel. Pour faciliter l’intégration du système microfluidique, les dispositifs sont tous positionnés au centre 

de la puce, et ont leurs plots de contacts respectifs, décentrés sur les bords de la puce.  

Dans la région dite « matrice », chaque duo de BioFETs à réseau de nanofils (D1 et D2) est séparé de 

ses voisins d’une distance d’un millimètre, permettant un espacement suffisamment important pour le 

passage de canaux microfluidiques d’approvisionnement. Une cavité (de dimension adaptée proche de 

la dimension du dispositif) est également ouverte sur chaque dispositif, afin d’en exposer son oxyde de 

grille à l’échantillon analysé (tampon pH, électrolyte contenant des molécules d’ADN cible, électrolyte 

contenant des protéines). La région « matrice » peut également être le siège de mesures faites en 

parallèle pour différents analytes (mesures multiplexées).  

 

2.1.2. Principales étapes de fabrication  
 

L’utilisation de ces masques de photolithographie, associée aux différentes étapes de fabrication, nous 

ont permis de graver avec succès des structures nanométriques mesurant jusqu’à seulement 30 nm de 

largeur. Les travaux sont réalisés dans les salles blanches du LETI par des opérateurs experts sur les 

différents robots de fabrication utilisés. Les différents procédés de fabrication de nos BioFETs sont 

régulièrement suivis par nos soins en salle blanche (étapes de caractérisations morphologiques) et 

succinctement illustrés dans cette partie.  

Les plaques SOI utilisées mesurent 200 mm de diamètre avec une épaisseur de Si de 725 µm. 

L’empilement des couches est constitué de quelques nanomètres d’oxyde de silicium natif (~0,5 nm), 

70 nm de silicium monocristallin, 145 nm d’oxyde de silicium enterré (BOX, burried oxyde), et une 

couche de silicium massif de 725 µm.  

Après une série de nettoyage des faces de la plaque de Si, la couche de « Si monocristallin » est amincie 

à l’épaisseur ciblée (6 nm ≤ Epaisseur Si monocristallin ≤ 30 nm) par une série alternée d’oxydations 

thermiques et de désoxydations chimiques (à base de fluorure d'hydrogène).  

L’amincissement du film de Si est suivi d’une étape de lithographie et de gravure des marques 

d’alignement permettant par la suite d’aligner l’ensemble des niveaux lithographiques.  

Les différents motifs de canaux (nanofils, réseaux de nanofils, etc., dont deux exemples figurent en 

Figure 10) sont ensuite réalisés par photolithographie et gravure suivant les étapes de fabrication 

suivantes :  

1. Dépôt conforme d’une résine sur la surface du substrat et détourage. La résine adhère au 

substrat à l’aide d’un intermédiaire chimique. Brève cuisson de la résine. Les solvants et 

l’eau contenus dans la résine s’évaporent, la résine se densifie.  

 

2. Alignement du substrat et insolation de la résine photosensible via des ondes ultraviolettes 

qui passent au travers d’un système optique complexe (« stepper »), contenant le niveau de 

masque de projection correspondant aux motifs spécifiques à retranscrire dans la résine. La 

résine insolée aux UVs est rendue de facto sensible à « l’effacement » sous l’action d’un 

réactif chimique spécifique (résine dite « positive »). Ce réactif peut être une solution 
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chimique ou un plasma énergétique. Dans notre cas, nous avons utilisé une lithographie 

hybride (DUV pour les plus gros motifs et e-beam pour les motifs de dimensions <300nm). 

 

3. Révélation des motifs : la résine insolée est gravée jusqu’à l’oxyde de silicium. 

 

4. La gravure des motifs transférés dans une fine couche de SiO2 puis dans le Si monocristallin 

est faite en gravure sèche.  

 

5. La résine sacrificielle de masquage du substrat est ensuite éliminée (stripping). Les 

différentes structures de canaux de silicium monocristallin peuvent être observées et 

mesurées. 

 

 
 

Figure 10. Exemple de deux motifs de canaux à nanofils de Si obtenus après gravure. a) 
réseau de 6 nanofils (dispositif D1), b) structure dite en ruche d’abeille (dispositif Z). 

 

Ensuite, un niveau de masque spécifique d’implantation permet de doper uniquement les régions source 

et drain des dispositifs suivant plusieurs sessions d’implantations ioniques. 

– Phosphore 1,5×1015 atomes/ cm2, énergie d’implantation de 4 KeV 

– Arsenic, 2×1015 atomes/ cm2, à 9 KeV,  

– Phosphore, 1015 atomes/ cm2, 3 KeV,  

– Bore, 1,8×1015 atomes/ cm2, à 3 KeV, 

– Béryllium difluoride, 2×1015 atomes/ cm2, à 8 KeV.  

Les canaux restent non intentionnellement dopés. Les dopants des régions source et drain sont activés 

en utilisant un recuit d’activation « spike ».  

Après la formation des régions source et drain, une couche d’oxyde d’hafnium (HfO2) de 2 à 3 nm 

d’épaisseur est déposée par ALD. Le HfO2 est un diélectrique à forte permittivité (variant entre 17 et 

25), en comparaison à la permittivité de l’oxyde de silicium SiO2 (3,9).  

Ces couches sont ensuite encapsulées sous une faible épaisseur de nitrure (SiN ~50 nm), et le nitrure est 

encapsulé sous un oxyde TEOS (Tetraethyl orthosilicate) de 100 nm (dépôt PECVD, Plasma-Enhanced 

Chemical Vapor Deposition) comme illustré sur la Figure 11.  
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Figure 11.  icrographie EDX d’une section de nanofil de Si  
 

Une CMP (chemical mechanical planarization) permet de planariser la couche d’oxyde TEOS.  

Après cette étape de planarisation, nous procédons à l’étape de gravure des contacts. Cette étape consiste 

à graver des cavités verticales au-dessus des régions de source et drain de manière à pouvoir connecter 

ces régions source/drain aux futures lignes métalliques (Figure 12). Après une étape de lithographie, 

nous avons procédé à la gravure de la couches TEOS, puis de nitrure, suivi de la couche HfO2, et enfin, 

de la couche de SiO2, en ayant pour couche d’arrêt le film de Si sous-jacent. La résine sacrificielle est 

éluée après les étapes de gravures successives.  

 
 

Figure 12. Micrographie TEM de gravure des contacts. 
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L’étape suivante consiste à réaliser un siliciure NiSi en fond de contacts. Le siliciure permet d’obtenir 

une faible résistance de contact entre le Si et la couche métallique. Ces cavités (ou plugs) sont ensuite 

remplies avec une couche TiN et une couche de tungstène (350 nm).  

 
 

Figure 13. Micrographie MEB de régions de contacts. a) régions de contacts gravés et 
siliciurés, b) régions de contacts après dépôt de tungstène et planarisation.  

 

Suite à ces dépôts, nous procédons à une planarisation de la couche de W qui permet de désolidariser 

et donc de « dé-courcircuiter » les différents contacts (Figure 13). Puis de nouvelles étapes de 

lithographie et de gravure (Figures 13 et 14) sont réalisées afin de définir les lignes métalliques (alliage 

de Cu et d’Aluminium).  

 
Figure 14. Illustration de l’étape de fabrication du niveau de métal   (M1, couleur bleue). 

 

Ces structures sont ensuite encapsulées sous 700nm d’oxyde TEOS (PECVD) suivi d’une nouvelle 

planarisation (avec arrêt sur la couche métallique). En périphérie des puces, une couche d’oxyde 

d’isolation et de protection est gravée uniquement sur les régions des plots de contacts de manière à 

pouvoir poser les pointes lors de la caractérisation électrique des dispositifs.  

Encapsulation TEOS 700nm CMP TEOS

Arret sur TiN

M1

M1

M1

M1

Dépôt du niveau métallique M1 et gravure

PVD Ti 10nm 

AlCu 440nm 

Ti 10nm 

TiN 40nm

TEOS



Chapitre 2 : Développement technologique des biocapteurs à nanofils de Si | Etapes 
technologiques de fabrication des biocapteurs à nanofils de Si | Principales étapes de 
fabrication 

41 
 

 
 

Figure 15. Micrographies MEB de dispositifs encapsulés sous un oxyde TEOS (dispositif à 
motif de réseau de nanofils de Si (gauche) et dispositif à motif de ruche d’abeille (droite).  

 

La dernière étape est l’étape la plus critique des étapes de fabrication. Elle consiste à graver les couches 

d’oxyde et de nitrure disposées au-dessus des nanofils de Si dans le but de former les cavités 

microfluidiques, au-dessus de l’oxyde de grille HfO2 des dispositifs. Pour cela, un niveau de masque 

spécifique est utilisé. Quelques micrographies MEB de BioFETs finalisés sont présentées sur la 

Figure 16 après l’ouverture des cavités microfluidiques. 
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Figure 16. Micrographies MEB de quelques dispositifs BioFETs après ouverture des 
cavités microfluidiques. Des étapes de gravure de cavités nous permettent d’ouvrir un 
accès direct aux différentes structures de nanofils et de microrubans fabriqués. Ces 

structures peuvent être observées sur les différentes micrographies présentées. Les larges 
structures qui sont gravées au contact des nanofils sont des lignes métalliques 
d’alimentation. Certains dispositifs peuvent avoir des sources communes.  
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2.1.3. Photographie des biopuces fabriquées  
 

 

 
 

Figure 17. Photographie de deux puces après avoir réalisé toutes les étapes de fabrication. 
Chaque puce mesure 22 mm × 22 mm. Les puces sont délimitées par une zone de découpe 
(croix et lignes entre les rangées de plots).  

 

2.2. Caractérisation électrique à sec des 

dispositifs BioFET  
 

Après avoir fabriqué nos dispositifs BioFET, l’objectif était de les caractériser électriquement, à sec, 

pour vérifier leur bon fonctionnement. Les caractéristiques de transfert IDS-VBG ont été réalisées en 

polarisant la face arrière des substrats SOI. Pour cela, nous avons utilisé une station de test sous pointes 

couplée à un analyseur (Semiconductor Parameters Analyzer HP4156A). Ces travaux sont également 

réalisés au LETI.  
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2.2.1. Caractéristiques de transfert à l’échelle de 

la puce et de la plaque SOI.  
 

À titre illustratif, nous présentons sur la Figure 18 quelques exemples de caractéristiques de transfert 

mesurées à sec à partir de nos dispositifs BioFET situés dans la région « matrice ». Ces dispositifs 

BioFET sont représentés par un réseau de 15 nanofils de Si de largeur 150 nm et de longueur 1,5 µm 

chacun (Figure 8, D2). Nous pouvons constater que l’ensemble des dispositifs est fonctionnel avec un 

rapport de courant ION/IOFF d’environ 105.   

  
Figure 18. Caractéristiques de transfert IDS-VBG de plusieurs dispositifs BioFET à 
réseaux de nanofils de Si appartenant à une même région « matrice » d’une même 
puce. VDS = 1V. 

A partir de ces caractéristiques électriques, nous avons extrait la tension de seuil en prenant pour 

méthode celle de l’extraction du Vt au maximum de la dérivée seconde de la transconductance. Il s’agit 

de la valeur de la tension VGS à laquelle la dérivée seconde du courant (
𝜕2𝐼𝐷𝑆

𝜕𝑉𝐵𝐺
2 ) est à son maximum. La 

Figure 19 montre un exemple d’extraction de la tension de seuil sur l’une des caractéristiques de 

transfert de la Figure 18.  
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Figure 19. Exemple d’extraction de la tension de seuil d’un dispositif BioFET « D2 » (réseau 
de nanofils de Si).  

Les tensions de seuil sont extraites et répertoriées pour chaque dispositif BioFET. Nous pouvons ainsi 

évaluer le niveau de reproductibilité ou de dispersion des tensions de seuil d’un dispositif à l’autre.  

Par exemple, au sein de notre région « matrice », nous avons mesuré 30 dispositifs BioFET « D2 », tous 

identiques, sur 37 puces différentes d’une même plaque.  

Les mesures de la tension de seuil sont représentées sur la Figure 20. Les résultats sont présentés sous 

forme de diagramme en boîte.  

 
 
Figure 20. Un exemple de mesures des dispersions de la tension de seuil « Vt » pour des 
BioFETs à réseaux de nanofils situés dans la région « matrice » sur 37 puces (n° de puce 
en abscisse). Les moyennes de Vt sont ponctuées en blanc sur les boîtes. Ce diagramme 
est basé sur la caractérisation d’une plaque appartenant à l’un des premiers lots fabriqués 
et caractérisés. D’autres plaques présentent le même profil de dispersion de Vt d’un groupe 
de dispositifs de la région « matrice » d’une puce, à l’autre.  

 

L’extraction des Vt des différents BioFETs sous forme de diagrammes en boîtes peut être un premier 

outil d’évaluation de nos dispositifs. Les mesures représentées sur la Figure 20, montrent une forte 

dispersion d’une puce à l’autre (dispersion intra-plaque). Cette dispersion est le reflet d’un manque de 
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maturité des différentes étapes technologiques utilisées lors de la fabrication des premiers dispositifs 

BioFET.  

Dans un second temps, on peut également noter une dispersion intra-puce importante dans certains cas 

(avec 30 dispositifs caractérisés par « matrice »). Néanmoins, nous pouvons remarquer que certaines 

puces présentent des résultats plutôt satisfaisants (Figure 20, axe des abscisses : puce n° 1 ou n° 9, ou 

n° 15, etc.). Ces premiers résultats nous ont rapidement conduit à optimiser certains procédés de 

fabrication pour améliorer la robustesse et la fiabilité de notre route de fabrication. 

 

 
 

Figure 21. a) Caractéristiques de transfert IDS-VBG de plusieurs dispositifs BioFET à réseaux 
de nanofils appartenant à une même région « matrice » d’une même puce issue d’un lot 
dont les procédés de fabrication ont été améliorés. VDS = 1V. b) Diagrammes en boîtes 
présentant la distribution des « Vt » de dispositifs BioFET à nanofils de la région matrice. 20 
dispositifs BioFETs sont caractérisés dans chaque région matrice. 20 puces sont testées 
sur la plaque. Les moyennes de Vt sont ponctuées en blanc sur les boîtes. 

 

Les nouvelles caractéristiques de transfert mesurées sur des BioFETs appartenant à des régions 

« matrice » montrent un nouveau rapport ION/IOFF d’environ 106 et une dispersion des Vt inter-puces et 

intra-puce beaucoup plus faible (Figure 21). Ces changements sont principalement dus à une 

amélioration de la qualité des contacts source et drain des dispositifs (chacune des étapes du procédé de 

fabrication des contacts est mieux maitrisé), et à une gravure des cavités mieux contrôlée, en termes de 

durée de gravures, afin de conserver l’intégrité des structures (oxyde de grille HfO2 encapsulant les 

nanofils et silicium monocristallin). 
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2.2.2. Effet de la gravure de cavité sur la tension 

de seuil des BioFETs  
 

Afin de quantifier l’effet de la gravure des cavités microfluidiques sur les performances électriques des 

dispositifs, nous avons mesuré les dispositifs de la barrette W décrite sur la Figure 22. Cette barrette 

présente l’intérêt d’avoir deux dispositifs identiques (l’un avec l’ouverture de la cavité et l’autre sans).  

Le dispositif BioFET dont la cavité n’est pas gravée peut ainsi servir de dispositif de référence.  

 

 
 

Figure 22. Motifs de la barrette W. Chaque dispositif ayant une cavité est accompagné 
d’un dispositif de contrôle sans cavité. La dimension L correspond à la longueur de la 

cavité (en µm). Une cavité « 0 µm » indique une absence factuelle de cavité.  
 

 

La Figure 23 représente une mesure de Vt avant optimisation de la gravure des cavités. Les tensions de 

seuil mesurées correspondent au dispositif W1 (réseau de 10 nanofils de largeur 50nm). Chaque boite 

représente une mesure faite sur 47 puces (avec un seul dispositif par puce). Les tensions de seuil extraites 

des caractéristiques de transfert montrent des valeurs de Vt qui se décalent vers des valeurs 

significativement plus élevées lorsqu’une cavité est gravée au-dessus du canal du dispositif. Cette 

tendance se vérifie également dans le cas des transistors à microruban (dispositif W4), Figure 24.  

Cette augmentation de la tension de seuil peut être expliquée par l’exposition directe des oxydes de grille 

à l’air ambiant.  

W
L

NB NW W D1 D2 D3 D4 D5 D6 D7 D8

W1 ×10 0,05

W2 ×1 0,77

W3 ×10 0,08

W4 ×1 1,07

5 00,2 0 1 0 2 0
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Figure 23. Effet de l’étape de gravure de cavité sur la tension de seuil de BioFETs à réseau 
de nanofils « W1 ». À la droite du graphique, l’information de la présence ou non d’une cavité 
est notée. Le procédé de gravure de cavité engendre un décalage de Vt vers des valeurs 
significativement plus élevées. Chaque point représente la valeur de Vt du transistor 
considéré, sur une puce. Un groupe de points de même couleur représente les Vt de 
l’ensemble des puces de la plaque caractérisée. Les points colorés représentant des Vt 
extraits ne sont pas ordonnés verticalement (suivant un axe vertical) pour éviter que les 
valeurs égales de Vt ne se superposent. 

 

 
Figure 24. Effet de l’étape de gravure de cavité sur la tension de seuil de BioFETs à 
microrubans (« W4 »). Comme observé pour les transistors à réseaux de nanofils, le 
procédé de gravure de cavité induit une tension de seuil plus élevée.  

Bien que des étapes systématiques de calibrations préalables des capteurs avant leur utilisation devront 

être envisagées, ces disparités de Vt présentes entre les dispositifs avec ou sans cavités n’est pas 

souhaitée. L’objectif d’avoir inclus des transistors sans cavité est de pouvoir s’en servir comme des 

dispositifs de contrôles négatifs (références).  

Pour remédier à ce problème, nous avons mis en place un procédé de recuit au gaz inerte (forming gas 

(5% H2/ 95% N2)) dont l’objectif est de neutraliser les charges fixes parasites qui seraient piégées dans 

l’oxyde de grille et qui seraient potentiellement à l’origine de ces disparités. Ce procédé a été appliqué 

sur une plaque issue d’une nouvelle campagne de fabrication. La Figure 25 présente la dispersion des 

Vt (après forming gas), parmi les dispositifs « W4 ».  

Nous pouvons remarquer qu’après le procédé de forming gas, les Vt des BioFETs avec et sans cavité 

sont désormais beaucoup plus proches.  
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Si nous considérons que la seule différence entre ces mesures et les précédentes (Figure 24 vs Figure 

25) est la réalisation d’une étape de forming gas, alors ces effets peuvent être en grande partie attribués 

à ce recuit de « guérison » des défauts.  

Nous pouvons conclure que l’étape de forming gas est bénéfique et intéressante dans l’optimisation de 

nos procédés de fabrication.  

 
Figure 25. Ce diagramme présente la distribution des tensions de seuil de transistors à 

microruban « W4 » après une étape de forming gas. 

Il est aussi intéressant de remarquer que la variation inter-puce est également significativement réduite 

pour les deux types de dispositifs (avec et sans cavités). 

Après l’intégration systématique de l’étape de forming gas à la fin de notre route de fabrication, nous 

avons effectué des nouvelles mesures sur la dernière campagne de fabrication en date avec pour objectif 

de réaliser un état des lieux sur les dispersions liées au procédé de gravure de cavité.  

Nous avons obtenu des résultats intéressants, montrant une absence de différence significative sur la 

dispersion des tensions de seuil des BioFETs de la barrette « W » (Figure 26). Une autre barrette « Z » 

a également été mesurée (Figure 27). Les résultats obtenus ont permis de confirmer nos observations et 

notre conclusion quant à l’effet positif de l’étape de forming gas sur la dispersion des Vt entre les 

dispositifs gravés, avec ou sans cavité.  
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Figure 26. Impact du forming gas sur la reproductibilité de la valeur de la tension de 
seuil des transistors de la barrette « W ». 
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Figure 27. a) Motifs des transistors à nanofilets « ZD7 » et « ZD8 » appartenant à la barrette 
« Z ». b) les diagrammes montrent que sur une autre barrette dont la structure diffère des 
barrettes précédemment mesurées, l’étape de forming gas réduit les disparités de tension 
de seuil entre les dispositifs gravés avec ou sans cavité. 
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2.2.3. Effet du dimensionnement des structures 

de type nanofils  
 

Les mesures effectuées sur les différentes structures de transistors pour valider leur fonctionnalité nous 

ont également permis de mettre en lumière les effets de dimensionnement des transistors sur leur tension 

de seuil. Conformément à l’état de l’art, la valeur du Vt décroit avec l’augmentation de la largeur des 

nanofils de Si.  

Cette variation de Vt liée à la largeur des fils de Si s’est confirmée sur beaucoup de barrettes. Les 

Figures 28 et 29 (barrettes « F » et « M » respectivement), présentent quelques exemples (Vt en fonction 

de la largeur W) qui illustrent une tendance globale.  

 

 
Figure 28. Effet de la largeur des nanofils sur leur tension de seuil. Quelques dispositifs de 
la barrette « F » sont présentés. Les nanofils dont la largeur varie ont une longueur 
constante de : a) 0,7 µm. b) 1 µm, c) 5,5 µm.  
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Figure 29. Effet de la largeur des nanofils sur leur tension de seuil. La barrette « M » est 
présentée. Les nanofils dont la largeur varie (en abscisse, W varie en µm) ont une longueur 
constante de : a) 10,5 µm. b) 8,5 µm. c) 5,5 µm. d) 4,5 µm. e) 3,5 µm. f) 2,5 µm. g) 2,25 µm. 
h) 1,5 µm. On peut observer un effet net de la largeur W sur le Vt des transistors.  

La variation de la longueur des nanofils de Si n’a pas eu d’effets significatifs sur l’évolution du Vt (non 

illustré). La longueur des canaux est trop importante pour révéler des effets de canaux courts. 
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Cette étape de caractérisation électrique à sec de nos BioFETs a été un point de vérification systématique 

qui nous a permis d’établir un état des lieux sur leurs caractéristiques électriques, à sec, après leur 

fabrication.  
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3. Chapitre 3 : 

Fonctionnalisation des 

nanofils de Si  
 

3.1. Introduction à la notion de 

fonctionnalisation de surface  
 

Dans notre contexte, le terme de « fonctionnalisation de surface » consiste en la modification chimique 

de la structure de surface d’un substrat solide, en y complexant un ensemble de réactifs chimiques ou 

biologiques. Cette modification est réalisée par le biais d’immobilisations d’éléments de reconnaissance 

biomoléculaire à la surface du substrat, pour lui conférer de facto, une fonction biochimique précise de 

détection spécifique d’un type de molécules d’intérêt (ions, ADN, protéine, autres petites molécules)110. 

La fonctionnalisation de surface des substrats solides inorganiques étant un domaine de recherche et de 

développement à part entière, il existe de nos jours un grand nombre de techniques chimiques permettant 

la modification de surfaces111. Ces différentes techniques peuvent être classifiées selon la nature des 

interactions qui s’établissent entre la surface inorganique fonctionnalisée et les molécules greffées. Trois 

types d’interactions « molécules/ substrats » permettent la classification des différentes techniques de 

fonctionnalisation :  

1. la fonctionnalisation de surface par le biais d’interactions électrostatiques s’établissant entre 

les charges des atomes de surface du substrat et les charges portées par les molécules de 

l’adsorbat de fonctionnalisation. Le terme physisorption est également utilisé. Ces 

interactions électrostatiques sont considérées comme ayant de faibles énergies de liaisons 

(de quelques kJ×mol-1 à une trentaine de kJ×mol-1)112,113. 

2. la fonctionnalisation par le biais d’établissement d’interactions ioniques entre les atomes 

surfaciques du substrat et les molécules de fonctionnalisation. Ce type d’interaction met en 

jeu un établissement de doublets liants électroniques entre des espèces chimiques 

« donneuses ou réceptrices d’électrons ». Dans un contexte de fonctionnalisation de surface, 

les électrons surfaciques du substrat et ceux des molécules de fonctionnalisation établissent 

spontanément des doublets liants en cas de déficit électronique venant d’une part ou de 

l’autre (substrat / molécules de fonctionnalisation). Les interactions ioniques ont des 

énergies de liaisons qui valent quelques centaines de kJ×mol-1. Lorsque les espèces 

chimiques qui interagissent dans les interactions ioniques ont des électronégativités 

inégales, l’énergie du doublet liant est moins élevée que dans le cas des liaisons covalente.  

3. les liaisons covalentes ou ionocovalentes (interactions fortes entre éléments chimiques 

d’électronégativités équilibrées) mettent en jeu un ou plusieurs doublets liants électroniques 

(liaisons simples, doubles, ou triples), d’énergies de liaison valant plusieurs centaines de 

kJ×mol-1 entre la surface du substrat à fonctionnaliser et les agents de fonctionnalisation.  
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Le type d’interactions mis en jeu dans la fonctionnalisation ainsi que le choix des molécules de 

fonctionnalisation dépendent de la nature et des contraintes du substrat utilisé (silicium, argent, or, etc.), 

ainsi que des propriétés surfaciques souhaitées post-fonctionnalisation (réactivité chimique, 

mouillabilité, etc.). 

Pour la fonctionnalisation de nos oxydes de grille, nous avons opté pour la fonctionnalisation par 

silanisation, technique mettant en jeu des liaisons covalentes fortes à l’interface substrat/ molécules 

organosilanes. La silanisation est une technique de fonctionnalisation de choix, simplement réalisable, 

et communément utilisée dans les laboratoires académiques et industriels, pour la fabrication de 

dispositifs variés, notamment dans le domaine des capteurs114, 115 mais également dans les applications 

de traitements de surfaces de verres 116. Les organosilanes sont utilisés en tant qu’intermédiaires de 

couplage dans la grande majorité de leurs applications. Cette couche de silane intermédiaire entre le 

substrat et la couche de sondes de fonctionnalisation permet l’adjonction de molécules chimiques 

sondes, ainsi qu’un meilleur contrôle de leur orientation de fixation. La famille des organosilanes se 

compose d’un vaste choix d’organosilanes qui se différencient par la nature du groupement chimique 

qui établit la réaction de couplage : en effet, il peut s’agir d’une terminaison dite « aminée », « thiolée », 

d’une terminaison « aldéhyde », « epoxys » 117, etc.  

 

3.2. Généralités sur les silanes et leur 

utilité en tant qu’agent de 

fonctionnalisation  
 

Dans les prochains paragraphes, nous détaillons la technique de silanisation de surface. Nous présentons 

nos protocoles de fonctionnalisation de surface ainsi que les résultats obtenus sur les différents 

échantillons fonctionnalisés par ces moyens. Les résultats y sont également discutés. 

La silanisation est mise au point par le chimiste E. P. Plueddemann une quarantaine d’années plus 

tôt (1982) 118. Tout organosilane est dérivé d’un noyau de silane (SiH4) dans lequel au moins l’un des 

quatre atomes d’hydrogène est substitué par un groupement chimique différent de « H ».  

« Rn-Si-X(4 – n) » est l’expression générale des organosilanes, avec R, un groupement chimique non 

hydrolysable (i.e., un groupement fonctionnel réactif aminé, thiolé, un aldéhyde, un acide carboxylique), 

« n », le nombre de groupements fonctionnels portés par l’organosilane ( avec « n », un entier compris 

entre 0 et 4 puisque le silicium établit 4 doublets liants), « X » est un groupement chimique hydrolysable 

de type méthoxyl, ethoxyl, alcoxyle, halogénure, carboxylate. Ces groupements chimiques pouvant 

également être de nature assez variée, leur fonction consiste en l’ancrage de l’organosilane sur la surface 

du substrat à fonctionnaliser. Cette notion d’ancrage est développée plus en détail dans les paragraphes 

suivants. En résumé, structurellement, les organosilanes s’organisent en trois parties (groupements 

chimiques) :  

1. « X(4-n) », ayant un rôle d’ancrage unique vis-à-vis du substrat fonctionnalisé,  

2. le noyau de silicium,  

3. « Rn », jouant un rôle double d’espaceur et de groupement chimique réactif vis à vis du 

substrat.  

L’espaceur est généralement un alkyle (i.e., une chaine carbonée) ou possiblement un cycle aromatique. 

La variabilité de la nature du groupement « Rn » permet de nombreuses possibilités de couplage de 
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l’organosilane avec les molécules surfaciques du substrat à fonctionnaliser. Pour rappel, les interactions 

organosilanes/ substrat peuvent être de nature électrostatique, ionique ou covalente.  

Une surface fonctionnalisée via un organosilane présente a posteriori les propriétés physicochimiques 

propres à l’agent de fonctionnalisation utilisé. Plus particulièrement, il peut s’agir de propriété 

d’hydrophilie ou d’hydrophobie, de propriété d’intermédiaire de couplage (amine, thiol, etc.), de 

propriété de polymérisation, etc.  

Les organosilanes peuvent être utilisés pour la modification covalente de tous types de surfaces 

hydroxylées (i.e., présentant des fonctions hydroxyles libres surfaciques (-OH)) 119. Le phénomène de 

silanisation d’une surface inorganique (SiO2 ou HfO2 dans notre cas) se traduit par l’établissement de 

liaisons covalentes fortes, entre les groupements d’accroche de l’organosilane et les groupements 

hydroxyles surfaciques du substrat.  

Dans nos travaux de fonctionnalisation, nous avons procédé à des réalisations de silanisation de surfaces 

d’oxyde de silicium en utilisant l’organosilane « 3-aminopropyl triethoxysilane », (« APTES ») 120–122 , 

un aminosilane (organosilane à terminaison aminée (-NH2)) bien documenté dans la littérature 

(Figure 30).  

 
 
Figure 30 : schéma d’une molécule d’APTES ( -aminopropyl triethoxysilane). La 
terminaison réactive –NH2 peut servir de groupement d’adjonction aux molécules chimiques 
qui peuvent réagir avec les amines. 

 

La structure de l’APTES est « R-Si-X3 » avec « X3 » égal à (OCH2CH3)3, i.e., 3 groupements « éthoxy ».  

Le groupement fonctionnel « R » est une amine (-NH2) nucléophile et amphotère, portée par un bras 

espaceur à 3 carbones. La propriété « amphotère » de l’amine signifie que son état de protonation (-NH2 

ou -NH3+) dépend du pH environnemental, selon la réaction suivante : NH2 + H3O+ ↔ H2O + NH3
+.  

L’APTES qui se présente à l’état liquide, est incolore à l’œil, et est relativement inodore dans les 

conditions normales de laboratoire i.e., pression atmosphérique, température ambiante. Il s’agit d’un 

élément chimique corrosif avec une toxicité aigüe (pictogrammes GHS05 et GHS07).  

La réaction de silanisation par APTES d’une surface d’oxyde hydroxylée se produit en 2 étapes :  

1. Hydrolyse (Figure 31) : cas de l’APTES. La première étape s’amorce lorsqu’au contact de 

molécules d’eau, les groupements d’ancrage de l’organosilane (groupements « éthoxy ») 

s’hydrolysent spontanément pour former des groupements silanols 123,124 par la réaction 

suivante :  

 

NH2Si-éthoxy(3) + (3)H2O ↔ NH2Si-OH(3) + (3)éthanol. 



Chapitre 3 : Fonctionnalisation des nanofils de Si  

58 
 

 
Figure 31. Réaction chimique d’hydrolyse d’un organosilane.  es molécules de H2O 
hydrolysent les groupements « R’ » de l’organosilane. Cette réaction produit des 
groupements d’ancrage de type « silanol » et la libération d’espèces chimiques de type 
« alcool ». 

2. Polycondensation (Figure 32) : au cours de la polycondensation, les molécules d’APTES 

interagissent entre elles et s’auto-assemblent par des liaisons hydrogènes (homocondensation). 

Ces molécules d’APTES interagissent également avec le substrat et s’y adsorbent via 

l’établissement de liaisons hydrogènes APTES/ silanols (hétérocondensation). Comme toute 

réaction chimique, ces réactions se font jusqu’à l’obtention de l’équilibre réactionnel du 

système.  

 

 
 

Figure 32. Phénomènes d’homocondensation et d’hétérocondensation des molécules 
d’organosilane.  ’illustration est faite pour le cas de l’APTES.  a molécule d’APTES est 
constituée de façon à pouvoir s’hydrolyser en présence d’eau, à s’auto-assembler par 
homocondensation et à s’adsorber sur le substrat par hétérocondensation. Cette voie de 
réticulation permet d’optimiser les chances d’obtention d’un film polymère monocouche, fixé 
de façon covalente et stable sur l’oxyde SiO2. 
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La structure que forme la couche de silane sur la surface inorganique hydroxylée tient physiquement en 

place par l’intermédiaire des nombreuses liaisons hydrogènes structurales s’étant établies entre chaque 

couple de groupement « OH » (Figure 32). La déshydratation de ces liaisons « hydrogène » par recuit 

thermique (se faisant généralement à plus de 100°C, pendant quelques heures), libère des molécules 

d’eau. Ce phénomène de déshydratation mène à la production de ponts siloxanes (ponts liants covalents 

entre l’organosilane et la surface du substrat), comme illustré sur la Figure 33.  

 

 
Figure 33. Schéma d’une monocouche d’APTES fixée à la surface d’un oxyde via a) des 
liaisons hydrogènes, et b) des liaisons covalentes. 

 

En pratique, l’obtention d’une monocouche de silanisation bien structurée et reproductible est difficile 

car les silanes peuvent également s’homocondenser suivant des plans de polymérisation autres, ou 

former des monocouches partielles, ou également, s’adsorber par physisorption directement sur la 

surface hydroxylée (liaisons hydrogènes aléatoires ou liaisons électrostatiques) 120,125,126. Cet aspect est 

un inconvénient dans les applications nécessitant une couche de fonctionnalisation monocouche et 

homogène 91,119,127.  

Toutefois, des groupes de recherche 119,120 ont montré des résultats convaincants où la silanisation en 

phase vapeur (par opposition à la silanisation en phase aqueuse), permet l’obtention d’une couche de 

silanisation de structure optimale. Certains paramètres tels que la réactivité de l’organosilane choisi 

(nombre de sites d’accroche versus le nombre de groupements terminaux, et longueur du groupement 

espaceur) 120, l’hygrométrie à l’intérieur du système réactionnel, la concentration en silane122, le temps 

de silanisation 128, et la température au sein du système réactionnel permettent de contrôler et d’optimiser 

la qualité de la couche synthétisée. La Figure 34 illustre différents cas de figure d’adsorption de 

molécules d’APTES à la surface d’un oxyde de silicium hydroxylé. 
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Figure 34. 1(a-e). Illustrations des différentes options d’adsorption des molécules d’APTES 
sur un substrat SiO2 hydroxylé (schéma issu de 120). 
 .a). Cas d’un attachement covalent entre la molécule d’APTES et le substrat.  a 
terminaison fonctionnelle aminée (-NH2) est libre et peut donc être impliquée sans 
contraintes dans des réactions chimiques ultérieures (couplage d’agents chimiques autres, 
etc.), 
1.b). Cas de figure où la terminaison aminée de la molécule d’APTES (attachée par liaison 
covalente à la surface du substrat) est impliquée dans une interaction électrostatique avec 
un hydroxyle surfacique et pourrait amorcer l’apparition de défauts dans la couche de 
fonctionnalisation, 
1.c – e) interactions faibles de maintien des molécules d’APTES à la surface du substrat, c) 
liaison hydrogène établie entre une molécule d’APTES (dont l’hydrolyse n’est pas totale) et 
un hydroxyle surfacique, d) liaison hydrogène établie entre un groupement « éthoxy » d’une 
molécule d’APTES et un hydroxyle surfacique, e) interaction électrostatique entre une 
terminaison aminée et un hydroxyle surfacique. 
2.(a-f) Illustrations des cas potentiels d’interaction entre plusieurs molécules d’APTES. 
2.a) liaisons hydrogènes au sein de 2 terminaisons aminées de 2 molécules d’APTES 
distinctes, 
2.b) interactions électrostatiques entre un groupement silanol d’une molécule d’APTES et la 
terminaison aminée d’une molécules d’APTES distincte. 
2.c) attachement covalent entre des molécules d’APTES et la surface du substrat 
(configuration d’interaction souhaitée entre les molécules d’APTES et le substrat) 
2.d) molécules d’APTES homopolymérisées, 
2.e) molécules d’APTES homopolymérisées verticalement, 
2.f) polymérisation aléatoire des molécules d’APTES. 
 

1

2
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3.3. Présentation des différentes 

méthodes de fonctionnalisation 

utilisées  
 

Nous avons accordé un effort important à la réalisation d’une couche de fonctionnalisation de qualité 

car celle-ci joue le rôle primordial d’interface de détection (captation) biochimique intermédiaire entre 

le capteur électronique et les molécules cibles. La qualité chimique d’une telle couche de 

fonctionnalisation est un paramètre critique dans le développement d’un biocapteur sensible, spécifique 

et fiable 91,119. Dans un cas idéal, il s’agit d’une monocouche (sans agrégats), d’une structure régulière 

mesurant quelques nanomètres i.e., à peu près la hauteur cumulée de chaque intermédiaire individuel de 

fonctionnalisation occupant la surface du substrat. Cette couche est composée de molécules de 

fonctionnalisation choisies pour être fortement spécifiques aux molécules de l’échantillon à analyser 

(molécules ciblées), en engendrant très peu d’interactions non spécifiques, lorsque les molécules ciblées 

n’ont pas d’affinité pour les espèces sondes appartenant à la couche greffée. 

Nous avons utilisé deux différents protocoles de fonctionnalisation. Le premier protocole est celui de la 

silanisation par APTES en phase vapeur. Ce protocole utilise les intermédiaires APTES et 

glutaraldéhyde (GA) pour fixer les molécules sondes de manière covalente. Les limitations de ce 

précédent protocole en termes de qualité de couche de fonctionnalisation nous ont conduit à mettre en 

place un second protocole de silanisation utilisant un epoxysilane, le « 5,6-epoxyhexyltriéthoxysilane » 

ou EHTES, déposé en phase liquide et ayant permis l’obtention de résultats satisfaisants.    

 

3.3.1. Méthode 1 : fonctionnalisation par 

silanisation en phase vapeur, APTES/GA 
 

La fonctionnalisation par le protocole APTES/GA implique la conjugaison d’un complexe de 2 couches 

d’accroche (couche d’APTES et couche de glutaraldéhyde) à la surface du substrat (échantillon 

recouvert d’un film d’oxyde).  Dans les paragraphes suivants, nous détaillons le protocole de 

fonctionnalisation « APTES/ GA » en phase vapeur que nous avons utilisé sur des échantillons d’essai 

SiO2/ Si avant de le transférer sur nos puces de biocapteurs pour la fonctionnalisation des transistors.  

3.3.1.1. Fonctionnalisation d’échantillons plans 

SiO2/ Si 

Dans un premier temps, les tests de fonctionnalisation consistent à mettre en œuvre, manuellement, des 

procédures de greffage de molécules d’ADN sondes ou ssDNA (single strand DNA) sur des substrats de 

silicium plans oxydés par oxydation thermique à 800°C. Les plaques de silicium dont sont issus les 

échantillons sont des plaques de silicium non dopés de 100 mm de diamètre et d’épaisseur 725 µm 

(CIME/Minatec, Grenoble). Après oxydation, l’épaisseur de SiO2 est de 93 nm. Chaque plaque de 

silicium est ensuite découpée en lamelles mesurant chacune 10 mm × 10 mm. L’épaisseur d’oxyde 

thermique (93 nm) correspond à un optimum d’épaisseur pour laquelle l’intensité de fluorescence 
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réfléchie est maximale 129. Après fonctionnalisation puis hybridation des brins d’ADN greffés avec des 

brins d’ADN complémentaires fluorescents, nous évaluons les surfaces fonctionnalisées à l’aide de 

micrographies capturées par microscopie de fluorescence.  

Différentes séquences d’oligonucléotides sont choisies et utilisés dans nos travaux. Une liste en est 

reportée dans le Tableau 1. Toutes nos molécules d’ADN sont fournies par Merck, France. 

Nous avons utilisé deux types de sondes : une sonde longue « EGFR » de 35 bases (ou nucléotides), et 

une sonde courte de 14 bases (outre l’espaceur de 6×T). 

La molécule d’ADN « EGFR » est une séquence extraite d’une version mutée du gène EGFR 

(Epidermal Growth Factor Receptor). Dans un état normal (fonctionnel, non muté), ce gène code pour 

une protéine (tyrosine kinase), impliquée dans les voies métaboliques de différenciation cellulaire, de 

prolifération cellulaire, et d’apoptose. Une mutation génétique dans la séquence de ce gène peut induire 

une surexpression de la protéine codée (protéine du même nom, EGFR), avec pour conséquence, une 

surpopulation de cette protéine, observée dans plusieurs cas de cancers (carcinomes mammaires, 

coliques, et bronchiques) 130.  

La séquence courte correspond à une séquence d’étude utilisée dans le cadre d’une collaboration avec 

le CEA-LETI/DTBS.  

Ces deux types de sondes sont complémentaires à la séquence cible correspondante appelée « séquence 

cible intégrale ». En outre, nous disposons de séquences sondes non complémentaires à la cible. Celles-

ci ont été utilisées dans le but d’étudier les résultats d’expériences d’hybridations non complémentaires. 

Les molécules d’ADN ont été modifiées au cours de leur synthèse respective. Les molécules ssDNA 

sont conjuguées avec un groupement amine au niveau de leur extrémité 5’, afin de pouvoir les conjuguer 

aux intermédiaires de couplage, qui seront eux-mêmes ancrés à la surface du substrat. Les molécules 

d’ADN cibles, notés tDNA pour (target DNA) sont conjuguées avec une molécule fluorescente au niveau 

de leur extrémité 5’. Cette molécule fluorescente est la cyanine 3 ou indodicarbocyanine, communément 

notée Cy3.  La Cy3 est un marqueur fluorescent de choix. Très utilisée dans la littérature131, elle présente 

les avantages de solubilité en phase aqueuse, de stabilité physicochimiques en cas de variations de pH 

entre 3 et 10, et de photo-stabilité dans le temps.  La Cy3 absorbe dans le vert (~520 nm) et émet dans 

le rouge (~615 nm). Ce marqueur optique nous permet une traçabilité des molécules tDNA lors des 

sessions d’imagerie à fluorescence.  

  

Tableau 1  iste des séquences des molécules d’ADN sondes et cibles utilisées dans les 
études d’essais de détection optique et électronique de molécules d’ADN. 

 

Notre processus de fonctionnalisation par silanisation en phase vapeur consiste en 5 étapes qui sont 

illustrées sur la Figure 35 :  

 

Liste des molécules d'ADN utilisées séquence (sens 5' > 3')

ADN "EGFR" séquence sonde complémentaire NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

séquence sonde non complémentaire NH2-(CH2)6-AGT TGG GTG GTG AGT AGG GTG AGG GGG GAA GGA GG

séquence sonde complémentaire sur 

97% des nucléotides 
NH2-(CH2)6-GCA ACT CAT CAG GCA GCT CAT GCC CTT CGG CTA CC

séquence cible intégrale Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC TGC GTG ATG AGT TGC

demi séquence cible (1/2) Cy3-AGC TGC GTG ATG AGT TGC

demi séquence cible (2/2) Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG

ADN d'étude "DTBS" séquence sonde complémentaire NH2-(CH2)6 T6 CGG ATA CCC AAG GA

séquence sonde non complémentaire NH2-(CH2)6 T6 TTT TTT TTT TTT TT

séquence cible intégrale Cy3-TC CTT GGG TAT CCG 
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Figure 35. Illustration des différentes étapes de fonctionnalisation de surface d’oxyde par 
silanisation APTES/GA aboutissant au greffage covalent d’ADN sonde. (a) hydroxylation, 
(b) silanisation, (c) liaison de l’intermédiaire GA, (d) greffage des ssDNA, (e) réduction des 
imines et amines.   

1. Nettoyage des échantillons et hydroxylation de surface.   

2. Silanisation en phase vapeur (sous gaz inerte azote) par APTES.   

3. Conjugaison de l’intermédiaire « glutaraldéhyde » (crosslinker aldéhydique). 

4. Greffage covalent des oligonucléotides sondes (NH2—ssDNA) par formations d’imines entre la 

couche d’agents de couplage (APTES/ GA) et l’amine en position 5’ terminal des molécules 

ssDNA.  

5. Réduction des liaisons imines et liaisons amines plus stables.  

Le rôle du complexe APTES/GA est double : le premier est de permettre un greffage covalent, structuré 

et orienté des molécules ssDNA lorsqu’elles sont greffées sur le substrat par leurs extrémités 3’ 

(Figure 35 (d)). Le second rôle est la permission d’une liberté de mouvements (liberté stérique) des 

ssDNA fixées.  

Le protocole de silanisation de substrat inorganique en phase vapeur utilisé a été originellement mis au 

point par Fiorilli 132. Bien qu’ayant déjà fait l’objet d’études au sein du laboratoire LMGP (INP 

Grenoble), nous avons apporté quelques adaptations et optimisations, afin de l’ajuster au mieux aux 

objectifs de qualité de couche de fonctionnalisation fixés. Les étapes suivantes décrivent notre protocole 

de manipulation.  

1. Préparation des échantillons SiO2 : nettoyage et hydroxylation  

Dans un premier temps, il s’agit de catalyser la production de groupements hydroxyles à la surface de 

l’oxyde de silicium, qui nativement, a une surface organisée en ponts « époxy ». À cet effet, les 

échantillons de SiO2 sont dégraissés et rendus propres par une série de 3 nettoyages sous ultrasons de 

10 min chacun :  

1. Bain d’acétone,  

2. Bain éthanol, 

3. Bain de rinçage avec de l’eau déionisée 

4. Séchage à l’aide d’une soufflette de diazote ou d’argon.  

 

Une fois nettoyés et séchés à l’argon, les groupements époxy surfaciques des substrats sont hydroxylés 

sous les actions combinées d’un plasma énergétique et de quelques molécules d’air (dihydrogène entre 

autres). Il se crée des groupements réactifs silanols surfaciques en substitution des ponts époxy suivant 

la réaction chimique : Si-O-Si + plasma énergétique Air-H2O → Si-OH + Si-OH, Figure 35 (a). 
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L’hydroxylation de surface est réalisée dans un Evactron® (paramétré sur 12 Watts et 4×10-1 Torr) 

durant ~5 min.  

2. Silanisation « vapeur » de l’oxyde de silicium hydroxylée  

Pour procéder à la silanisation de la surface (Figure 35 (b)), on commence par déposer un volume de 

150 µL d’APTES liquide sur une coupelle ouverte, à proximité des échantillons de SiO2 hydroxylés. Ce 

dépôt d’APTES liquide est fait à l’intérieur d’une boîte à gants dont les paramètres sont contrôlés (très 

faible taux d’humidité de 0,8%, température ambiante de laboratoire i.e., entre 20 et 25°C, atmosphère 

sous gaz inerte, diazote (N2)). 

Les échantillons de silicium hydroxylés, ainsi que le volume d’APTES déposé dans une coupelle sont 

insérés dans une enceinte en téflon, vissée hermétiquement au sein de la boite à gant. Puis l’enceinte en 

téflon est transférée dans un four à 80°C pendant 45 min. Pendant ce temps réactionnel d’évaporation 

de l’APTES, les groupements éthoxy des molécules d’APTES s’hydrolysent (transformation des 

groupements éthoxy en groupements silanols, i.e., Si-OCH2CH3 en Si-OH, suivie d’une libération de 

molécules d’éthanol CH3-CH2-OH).  

Simultanément, les groupements silanols de l’APTES « s’homocondensent » pour former des polymères 

d’APTES et « s’hétérocondensent » avec les groupements hydroxyles surfaciques de l’oxyde de 

silicium. Cette « polycondensation » crée un polymère continu d’APTES structuré par des liaisons 

hydrogènes « silanol/ silanol ».  

Après un rinçage des substrats avec de l’éthanol, (5 min sous agitateur Rotamax® à 50 rpm) afin 

d’éliminer les molécules d’APTES n’ayant pas réagi, une cuisson finale de déshydratation (1h à 110°C) 

de la couche d’APTES en place permet de déshydrater les hydroxyles et mène à la production de liaisons 

covalentes fortes de type siloxane, entre les monomères du polymère d’APTES et entre la surface de 

l’échantillon de silicium et la couche d’APTES.  

La silanisation par les molécules d’APTES en phase vapeur est préférée à la silanisation « APTES » en 

phase liquide (où le substrat Si/SiO2 est immergé), car elle permet de réduire la formation de 

multicouches désorganisées, fragiles, et sujettes à des réactions d’hydrolyse (Figure 34).  

Comme en phase liquide, les paramètres influençant la qualité de la couche produite sont la 

concentration de l’APTES (mis à évaporer), la durée de la réaction de silanisation, la température du 

four, et le niveau d’humidité dans l’environnement de réaction.  

Dans notre cas, la quantité d’APTES déposée est un compromis qui, en théorie, permet de limiter la 

formation de multicouches, tout en étant en excès vis-à-vis du nombre de sites hydroxyles libres sur le 

substrat SiO2 (3 groupements hydroxyles/ nm2) 133.  

3. Conjugaison de l’intermédiaire « glutaraldéhyde »  

Après la phase de silanisation, les échantillons sont immergés sous une solution de glutaraldéhyde à 

0,5×, placée sous rotateur à 50 rpm, durant 90 min, à température ambiante. Le glutaraldéhyde est un 

dialdéhyde saturé de formule C5H8O2, communément utilisé comme intermédiaire réactionnel 

(crosslinker) pour lier deux groupements amines distincts.  

Dans nos cas, le glutaraldéhyde est inséré en tant que molécule d’ancrage à double extrémité d’accroche, 

pour lier d’une part les groupements amines présentés par la couche d’APTES, et d’autre part, les 

groupements amines portés par les molécules ssDNA à leur extrémité 5’ ((Figure 35 (c)). En pratique, 

l’atome d’azote de la fonction amine (-NH2 nucléophile) de la molécule d’APTES attaque spontanément 

le carbone de l’une des deux fonctions aldéhydes du glutaraldéhyde, entrainant la formation d’une imine 

(base de Schiff), et le départ d’une molécule d’H2O. 
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Cette étape d’insertion de la couche de GA est suivie de 2 étapes de rinçage consécutifs des échantillons 

à l’eau déionisée pendant 5 min, sur un rotateur réglé sur 50 rpm. Nos échantillons sont par la suite 

séchés à l’argon et sont prêts pour l’étape de greffage des ssDNA.  

 

4. Greffage covalent des molécules NH2–ssDNA   

La solution de dilution des ssDNA est concentrée à 10 µM. Précisons que cette concentration peut varier 

d’une expérimentation à une autre, notamment pour évaluer l’impact de la concentration en ssDNA sur 

la quantité de fluorescence résultante du taux d’hybridation des tDNA complémentaires.  

Les solutions « mères » de stockage des ssDNA sont concentrées à 200 µM (ssDNA lyophilisé + H2O 

déionisée). Les solutions « filles » contiennent du ssDNA, diluée dans un tampon phosphate dibasique 

de pH 9,2, composé de 4% Na2HPO4/ H2O. 

Sur les échantillons SiO2/ Si de tests, nous déposons les molécules de ssDNA suivant deux méthodes de 

dépôt :  

- soit en microgouttes de 2 µL chacune, comme illustré sur la Figure 36.3,  

- soit en une goutte unique de 90 µL de volume, recouvrant toute la surface de l’échantillon, 

préalablement séparée en 2 zones (Figure 36.4) :  

1. une zone fonctionnalisée qui va présenter les intermédiaires APTES/GA 

nécessaires au greffage des ssDNA,  

2. une zone SiO2 non fonctionnalisée, créée en masquant ces zones à l’aide d’un ruban 

adhésif pendant l’hydroxylation et la silanisation. Quant au ruban adhésif, ses 

propriétés de résistance à la chaleur et de « non-contamination » des surfaces en 

laissant des résidus de colle, ont été préalablement testées.  

  

 
 

Figure 36. 1. Echantillon SiO2 silanisé.  ’échantillon mesure   cm ×   cm de côté. 2. 
Echantillon présentant deux zones, l’une silanisée (claire) et l’autre non silanisée (foncée). 
3. Echantillon après dépôt de quelques gouttes de 2 µL chacune, de ssDNA. 4. Echantillon 
après dépôt d’une goutte unique de    µ  de ssDNA. 5. Vue de côté de la goutte de 90 µL 
de ssDNA. 

 

L’objectif de cette seconde méthode de dépôt est d’évaluer le niveau de bruit de fond généré par 

l’adsorption non spécifique de molécules de tDNA sur une surface non fonctionnalisée i.e., sans 

APTES/GA (surface masquée pendant les étapes d’hydroxylation et de silanisation). En effet, la 

1.

2.

3.

4.
5.
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différence principale entre ces deux méthodes de dépôt des ssDNA est la présence ou l’absence de 

groupements hydroxyles et d’APTES à la surface des régions non greffées (i.e., sans ssDNA).  

La réaction spontanée d’attachement des amines des ssDNA sur les aldéhydes de la couche de GA 

(Figure 35 (d)) s’effectue en 2 heures (ou parfois, nous avons laissé les échantillons sur la durée d’une 

nuit pour un avancement de réaction suffisant). Puis les échantillons subissent un rinçage de 5 min à 

l’eau déionisée, sous rotateur, 50 rpm, afin d’enlever les molécules d’ADN non liées et les résidus salins 

parfois observés.  

Par ailleurs, à ce stade, nous avons voulu estimer la quantité d’ADN greffé à partir des deux volumes 

de gouttes sur les deux types de surfaces.  En effet, déposer un volume de 90 µL de ssDNA peut induire 

une diminution du taux d’hybridation dû à la surcharge de densité des ssDNA à la surface des 

échantillons. En fait, cette surcharge de densité surfacique peut gêner l’insertion et l’hybridation des 

tDNA 134. Il est alors nécessaire d’apporter cette précision concernant les différences de volumes déposés 

et donc de quantités de molécules de ssDNA déposées pour chacune des 2 techniques de dépôt.  

 

Pour une même concentration de ssDNA, déposer 90 µL ou 2 µL revient à déposer 45 fois plus ou moins 

de ssDNA dans un cas ou dans l’autre.  

A partir de la relation n = C × V, avec « n » exprimée en moles (unité mol), la quantité de matière 

absolue dans le volume déposé, « C » : exprimée en moles par litre (mol×L-1), la concentration molaire, 

et « V », exprimée en litre (L), le volume déposé, on peut estimer la quantité de molécules déposées.  

On peut également évaluer la quantité de ssDNA maximale que peut accepter la surface de SiO2 

(Figure 37).  

Une surface de SiO2 standard présente une densité moyenne de 3 sites silanols/nm2 133.  

Une molécule d’APTES conjuguée à une molécule de glutaraldéhyde recouvre une surface de l’ordre 

du nm2 135.  

Une molécule d’ADN hybridée (ssDNA × tDNA) a un diamètre de 2,6 nm soit un recouvrement 

surfacique minimal de π×r2 soit 5,3 nm2 (si on fait l’approximation que la double hélice d’ADN est un 

cylindre posé verticalement sur la surface du SiO2).  

Puisque la surface occupée par la molécule d’ADN est supérieure à la surface des intermédiaires de 

greffage (5,3 nm2 vs ~1 nm2), on ne considèrera que la surface la plus importante car c’est elle qui est 

limitante en termes d’encombrement stérique.  
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Figure 37. Photo des gouttes de 2 µL sur l’échantillon SiO2/Si (gauche) et schéma de coupe 
d’une molécule de ssDNA greffée et hybridée sur une surface de SiO2 hydroxylée 
(empilement vu du dessus et en transparence des sites hydroxylés, des sites d’APTES/GA 
et d’une molécule de ssDNA greffée et hybridée).  

La quantité de molécules de ssDNA présentes dans une goutte de 2 µL est de 1,24 × 1013.  

Le détail du calcul permettant l’obtention de cette valeur de quantité est présenté :  

n « molécules » = C × V × NA,  

C = 10 µM, V = 2 µL, et NA, nombre d’Avogadro = 6,02*1023 mol-1.  

n « molécules » = 10×10-6 mol×L-1 × 2 10-6 L × 6,02*1023 mol-1 = 1,24 × 1013. 

 

A l’interface entre la goutte de 2 µL déposée et la surface de SiO2 hydroxylée, il y a une surface de 

3,14×1012 nm2. Le nombre maximal de molécules de ssDNA pouvant être greffées à cette interface est 

de 3,14×1012 nm2 / 5,3 nm2 soit 5,9×1011 (590 milliards ssDNA sur 3,14 mm2 de SiO2).  

 

Cette surface à l’interface dispose d’un nombre excédentaire de 3,14×1012 sites APTES/GA, à raison 

d’un recouvrement d’un nm2 par site APTES/GA. Le rapport entre le nombre de sites d’ancrage 

APTES/GA et la quantité de ssDNA pouvant se fixer à l’interface sous une goutte de 2 µL est de ~5,3. 

Il y a environ 5 sites d’ancrage APTES/GA disponibles pour fixer un ssDNA si on considère une 

efficacité de greffage de « 1÷1, APTES/GA÷ssDNA ».  

Dans le cas de la goutte unique de 90 µL déposée sur toute la surface de l’échantillon, celle-ci recouvre 

une surface de 1 cm2 ou 1014 nm2. A cette interface, le nombre maximal de molécules de ssDNA pouvant 

être greffés est de 1014 nm2 / 5,3 nm2 soit 1,8×1014. Le rapport entre le nombre de sites d’ancrage 

APTES/GA et le nombre de molécules de ssDNA à cette interface de la goutte de 90 µL est de 1/1,8. Si 

on considère une efficacité de greffage de « 1÷1, APTES/GA÷ssDNA », il y a ~0,5 sites d’ancrage 

APTES/GA pour fixer un ssDNA.   

On peut constater qu’on est sur des rapports différents et inversés. Dans le cas où une microgoutte de 

2 µL de sondes est déposée, il y a un ssDNA pour ~5 sites de greffage APTES/GA. Dans le cas d’un 

3,14 mm2

5 mm

ssDNA

APTES/ GA

Si-OH

Si.O.Si

1 nm

2,6 nm

1 nm
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dépôt de 90 µL de sondes, il y a environ deux ssDNA par site de greffage APTES/GA. Suivant le rapport 

d’efficacité de greffage des sondes sur les sites de greffage APTES/GA, l’une ou l’autre des techniques 

de dépôt peut induire un déficit (méthode de dépôt n° 1, Figure 36.3) ou un excès léger de ssDNA à la 

surface des échantillons (méthode de dépôt n°2, Figure 36.4). Toutes ces données sont résumées dans 

le Tableau 2.  

Nous pensons que les excès légers de ssDNA peuvent augmenter les chances d’obtention d’un greffage 

dense des surfaces fonctionnalisées et greffées. Ces précédents chiffres apportent la notion que les 

quantités utilisées de ssDNA doivent être maitrisées pour ne pas induire de défaut en termes de densité 

de greffage, ou au contraire, d’excès trop important de molécules sondes à la surface de l’échantillon, 

afin d’optimiser l’avancement de la réaction d’hybridation des molécules cibles tDNA lorsqu’elles sont 

complémentaires aux ssDNA.  
 

Nombre de groupements hydroxyles/ nm2 pour un oxyde de type SiO2 hydroxylé 3× SiOH/ nm2 

Surface de substrat occupée par unité d’intermédiaires de couplage APTES/ GA 1 nm2 

Surface minimale occupée par un double brin ssDNA × tDNA   5,3 nm2 

Surface occupée par une goutte de 2 µL déposée sur SiO2  3,14 ×1012 mm2 

Surface d’un échantillon SiO2 1014 nm2  

Capacité maximale de greffage des ssDNA sur 3,14 mm2 5,9×1011 

Capacité maximale de greffage des ssDNA sur 1 cm2 1014 

Nombre de molécules ssDNA dans 2 µL à 10 µM  1.24×1013 

Nombre de molécules ssDNA dans 90 µL à 10 µM  55,8×1013 

Ratio « nombre de molécules déposée/ capacité de surface » (dépôt 2 µL) 0,18 

Ratio « nombre de molécules déposée/ capacité de surface » (dépôt 90 µL) 1,8 

Quantité ssDNA dans 2 µL à 10 µM 2×10-11 mol 

Nombre de ssDNA dans 2 µL à 10 µM (Quantité × NA) 1,204 ×1013 

Quantité tDNA dans 2 µL à 2µM  4×10-12  mol 

Nombre de tDNA dans 2 µL à 2 µM (Quantité × NA) 2,408 ×1012 

Quantité ssDNA dans 90 µL à 10 µM 9×10-10 mol 

Nombre de ssDNA dans 90 µL à 10 µM (Quantité × NA) 5,418 ×1014   

Quantité tDNA dans 90 µL à 2µM  1,80 ×10-9 mol 

Nombre de tDNA dans 90 µL à 2 µM (Quantité × NA) 1,0836 ×1015   

Tableau 2. Tableau récapitulatif des caractéristiques des échantillons et des quantités de 
molécules d’ADN contenues dans les solutions de greffage et d’hybridation utilisées. 

 

5. Stabilisation de la couche greffée : réduction des imines en amines et des aldéhydes en alcools  

Les doubles liaisons des imines (C=N) et les doubles liaisons des groupements aldéhydes surnuméraires 

(C=O), i.e., aldéhydes n’ayant pas réagi lors de l’étape de liaison des ssDNA, sont réduites en liaisons 

simples lors d’une réaction de réduction des liaisons doubles (Figure 35 (e)). À cet effet, les échantillons 

sont immergés pendant 60 min dans une solution de NaBH4 (tétrahydruroburate de sodium) concentrée 

à 0,35% (« g/mL », NaBH4/ H2O). Cette réaction produit un dégagement bulleux de dihydrogène. Les 

liaisons simples R-CH2-NH-R’ et X-C-OH sont chimiquement plus stables que les liaisons doubles (R-

HC=N-R’) et X-HC=O respectivement, justifiant alors que nous procédions systématiquement à cette 

réaction de réduction.   

À cette étape, les molécules de ssDNA sont greffées sur nos échantillons par l’intermédiaire de liaisons 

covalentes (Figure 38).  
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Figure 38. Illustration d’une molécule de ssDNA greffée à la surface d’un SiO2 silanisé. 
 

6. Rinçages des surfaces fonctionnalisées 

Les échantillons sont rincés afin d’éliminer les traces de réactifs présents en surplus sur leur surface. Le 

rinçage des échantillons est réalisé en une succession de plusieurs rinçages conséquents. Un premier 

rinçage sommaire des échantillons à l’eau déionisée est effectué. Un second rinçage à l’eau déionisée 

sous rotateur (50 rpm) pendant 5 min est effectué. Un lavage au SDS (sodium dodecyl sulfate) 0.2% est 

réalisé pendant 5 min sous rotateur (50 rpm). Le SDS est un détergent anionique utilisé en routine pour 

retirer les graisses. Enfin, deux autres rinçages à l’eau déionisée de 5 min chacun sont effectués et sont 

suivis d’un séchage à la soufflette « argon ».  

On peut remarquer qu’à cette étape du greffage, des expérimentations de caractérisation de surface 

pourraient déjà permettre d’évaluer l’état de surface des échantillons (densité et homogénéité des 

ssDNA, vérification des régions de localisation des ssDNA (spécificité de localisation ou non). Ces 

expérimentations pourraient être réalisables par des techniques de caractérisation telles que la 

microscopie AFM et la spectroscopie XPS, ne nécessitant pas de tags fluorescents. Notons toutefois que 

ces caractérisations prennent plus de temps à être menées. 

 

3.3.2. Méthode 2 :  fonctionnalisation par 

silanisation en phase liquide, EHTES 
 

Les principales différences entre la silanisation « APTES/ GA » et la silanisation « EHTES » se situent 

dans le procédé de l’étape de silanisation qui suit l’hydroxylation et qui permet le greffage des ssDNA 

directement sur l’ETHES. Ainsi cela permet d’éviter l’étape de la conjugaison du crosslinker GA. 

Toutes les autres étapes de ces deux méthodes de silanisation sont similaires. Ce protocole a été réalisé 

au CEA-LETI/DTBS. La molécule d’ETHES est représentée sur la Figure 39, suivie par les principales 

étapes du protocole de greffage des molécules d’ADN sondes (Figure 40).  

 
Figure 39. Illustration d’une molécule de  , -epoxyhexyltriethoxysilane (EHTES).  

 

groupement 

« époxy »

5,6-epoxyhexyltriethoxysilane ou EHTES
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Figure 40. Illustration des différentes étapes de fonctionnalisation de surface d’oxyde par 
silanisation EHTES. 
 

 

1. Silanisation et greffage des sondes 

Après les étapes de nettoyage et d’hydroxylation (Figure 40 (a)), les échantillons sont immergés dans 

un pot en téflon contenant 0,12% de EHTES et 3,4% de triéthylamine dans un volume important de 

toluène liquide. Le pot en téflon est vissé hermétiquement et inséré dans un four à 80°C pendant une 

durée de 16 heures (Figure 40 (b)).  

Après la silanisation, une cuisson de déshydratation à 110°C durant 180 min est réalisée pour catalyser 

la production des ponts siloxanes qui structurent le polymère de silane EHTES et établissent les liaisons 

covalentes entre le polymère et la surface de l’oxyde.  

Les échantillons sont ensuite immergés et mis à réagir dans de l’acide sulfurique (H2SO4, 5%, 120 min) 

dans l’objectif d’hydrolyser le groupement terminal « époxy » du silane EHTES en « diol » 

(Figure 40 (c)). Puis en immergeant pendant 60 min les échantillons dans une solution de périodate de 

sodium (NaIO4) concentrée à 0,1 mol×L-1, les diols s’oxydent et forment des groupement aldéhydes 

(Figure 40 (d)). Ces traitements sont suivis chacun d’un rinçage à l’eau déionisée et d’un séchage à la 

soufflette « argon ».  

Les gouttes de NH2–ssDNA diluées dans du tampon formiate de potassium concentré à 2 M sont 

déposées directement après le séchage des échantillons. Les extrémités amines de ces molécules sondes 

peuvent alors réagir spontanément avec les molécules de EHTES qui présentent des aldéhydes, sans 

étape supplémentaire d’introduction de crosslinker ou d’intermédiaire de liaison (Figure 40 (e)).  
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2. Dépôts localisés de plots de sondes à l’aide d’un robot de dépôt  

Le dépôt des molécules sondes NH2–ssDNA a été réalisé à l’aide d’un robot de dépôt (Figure 41). Des 

microgouttes d’environ 300 pL sont déposées sur la surface des échantillons silanisés. L’intérêt de ce 

dépôt réside dans la reproductibilité du dépôt, dans la localisation précise du dépôt sur une position 

choisie, et dans son automatisation. 

 
 

Figure 41. Banc de microdépôts (Scienion, Sciflexarrayer). 1. Bec de « spotting » du robot 
de dépôt. 2. Echantillon « contrôle » de SiO2 silanisé. 3. Puces de bioFETs dont les oxydes 
de grille sont silanisés. 4. Microgouttes de ssDNA déposées sur SiO2. 5. Microgouttes de 
ssDNA déposées localement sur les régions où sont gravées les cavités des dispositifs à 
nanofils de Si de la région « matrice ». 

 

 

3.3.3. Caractérisation optique des échantillons 

fonctionnalisés   
 

Nous avons caractérisé nos surfaces fonctionnalisées de manière indirecte, en microscopie de 

fluorescence. A cet effet, nous avons réalisé des essais d’hybridation par dépôt des molécules de tDNA 

conjuguées à la Cy3 (tDNA–Cy3). Cette Cy3 permet d’évaluer indirectement par fluorescence l’état de 

surface des échantillons. En effet, les tDNA complémentaires s’hybrident aux ssDNA et permettent 

l’obtention d’une image relative au profil de greffage des ssDNA sur la surface de l’échantillon.  

  

2.

3.

4.

5.
1.
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3.3.3.1. Préparation des échantillons pour les 

sessions d’imagerie en microscopie à fluorescence  

En cas de complémentarité de séquence entre les molécules de ssDNA greffées sur l’échantillon de Si et 

les molécules de tDNA fluorescents utilisées, une hybridation de ces deux oligonucléotides a lieu (nous 

décrivons l’environnement expérimental d’hybridation ultérieurement), et l’état hybridé « ssDNA × 

tDNA » peut être observé en microscopie de fluorescence. Néanmoins, précisons qu’un tDNA–Cy3 

émettra systématiquement un signal de fluorescence lorsqu’ excité (520 nm) par la source lumineuse du 

microscope à fluorescence, quel que soit l’état hybridé ou non hybridé, dans lequel il se trouve à la 

surface de l’échantillon. En effet, il peut être hybridé spécifiquement à une sonde ssDNA ou adsorbé de 

façon non spécifique sur la surface.  

Pour observer un tel signal de fluorescence, plusieurs paramètres doivent concorder : les réglages de la 

caméra de capture doivent être optimaux, le substrat Si doit avoir une certaine épaisseur donnée de silice, 

favorable à la propagation constructive des ondes de fluorescence (ici, SiO2 93 nm / Si bulk 725 µm), 

l’échantillon ne doit pas avoir une fluorescence propre similaire à la fluorescence émise par la Cy3, les 

états de « blanchiment » des Cy3 doivent être vérifiés. Un marqueur de fluorescence « photoblanchi » 

(non fonctionnel) n’émet pas de signal de fluorescence.  

Dans le cas où toutes les précédentes conditions sont validées, le résultat de fluorescence peut être 

interprété de façon binaire : un signal de fluorescence non nul indique une présence de tDNA–Cy3. Une 

absence de signal de fluorescence indique une absence de tDNA–Cy3.  

 

3.3.3.2. Environnement expérimental d’hybridation  

 

Dans le cas où les molécules de ssDNA sont déposées manuellement sous forme de microgouttes 

(Figure 36.3) ou dispensées par un automate de dépôt (Figure 41), après greffage, les zones greffées 

via ces sondes forment un spot de forme circulaire appelé « spot de ssDNA » ou « plot de ssDNA ».  

Pour procéder à l’hybridation, une goutte de 2 µL de tDNA–Cy3 concentrée à 2 µM est déposée au 

contact du plot de ssDNA.  

Le nombre de molécules de tDNA contenues dans une goutte de 2 µL de solution cible est de 4×10-12 mol 

(cf. Tableau 2), soit 2,4×1012 tDNA.  Si les ssDNA sont effectivement greffées dans un rapport de « 1÷1, 

APTES/GA÷ssDNA » i.e., 5,9×1011 ssDNA sur un spot circulaire de surface 3,14×1012 nm2, alors il y a 

4 fois plus de molécules de tDNA–Cy3 disponibles pour une probable hybridation, que de ssDNA 

greffées sur la surface. En théorie, en considérant un taux d’hybridation ssDNA/tDNA–Cy3 de 1/1, on 

peut remarquer que les tDNA–Cy3 sont déposées en excès. En pratique, un excédent de molécules cibles 

n’est pas contraignant si on considère que toutes les molécules excédentaires sont efficacement éluées 

avec les solutions de rinçage, après les étapes d’hybridation. Cet excès de molécules cibles est alors 

plutôt souhaité. 

La microgoutte de 2 µL de tDNA–Cy3 déposée est ensuite répartie sur toute la surface de l’échantillon 

à l’aide d’un film plastique semi dur HybriSlip®.  

Ce complexe réactionnel est placé dans un cristallisoir à fort taux d’humidité (>80%), puis introduit 

dans une étuve à 75°C (Tm (melting temperature) des ssDNA calculée via Oligo calc tool) pendant 30 

min. Puis la température est abaissée à 50°C, durant 30 min. A 75°C, nos oligonucléotides de ssDNA et 
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de tDNA–Cy3 qui pourraient avoir des conformations repliées (repliements « tige-boucle ») se déplient 

en brins linéaires sous l’effet de l’énergie thermique. À la suite de cette étape de linéarisation des 

oligonucléotides à température élevée, la réaction d’hybridation peut s’effectuer. L’avancement de celle-

ci dépend de la température, de la durée (en particulier), de l’hygrométrie, du pH, et de la nature du 

tampon d’hybridation.  

A 50°C, l’hybridation des ssDNA et de tDNA–Cy3 peut débuter. Puis, le cristallisoir est sorti de l’étuve 

et mis à refroidir sous hotte pendant au moins 15 min. Ainsi, le temps d’hybridation total est de 45 min 

au minimum. Ce temps total d’hybridation peut être rallongé à plusieurs heures à faible température 

(40°C), voire à température ambiante, pour que l’hybridation ait un avancement maximal.  

Dans le cas où les molécules de ssDNA sont déposées sur toute la surface de l’échantillon (Figure 36.4), 

une goutte de 90 µL de molécules de tDNA–Cy3 à concentration de 2 µM est déposée sur la surface du 

substrat. Ce volume immerge ainsi complètement la surface de l’échantillon.  

 

3.3.3.3. Rinçages post-hybridation  

 

À la suite de l’hybridation, les échantillons sont rincés à partir de solutions salines de citrates (SSC, pH 

7) de concentrations décroissantes 2× et 0,2× pendant 2 min de rinçage (150 rpm) pour chaque 

concentration, avant un ultime rinçage de 2 min à l’eau déionisée et un séchage délicat à la soufflette 

« argon ». Le but de ce rinçage est d’éliminer les molécules cibles non hybridées et donc théoriquement 

non fixées. Les sels contenus dans ces solutions de rinçage ont pour rôle de fixer les molécules d’ADN 

libres et d’entrainer leur élution. Les échantillons sont ensuite conservés à l’abri de la lumière (celle-ci 

pourrait en effet détériorer les Cy3). À cette étape, la surface des échantillons peut être caractérisée en 

microscopie à fluorescence.  

 

3.3.4. Caractérisation des surfaces 

fonctionnalisées et greffées 
 

3.3.4.1. Généralités sur la microscopie de 

fluorescence  

 

La microscopie de fluorescence est une technique de caractérisation optique fréquemment utilisée en 

biologie. Cette technique permet de visualiser les microstructures que la résolution de la microscopie 

optique classique ne permet pas d’observer (i.e., matériel génétique fluoromarqué, protéines 

fluoromarquées, autres microstructures fluoromarquées). La microscopie en fluorescence peut 

également permettre un suivi dynamique des interactions qui se font parmi des macromolécules 

fluoromarquées présentes dans un environnement réactionnel. Les microscopes à fluorescence utilisent 

plusieurs filtres monochromatiques interchangeables qui permettent de filtrer la lumière blanche émise 

par la source lumineuse (lampe tungstène ou LED) et d’émettre la longueur d’onde d’excitation 

spécifique du marqueur fluorescent utilisé.  
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Dans le cas de la Cy3, cet optimum d’excitation se trouve à 520 nm. À la suite de son excitation, la Cy3 

revient à son état initial relaxé en émettant des photons d’une longueur d’onde d’émission spécifique 

(entre ~565 nm et ~615 nm suivant le type de Cy3 considéré). Ces photons sont collectés par un imageur 

CCD ou CMOS et convertis en image par un processeur.  

Comme précédemment mentionné, l’intensité des photons captés par l’imageur dépend de plusieurs 

facteurs, dont celui de l’épaisseur de la couche d’oxyde de silicium SiO2 présente sur le substrat. 

Effectivement, il a été démontré par des calculs d’optique géométrique et des expérimentations que 

l’intensité de fluorescence mesurée post-excitation d’un marqueur de fluorescence tel que la Cy3 dépend 

de l’épaisseur de SiO2 présente sur l’échantillon. En effet, ces molécules doivent se localiser à une 

distance « delta » du plan miroir situé à l’interface SiO2/ Si afin que les champs d’ondes d’excitation de 

la source lumineuse et ceux d’émission du marqueur de fluorescence interefèrent de façon 

constructive129,136,137.  

 

3.3.4.2. Interprétation d’une micrographie de 

fluorescence et descriptif du matériel de 

microscopie à fluorescence utilisé  

 

1. Interprétation d’une micrographie 

 

Lors de la caractérisation de la surface d’un échantillon par imagerie de fluorescence, les duplex ssDNA 

× tDNA–Cy3 permettent d’obtenir une surface qui émet de la fluorescence sur les régions de greffage 

des plots de ssDNA ou de larges régions de ssDNA. En effet, en théorie, la configuration où les ssDNA 

et les tDNA–Cy3 sont complémentaires mène à des réactions d’hybridation d’ADN et donc à 

l’immobilisation des tDNA–Cy3 au contact des ssDNA (Figure 42, configuration 1).  

Note sur le phénomène d’hybridation de deux molécules d’ADN complémentaires.  

Dans des conditions thermodynamiques favorables de température, de pH, et de salinité, lorsqu’une 

molécule d’ADN arbitrairement nommée sonde (ssDNA) et une seconde molécule d’ADN nommée 

ADN cible (tDNA) ont des séquences nucléotidiques complémentaires, lorsqu’elles migrent l’une en 

direction de l’autre puis rentrent en contact, il se produit spontanément une réaction d’hybridation de 

ces deux molécules pour former un duplex de deux molécules d’ADN enroulées en hélice, l’une autour 

de l’autre. Ce duplex est le produit d’un appariement nucléotidique physique des deux séquences sonde 

et cible, ssDNA et tDNA, établi via des liaisons hydrogènes. Plus en particulier, il s’agit de 2 liaisons 

hydrogènes entre les paires de bases nucléotidiques complémentaires « adénine » et « thymine » 

(conventionnellement notés « A » et « T ») et de 3 liaisons hydrogènes s’établissant entre les paires de 

bases complémentaires « cytosine » et « guanine » (« C » et « G »). Notons que les paires A et C ou T 

et G sont non appariables entre elles (non complémentaires). C’est sur ce principe qu’est fondé la 

synthèse de molécules d’ADN à séquences non appariables i.e., non complémentaires.  

 

Chaque tDNA–Cy3 étant conjuguée par une liaison covalente forte à une Cy3, l’imagerie en fluorescence 

permet de révéler l’empreinte optique de chaque tDNA. Une micrographie de fluorescence obtenue sur 

la surface d’un échantillon résulte de la localisation de l’ensemble des tDNA–Cy3 présentes sur 

l’échantillon observé. 
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Précisons qu’en pratique, le nombre minimal de molécules fluorescentes nécessaire à la détection d’une 

unité de signal de fluorescence dépend aussi de la sensibilité de la caméra. Il s’agit ici de l’efficacité 

quantique de la caméra (rapport entre le nombre de photons incidents sur le capteur, et le nombre de 

photons collectés par le capteur). La précision quant à la position du signal de fluorescence sur l’image 

dépend de la résolution de la caméra (densité de pixels sur le capteur). Enfin, une caméra fiable est une 

caméra dont le rendu photographique est proche de la vision obtenue par l’utilisateur dans l’oculaire du 

microscope à fluorescence.  

 

 
Figure 42. Duplex de ssDNA × tDNA–Cy3 (configuration 1) et contrôle négatif de non-
complémentarité (configuration 2).   ’exemple est donné pour les séquences EGFR 
complémentaire et non complémentaire, cf. Tableau 1, lignes n°1 et 2.  

 

Nous avons utilisé des ssDNA de séquence oligonucléotidiques non complémentaires (Figure 42, 

configuration 2) comme contrôles négatifs (image obscure de fluorescence nulle attendue), afin 

d’évaluer la spécificité de la couche de ssDNA greffées. En effet, en cas d’incompatibilité de séquences 

entre les ssDNA et les tDNA–Cy3, les duplex ne sont pas formés et les tDNA–Cy3 sont éluées de la 

surface de l’échantillon au cours des étapes de rinçages post-hybridation.  

Ainsi, les objectifs principaux de ces caractérisations de surface en fluorescence sont d’une part, 

l’évaluation de l’état de surface des substrats fonctionnalisés, puis d’autre part, l’évaluation de la 

spécificité de la couche de fonctionnalisation synthétisée.  

En résumé, une micrographie de fluorescence réalisée sur un échantillon sur lequel les duplex ssDNA × 

tDNA–Cy3 sont formés révèle la présence des tDNA–Cy3 (et indirectement des ssDNA) par un niveau 

de fluorescence non nul. Une micrographie de contrôle négatif ne présente pas de signal de 

fluorescence. Néanmoins, des cas de figures de niveaux de fluorescence intermédiaires peuvent être 

mesurés en fonction de la quantité de ssDNA greffée et donc de la quantité de tDNA–Cy3 hybridée.  

Pour une même quantité de molécules tDNA–Cy3 déposées, excédentaires par rapport au nombre de 

ssDNA, l’intensité de fluorescence dépend directement de la quantité ssDNA préalablement greffées. La 

quantité de ssDNA définit et limite la quantité de duplex ssDNA × tDNA–Cy3 et donc la fluorescence. 

Cette corrélation est vérifiée jusqu’à une limite où une densité trop importante ssDNA va gêner 

l’insertion et l’hybridation tDNA–Cy3 134,138.  
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2. Descriptif du matériel de microscopie à fluorescence utilisé  

Le microscope utilisé est un microscope à fluorescence du fabriquant Olympus, référencé BX41M. Le 

module optique de ce microscope est conjugué à une caméra de modèle « Scion CFW-1308M » 

embarquant un capteur CCD (charged coupled device) monochromatique Sony (ICX205AL, 

https://www.1stvision.com/cameras/sensor_specs/ICX205.pdf). Cette caméra a une efficacité quantique 

de 45% (il existe de nos jours des capteurs ayant un rendement de 90%). 

Le capteur de la caméra mesure 7,6× 6,2 mm2. Sa surface sensible mesure 6,4× 4,8 mm2 soit environ 

0,3 cm2. Sa définition est de 1360×1024 pixels (1,4 mégapixel actif). Chacun des pixels mesure 

4,65×4,65 µm2 (soit environ 22×10-6 mm2). La sensibilité spectrale du capteur (efficacité quantique) est 

maximale entre 500 et 550 nm. Cette plage de sensibilité n’est pas très bien adaptée à la longueur d’onde 

d’émission du fluoromarqueur utilisé (Cy3, 615 nm). Néanmoins les micrographies étaient de qualité 

satisfaisante, lorsque nous comparions les images numériques du capteur Sony à l’image analogique 

directement visible dans l’oculaire du microscope. L’efficacité quantique du capteur utilisé étant de de 

45%, cela signifie que pour 100 photons émis par fluorescence des Cy3, 45 photons sont effectivement 

restitués par la caméra en intensité de niveau de gris. Le signal de fluorescence mesuré est restitué sur 

une profondeur de 8 bits, soit 256 niveaux de gris. Le logiciel de pilote de la caméra est un « plugin 

Image J ».  

 

3. Résultats d’imagerie en fluorescence   

La caractérisation en microscopie de fluorescence permet de sonder simplement l’état de surface des 

échantillons après les étapes d’hybridation (tDNA–Cy3), en se référant à l’intensité de fluorescence 

observée, à son homogénéité, et à la spécificité de sa localisation.  

Dans l’objectif de produire une surface de fonctionnalisation densément greffée, homogène et 

spécifique, plusieurs expérimentations ont été menées, d’abord dans le cas de la silanisation par APTES/ 

GA puis dans le cas de la silanisation par EHTES. Plusieurs micrographies sur différentes régions des 

différents échantillons sont acquises pour caractériser leur surface et avoir une vision globale de 

l’ensemble de la surface de l’échantillon.  

Les micrographies suivantes sont choisies et présentées parce qu’elles représentent des cas typiques 

représentatifs de nos expériences et observations. L’ensemble de ces observations fait l’objet d’une 

discussion exposée par la suite.   

  

https://www.1stvision.com/cameras/sensor_specs/ICX205.pdf
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3.3.4.3. Observation de la fluorescence après 

hybridation de l’ADN en utilisant le protocole 

APTES/GA  

 

1. Liste des séquences d’ADN utilisées (fonctionnalisation « APTES »). 

ssDNA complémentaire (5’-3’) :  

NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC  

ssDNA non complémentaire (5’-3’) :  

NH2-(CH2)6-AGT TGG GTG GTG AGT AGG GTG AGG GGG GAA GGA GG 

tDNA–Cy3 (5’-3’) :  

Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC TGC GTG ATG AGT TGC 

 

2. Cas des échantillons SiO2 plans : 

Les images suivantes sont des exemples typiques représentatifs de micrographies de fluorescence 

acquises sur des échantillons fonctionnalisés.  

 

Echelle des micrographies lorsque non précisée : 0,5 mm de largeur par 0,6 mm de longueur. 

L’objectif utilisé ne permet pas l’observation des microgouttes ou des larges surfaces traitées dans 

leur globalité. 

Par conséquent, les régions d’intérêt visualisées sont :  

- soit des fractions de surface en forme de disque (forme due aux traitements par dépôts de 

microgouttes de 2 µL (~1 mm2 de surface totale)), cf. Figure 36 (3) ; on peut le constater en 

observant les bordures circulaires permettant de différencier les zones contrastées,  

- ou soit, des petites régions « frontières » photographier autour des intersections entre deux 

zones de « test » et de « contrôle négatif » cf. Figure 36 (4) ; on peut le voir au contraste 

d’intensité de fluorescence permettant de différencier les deux zones.  
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Figure 43.  
Test réalisé : greffage de 
sondes ssDNA 
complémentaires 10 µM–
2µ , puis essai d’hybridation 
par dépôt de 2 µL de tDNA–
Cy3 concentrées à 2 µM.  
Résultat : La région sur 
laquelle sont localisées les 
ADN cibles tDNA–Cy3 
correspond effectivement à 
la région sur laquelle les 
ssDNA ont été 
préalablement greffées. On 
peut penser qu’il y a eu une 
hybridation spécifique des 
ssDNA et des tDNA–Cy3 
sur cette région. Et comme 
attendu, cette région prend 
la forme circulaire du disque 
entre la microgoutte 
déposée et contenant des 
sondes ssDNA s’étant 
greffées, sous cette forme, à 
la surface du substrat.  
Conclusion : On remarque 
néanmoins un manque 
d’homogénéités de 
fluorescence (profil de 
fluorescence non uniforme 
sur l’entièreté de la région 
d’intérêt visualisée. 

Figure 44.  
Test réalisé : greffage de 
sondes ssDNA non 
complémentaires 10 µM–
2µL, puis essai d’hybridation 
par dépôt de 2 µL de tDNA–
Cy3 2 µM.  
Résultat : La fluorescence 
est principalement localisée 
en dehors de la surface 
greffée (flèche rouge).La 
surface greffée émet un 
niveau de fluorescence 
moyen quasi-nul. Ce résultat 
est cohérent avec le fait que 
les sondes greffées ne 
soient pas complémentaires 
des cibles tDNA–Cy3. Ceci 
étant, on peut remarquer 
une faible fluorescence 
(indiquée par une flèche 
blanche) à l’intérieur de la 
région greffée.  
Conclusion : Il existe un taux 
non nul de fixation non 
spécifique de tDNA–Cy3 sur 
des zones où aucune 
molécule de ssDNA 
complémentaire n’aurait été 
préalablement greffée.  

Figure 45.  
Test réalisé : Echantillon 
fonctionnalisé APTES/ GA 
mais non greffé i.e., non 
addition de ssDNA 
complémentaires ou non 
complémentaires.  
Une solution de tDNA–Cy3 
2µM est toutefois déposée 
pour la réalisation d’un essai 
d’hybridation.  
Résultat : Le bruit de fond 
capté sur la surface de 
l’échantillon est non nul.  
Conclusion :  Présence non 
espérée de molécules 
tDNA–Cy3 fixées à la 
surface de la couche 
intermédiaire de greffage 
servant au greffage des 
sondes (couche composée 
des espèces chimiques 
APTES/GA). Ce signal de 
fluorescence est émis 
malgré des étapes de 
rinçages adaptées (cf partie 
3.3.3.3).  
Hypothèses :  

1. inefficacité du 
rinçage réalisé. 

2. Exitence 
d’interactions non 
spécifiques entre les 
molécules mises en 
jeu (APTES/ GA/ 
tDNA–Cy3) 

 

Dépôts uniques de « grands » volumes de 90 µL des solutions de sondes, déposées sur des 

échantillons délimités en zones fonctionnalisées ou non (cf. Figure 36 (2) et (4)). 
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Figure 46.  
Test réalisé : ssDNA complémentaire 10 µM déposées sur 
un échantillon délimité en zones, tDNA–Cy3 2 µM.  
Résultat : Le bruit de fond est quasi nul (bande inférieure). 
C’est cohérent avec le fait que cette région n’ait pas été 
fonctionnalisée avec les intermédiaires de greffage.  
Conclusion :  En l’absence des intermédiaires de greffage 
(APTES/GA), les molécules de tDNA–Cy3 ne se fixent pas. 
Hypothèse corroborée : Existence d’interactions non 
spéciques entre les intermédiaires de greffage et les 
molécules de tDNA–Cy3. 

 

 

   
Figure 47.  
Test réalisé : ssDNA 
complémentaire 10 µM vs 
tDNA–Cy3 10 µM. 
Augmentation de la quantité 
de tDNA–Cy3 (de 2 µM à 10 
µM (×5)).  
Objectif : Uniformiser la 
fluorscence sur la surface 
greffée. On emet 
l’hypothèse de le taux 
d’hybridation n’est pas de 
1:1, ssDNA 
complémentaire : tDNA–
Cy3.  
Résultat : Gain 
d’homogénéité de surface 
sur la région greffée avec 
des ssDNA 
complémentaires.  
Conclusion :  Augmenter la 
concentration des tDNA–
Cy3 augmente la quantité 
de tDNA–Cy3 fixée (de 
façon spécifique i.e., 
hybridée aux ssDNA, ou non 
spécifique) et améliore 
l’homogénéité de 
fluorescence.  

Figure 48.  
Test réalisé : Un autre motif 
de région (en forme de 
« L »). ssDNA 10 µM,  vs 
tDNA–Cy3 10 µM.  
Résultat et conclusion :  En 
l’absence des intermédiaires 
de greffage (APTES/GA), 
les molécules de tDNA–Cy3 
ne se fixent pas, même 
dans des concentrations 5 
fois plus élevée (zone de 
fluorescence nulle visible 
sur la micrographie).  
Le masquage de régions 
lors des étapes 
d’hydroxylation et de 
silanisation est fonctionnel 
et efficace pour s’affranchir 
des fixations non désirées 
des molécules de tDNA–
Cy3. L'hypothèse de 
l’inefficacité des etapes de 
rinçage peut être levée. 
(Figure 45, cf Descriptif de 
la micrographie, Hypothèse 
1). 

Figure 49.  
Test réalisé : Echantillon 
fonctionnalisé APTES/GA 
mais non greffé via des 
ssDNA (non addition de 
sondes ssDNA, qu’elles 
soient complémentaires ou 
non complémentaires). 
Quantité de tDNA–Cy3 : 10 
µM. 
Résultat : Les intermédiaires 
de greffage induisent une 
adsorption des tDNA–Cy3 
(10 µM) sur la région 
fonctionalisée. Un léger bruit 
de fond peut néanmoins être 
observé sur la région ayant 
été masquée. 
Conclusion :  Les 
intermédiaires de greffage 
(APTES/GA), interagissent 
de façon non spécifique 
avec les molécules de 
tDNA–Cy3 et probablement 
avec toutes les séquences 
d’ADN utilisées.  
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Figure 50.  
Test réalisé : ssDNA 
complémentaire 10 µM 
déposées sur un échantillon 
délimité en zones, tDNA–
Cy3, 2 µM.  
Objectif : Répéter le test 
réalisé et illustré sur la 
Figure 46.  
Résultat : Le résultat est 
conforme au résultat 
attendu. Un léger bruit de 
fond peut également être 
observé sur la région ayant 
été masquée. 
Conclusion : Cette 
micrographie nous permet 
de souligner la 
reproductibilité du contraste 
de fluorescence, toujours 
bien marqué, entre les 
régions effectivement 
fonctionnalisées puis 
greffées, et les régions 
masquées au cours des 
phases d’hydroxylation et de 
silanisation (i.e., non 
fonctionnalisées). 

Figure 51.  
Test réalisé : ssDNA complémentaire 10 µM déposées sur 
un échantillon délimité en zones, tDNA–Cy3 2 µM.  
Parce qu’un bruit de fond a pu être observé sur des régions 
masquées pendant les phases d’hydroxylation et de 
silanisation (exemple des Figures 49 et 50 ), nous avons 
essayé d’introduire un ADN non fluorescent allant jouer le 
rôle de molécule de passivation des sites « APTES/GA » 
piégeurs des tDNA–Cy3.  
Objectif : Occuper les sites pièges avec des molécules de 
passivation oligonucléotidique pour diminuer le taux 
d’adsorbtion non spécifique des tDNA–Cy3 sur la surface 
de l’échantillon et donc le niveau de fluorescence non 
spécifique.  
Mise en œuvre : Un ADN de passivation que l’on peut 
nommer « polyC15 tDNA », concentré à 10 µM, de 
séquence 15 cytosines (15 fois le nucléotide « C »), et non 
marqué (n’induisant pas de fluorescence), est utilisé pour 
passiver la surface de l’échantillon entre les étapes de 
greffage de ssDNA et d’essai d’hybridation par 
l’introduction des cibles tDNA–Cy3. En théorie, l’action du 
polyC15 tDNA sera d’occuper, et donc de passiver, les sites 
« APTES/GA » qui induisent les interactions non 
spécifiques.  
Conclusion : La fluorescence globale est nettement 
diminuée (en comparaison à la Figure 50, acquise avec les 
mêmes paramètres photographiques) parce qu’en effet, les 
sites piégeurs d’APTES et de GA sont passivés par les 
tDNA de type « polyC15 ».  
Les polyC15 tDNA n’interagissant pas avec les tDNA–Cy3, 
ceux-ci sont élués lors des étapes de rinçage, et l’intensité 
de fluorescence globale diminue.  
 e taux d’interaction non spécifique pourrait être estimé.  e 
calcul de ce taux peut faire l’objet d’une expérimentation 
planifiée pour répondre à cette question.  
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Figure 52.  
Test réalisé : Echantillon 
fonctionnalisé 
« APTES/GA » mais non 
greffé avec des ssDNA, 
délimité en zones masquées 
(obscure) ou non 
(fluorescente). Réalisation 
d’un essai d’hybridation 
avec des tDNA–Cy3 (2 µM).  
La différence entre ce test-ci 
et celui réalisé et illustré sur 
la Figure 49 est la 
concentration de la solution 
de tDNA–Cy3 déposée pour 
l’essai d’hybridation.  
NB : Ne pas comparer les 
deux micrographies Figure 
49 et Figure 52 puisqu’elles 
ne sont pas acquises avec 
les mêmes réglages 
photographiques.  
Objectif : Réaliser un 
contrôle supllémentaire pour 
confirmer l’existence 
d’interactions entre les 
oligonucléotides et les 
intermédiaires de greffage 
utilisés.  
Résultat : Le résultat est 
conforme au résultat 
attendu. De manière 
reproductible, les 
intermédiaires de 
fonctionnalisation 
interagissent avec les ADN. 
(tDNA–Cy3).  
Hypothèse : Les interactions 
entre les intermédiaires de 
greffage APTES/GA et les 
ADN (tDNA–Cy3) seraient 
d’ordre électrostatique, ce 
qui expliquerait la 
reproductibilité de nos 
observations.  

Figure 53.  
Test réalisé : Echantillon fonctionnalisé « APTES/GA » 
mais non greffé avec des ssDNA, délimité en zone 
masquée (obscure) ou non (fluorescente).  
Réalisation d’une étape de passivation via l’introduction de 
polyC15 tDNA 10 µM, suivi d’un essai d’hybridation via 
l’introduction de tDNA–Cy3, 2 µM.  
Objectif : Reproduire l’effet de passivation que produisent 
les polyC15 tDNA sur les intermédiaires « APTES/GA ». 
Cette fois ci, les polyC15 tDNA sont directement déposées 
sur les intermédiaires réactionnels, en l’absence de ssDNA 
complémentaire. 
 
Résultat : En comparaison à la Figure 52 (acquise avec les 
mêmes paramètres photographiques), on remarque que les 
tDNA de type « polyC15 » passivent effectivement les sites 
interactifs formées par les intermédiaires de greffage 
« APTES/GA ». Il en résulte une très nette diminution du 
niveau de fluorescence.  
Conclusion : L’utilisation d’oligonucléotides de passivation 
permet de constater des limitations inhérentes à l’utilisation 
des intermédiaires « APTES/GA ». De plus, l’utilisation des 
polyC15 tDNA de passivation ne constitue pas une solution 
de contournement des limitations rencontrées.  
 
Note : Dans les tests réalisés et illustrés sur les Figures 50 
et 51, les échantillons sont greffés avec des sondes ssDNA. 
Ce qui n’est pas le cas dans les tests réalisés et illustrés sur 
les Figures 52 et 53. Même si les micrographies ne peuvent 
pas être comparées entre ces deux lots de tests, on peut 
souligner que les molécules de tDNA–Cy3 se fixent aux 
intermédiaires « APTES/GA » indépendamment du greffage 
des sondes ssDNA complémentaires. Comme nous avons 
pu le constater, le taux de fixation non spécifique peut être 
atténué par l’utilisation d’oligonuclétides de blocage (polyC15 
tDNA) mais ces interactions non spécifiques démeurent et 
constituent une réelle limitation à l'utilisation des ces 
intermédiaires « APTES/GA ».  
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Figure 54.  
Test réalisé : Echantillon 
délimité en zones non 
masquée (région 
fluorescente) et masquée 
(région obscure) puis  
fonctionnalisé sans 
glutaraldéhyde.  
Greffage via dépôt de 
ssDNA complémentaires 
concentrées à 10 µM, et 
essai d’hybridation par ajout 
de tDNA–Cy3, 2 µM.  
Objectif : Savoir si les 
molécules d’APTES seules 
peuvent interagir avec les 
tDNA–Cy3.  
Résultat et conclusion : 
Cette micrographie met en 
évidence l’existence 
d’interactions non 
spécifiques entre la couche 
d’APTES et les tDNA–Cy3.  

Figure 55.  
Test réalisé : Echantillon 
délimité en zones non 
masquée (région supérieure 
délimitée par la flèche 
jaune) et masquée (région 
inférieure), échantillon non 
fonctionnalisé i.e., sans 
APTES et sans 
glutaraldéhyde . Greffage 
via dépôt de ssDNA 
complémentaires 10 µM, 
puis de tDNA–Cy3, 2 µM 
pour l’hybridation. Précisons 
que les étapes de rinçages 
sont réalisées comme à 
l’accoutumée.  
Objectif : Savoir s’il existe 
une part d’adsorption non 
spécifique des molécules 
d’ADN (ssDNA et tDNA–
Cy3) sur la surface d’oxyde 
SiO2 hydroxylée.  
Résultat et conclusion :  
Cette micrographie met en 
évidence l’existence d’une 
certaine part d’interactions 
non spécifiques entre SiO2 
hydroxylé et tDNA–Cy3.  

Figure 56.  
Test réalisé : Echantillon 
délimité en zones non 
masquée (région supérieure 
délimitée par la flèche 
jaune) et masquée (région 
inférieure) mais non 
fonctionnalisé. i.e., sans 
APTES et sans 
glutaraldéhyde, ssDNA non 
complémentaire 10 µM, 
tDNA–Cy3, 2 µM.  
Objectif : Savoir si 
l’utilisation de sondes 
ssDNA non 
complémentaires sur une 
surface d’oxyde hydroxylée 
réduit l’intensité de 
fluorescence, en 
comparaison à une 
utilisation de sondes ssDNA 
complémentaires (cf Figure 
55).  
Résultat et conclusion : En 
comparaison à la 
micrographie de la Figure 
55 (acquise avec les mêmes 
paramètres 
photographiques que celle-
ci), nous pouvons remarquer 
une diminution globale de 
l’intensité de fluorescence 
lorsque les molécules de 
ssDNA sont non 
complémentaires.  
Conclusion : Il existe un 
certain taux d’adsorption 
non spécifique des 
molécules d’ADN (ssDNA et 
tDNA–Cy3).sur la surface de 
SiO2 hydroxylées.  
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Figure 57.  
Test réalisé : Echantillon 
délimité en zones non masquée 
et masquée.  ’échantillon est 
non hydroxylé mais 
fonctionnalisé « APTES/GA ». 
Sondes ssDNA 10 µM, cibles 
tDNA–Cy3, 2 µM.   
Résultat : Aucune fluorescence 
n’est mesurée. Les résultats 
sont conformes aux résultats 
attendus. Les liaisons 
hydroxyles étant absentes dès 
les premières étapes de 
fonctionnalisation, les 
intermédiraires « APTES/GA » 
ne peuvent pas être fixés sur le 
substrat SiO2. 
Conclusion :  ’hydroxylation de 
surface est nécessaire à la 
fonctionnalisation. Les 
molécules utilisées n’ont pas 
d’affinité particulière pour le 
SiO2 n’ayant pas été modifié 
chimiquement par les procédés 
d’hydroxylation de surface.  

Figure 58.  
Test réalisé : Echantillon délimité en zones non 
masquée et masquée.  a surface de l’échantillon ne 
subit aucune modification chimique hormis le nettoyage 
et les étapes de rinçage. ssDNA 10 µM, tDNA–Cy3, 2 
µM.   
Objectif : Réaliser un test de contrôle négatif pour lequel 
aucun signal de fluorescence n’est attendu.  
Résultat et conclusion : Aucune fluorescence n’est 
mesurée. Les résultats sont conformes aux résultats 
attendus puisqu’aucune modification chimique n’est 
réalisée sur la surface de l’échantillon SiO2. 

   

 

  

Figure 59.  
Test réalisé :  Echantillon délimité en zones non masquée et masquée. Notons que la 
région non masquée n’apparait pas sur cette micrographie. La zone obscure à droite de 
l’image est une partie du support du microscope (le socle sur lequel est posé l’échantillon). 
 ’échantillon est silanisé (APTES) mais fonctionnalisé sans glutaraldéhyde. Sondes 
ssDNA 10 µM, cibles tDNA–Cy3, 2 µM.  
Objectif : Reproduire les observations d’interactions non spécifiques entre les molécules 
d’ADN et la couche d’APTES.  
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Résultat et conclusion : Cette nouvelle micrographie remet en évidence l’observation 
systématique du signal de fluorescence résultant des interactions qui se produisent entre 
les couches d’APTES (sans GA) et les molécules d’ADN (tDNA–Cy3).  
     

 

 

Figure 60. Test réalisé :  Echantillon délimité en zones 
non masquée (région fortement fluorescente et saturée) 
et masquée (région fluorescente mais non saturée). 
ssDNA complémentaire 50 µM, tDNA–Cy3, 10 µM.  
Objectif : Réaliser un recouvrement total et donc un 
blocage des sites interactifs « APTES/GA » en les 
saturant à l’aide de molécules ssDNA 
complémentaires.  
Résultat : l‘intensité globale de fluorescence est 
fortement accrue sur toute la surface de l’échantillon 
indépendamment des zones observées. De façon 
interessante, il subsiste toujours un contraste de 
fluorescence entre la zone non masquée (préparée 
exprès pour les réactions d’hybridation) et la zone 
masquée (non fonctionnalisée).   
Conclusion : En théorie, une quantité très élevée de 
ssDNA devrait  passiver les couches d’APTES et de GA, 
et c’est peut-être le cas mais le test réalisé ne permet 
pas de le démontrer. En effet, les tDNA–Cy3 sont fixés 
à la surface de l’échantillon mais l’information 
concernant leur état de fixation (hybridés aux ssDNA ou 
en interaction avec les intermédiaires de greffage) ne 
peut pas être déduite. Un test similaire utilisant des 
ssDNA non complémentaires est proposé dans le test 
réalisé et illustré sur la Figure 62. 

 

 

Figure 61.  
Test réalisé :  Echantillon délimité en zones non 
masquée (région fluorescente) et masquées (région 
inférieure moins fluorescente). Fonctionnalisation 
réalisée avec APTES et sans crosslinker (intermédiaire) 
GA.  ssDNA complémentaire 50 µM, cibles tDNA–Cy3, 
10 µM.  
Objectif : Déduire de la comparaison entre cette 
micrographie et celle de la Figure 60 (acquise avec les 
mêmes paramètres photographiques) si le crosslinker 
GA intervient également dans les réactions 
d’interactions non spécifiques se produisant avec les 
molécules d’ADN (tDNA–Cy3).  
Résultat : En comparaison à la micrographie de la Figure 
60, l’absence des molécules de GA conduit à une 
diminution globale de l‘intensité de fluorescence. 
Conclusion : Par comparaison avec la micrographie de 
la  Figure 60, on peut conclure que la couche de GA 
induit également des interactions avec les tDNA–Cy3. 
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Figure 62.  
Test réalisé :  Echantillon délimité en zones non 
masquée (zone fluorescente) et masquée (zone 
obscure). Fonctionnalisation sans crosslinker GA.  
ssDNA non complémentaire 50 µM, cible tDNA–Cy3, 10 
µM.  
Objectif : Réaliser un recouvrement total et donc un 
blocage des sites interactifs « APTES » en les saturant 
à l’aide de molécules ssDNA non complémentaires.  
Résultat : En comparaison à la micrographie de la 
Figure 61 (acquise avec les mêmes paramètres 
photographiques), la nature non complémentaire des 
ssDNA utilisés pour la réalisation de ce test conduit à 
une diminution globale de l‘intensité de fluorescence. Le 
bruit de fond est nul. C’est cohérent avec le fait que le 
peu de sondes qui y sont fixées sont non 
complémentaires.  
Conclusion : Les molécules sondes non 
complémentaires diminuent effectivement la part 
d’interactions non spécifiques se produisant entre les 
molécules  d’APTES et les tDNA–Cy3. Ceci étant, le 
dépôt d’une contration relativement élevée de    µ  de 
ssDNA non complémentaires ne suffisent pas à passiver 
la totalité des sites interactifs d’APTES. Lors de 
silanisation, les molécules d’APTES formeraient peut-
être des multicouches et des nanostructures qui 
auraient pour effet l’augmentation du nombre de sites où 
les interactions non spécifiques peuvent se produirent.  
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3. Cas des puces fonctionnalisées (via le protocole « APTES/GA ») 

Les différents tests de validation du protocole de fonctionnalisation des échantillons de SiO2 nous ont 

permis d’acquérir une bonne connaissance du protocole de fonctionnalisation, de mettre en évidence les 

limitations liées à son usage, puis également, de pouvoir le transférer étape par étape sur nos puces de 

BioFETs.  

Nous nous sommes concentrés sur la fonctionnalisation et le greffage des molécules au sein de la région 

« matrice » (cf Figure 7 du chapitre 2). Nous avons séparé cette région en deux sous régions distinctes 

nommées région « test », et région de « contrôle négatif ».  Sur les régions « test », des ssDNA de 

séquences complémentaires aux tDNA sont greffées, et sur les régions de « contrôle négatif », des ssDNA 

de séquences non complémentaires aux tDNA sont greffées (Figure 63, 65 et 66).  

 

 
 

Figure 63.  icrographie d’une région de puce de BioFETs, fonctionnalisée suivant le 
protocole APTES/ GA. Cette micrographie permet de discerner un contraste de fluorescence 
entre les deux zones (gauche et droite). La zone de gauche est greffée avec des ssDNA de 
séquence complémentaire à la séquence des tDNA–Cy3 (10 µM vs 2 µM respectivement). 
La région de droite est un contrôle négatif, fonctionnalisé avec des ssDNA de séquence non 
complémentaire.  
On peut constater la présence d’un profil de fluorescence inhomogène et également la 
présence d’un bruit de fond important sur la partie de gauche (non obscure).  

 

  

0,25mm 



Chapitre 3 : Fonctionnalisation des nanofils de Si  

87 
 

3.3.4.4. Observation de la fluorescence après 

hybridation de l’ADN en utilisant le protocole 

EHTES  

 

1. Séquences d’ADN utilisées (fonctionnalisation suivant le protocole « EHTES »).  

ssDNA complémentaire (5’-3’) :  

NH2-(CH2)6- T6-CGG ATA CCC AAG GA 

ssDNA non complémentaire (5’-3’) :  

NH2-(CH2)6-T6-TTT TTT TTT TTT TT 

tDNA–Cy3 (5’-3’) :  

Cy3-TC CTT GGG TAT CCG 

 

2. Cas des échantillons de SiO2 plans, protocole « EHTES » 

Microgouttes déposées à l’aide du robot de dispense de goutte. 

 

 
 

Figure 64. 1. Photographie d’un échantillon de SiO2 fonctionnalisé suivant le protocole 
EHTES. Des microgouttes de ssDNA (   µ ) d’environ     p  sont déposées à la surface 
de l’échantillon fonctionnalisé.  2. Micrographie de fluorescence réalisée après l’essai 
d’hybridation tDNA–Cy3 (2µM). Le bruit de fond est nul. 
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3. Cas des puces fonctionnalisées 

 

  
Figure 65.  icrographie d’une région de 
puce de BioFETs fonctionnalisée suivant le 
protocole EHTES. Après l’étape de greffage 
des ssDNA (10 µM) par microdéposition au 
robot de dispense de gouttes,  nous avons 
délibérement réparti manuellement d’autres 
gouttes de 2 µL de ssDNA (10 µM) à la 
micropipette, sur la surface de la puce. Les 
petits spots lumineux correspondent aux 
tDNA–Cy3 (2µM) hybridées sur les plots de 
ssDNA déposées par le robot. La large 
surface moyennement lumineuse au centre 
de la micrographie correspond à l’empreinte 
d’une goutte de ssDNA (déposée 
manuellement) mesurant un peu plus d’un 
mm de diamètre, et dont la surface est 
homogène.  
Le niveau de bruit de fond est quasi nul. 

Figure 66.  icrographie d’une autre région 
de puce de BioFETs fonctionnalisée suivant 
le protocole EHTES. ssDNA (10 µM) 
greffées par microdéposition au robot de 
dispenses de gouttes, tDNA–Cy3 (2µM). Le 
niveau de bruit de fond est quasi nul.  
 

 

3.3.4.5. Discussion concernant les micrographies 

de fluorescence   

 

1. Cas du protocole APTES/GA : 

Les dépôts manuels de plots de ssDNA produisent des surfaces avec des résultats marqués par une 

inhomogénéité de surface (Figures 43, 60, 61, et 63).  

Les dépôts de tDNA–Cy3 en une goutte unique de volume 90 µL sur toute la surface de l’échantillon 

combinés à l’augmentation de la concentration de tDNA–Cy3 de 2 µM à 10 µM, a permis un gain 

d’homogénéité de surface (Figures 47, 48 et 49). Cette augmentation de quantité de tDNA–Cy3 a 

également induit une légère augmentation du niveau de bruit de fond (Figure 49). En effet, nous avons 

remarqué une forte adsorption non spécique des tDNA–Cy3 sur des échantillons sur lesquels nous 

n’avions pas réalisé d’étape de greffage de ssDNA.   



Chapitre 3 : Fonctionnalisation des nanofils de Si  

89 
 

Plusieurs expérimentations ultérieures nous ont permis de constater et de confirmer l’existence 

d’interactions non spécifiques entre l’APTES et l’ADN (Figures 54, et 59), entre le crosslinker GA et 

l’ADN (Figures 49, 51, 52, et 53), et entre les surfaces d’oxyde de silicum hydroxylées et l’ADN 

(Figures 55, et 56). L’augmentation progressive de la concentration du crosslinker GA à également 

conduit à l’augmentation de l’intensité de fluorescence lié aux tDNA–Cy3 (à concentration de ssDNA 

constante). 

Le bilan de ces observations nous a conduit à établir la relation selon laquelle une intensité de 

fluorescence mesurée équivaudrait à la somme de 2 types d’interactions :  

1. les interactions spécifiques d’hybridation entre ssDNA et tDNA–Cy3, 

2. les interactions moléculaires non spécifiques (probablement de nature électrostatique) entre 

les molécules d’ADN et les intermédiaires de fonctionnalisation hydroxyles, APTES, et 

GA.  

On peut alors noter If0 = Ifh + Ifns, avec If0, l’intensité de fluorescence observée, Ifh, l’intensité de 

fluorescence liée aux molécules tDNA–Cy3 effectivement hybridées aux sondes, et Ifns, l’intensité de 

fluorescence non spécifique liée aux interactions entres les molécules tDNA–Cy3 et les intermédiaires 

de fonctionnalisation. La reproductibilité des résultats obtenus a corroboré l’hypothèse de l’existence de 

ces deux composantes de fluorescence au sein d’une fluorescence totale observée.  

2. Cas du protocole EHTES : 

 Le protocole de silanisation en phase liquide en utilisant l’epoxysilane EHTES produit des 

micrographies exemptes de bruit de fond (Figures 64, et 65).  

Avant réception des molécules d’ADN « EGFR », des expérimentations de fonctionnalisation 

d’échantillons SiO2 avec de courtes séquences d’ADN (mesurant une vingtaine de nucléotides) nous ont 

conduits à observer des plots fluorescents marqués par une non-homogénéité et une non-spécificité de 

fluorescence (présence de bruit de fond). Ces observations permettent d’affirmer que la longueur des 

séquences utilisées dans les deux protocoles n’induit pas les imperfections de fluorescences observées 

dans le cas du protocole APTES/GA. Ces imperfections sont bien liées aux interactions non spécifiques 

précédemment décrites.  

 

3.3.5. Effet de la quantité de ssDNA greffée sur 

l’intensité de fluorescence mesurée.  
 

Une densité optimale de ssDNA greffée à la surface des échantillons augmente fortement les chances 

d’obtention d’une couche de fonctionnalisation dense et homogène, sans agrégats. L’objectif de cette 

expérience est de déterminer un rapport optimal de concentration ssDNA/ tDNA–Cy3 auquel les 

conditions d’hybridation en terme d’encombrement stérique seraient elles-aussi optimales. Nous avons 

utilisé le protocole de silanisation par APTES/ GA (greffage et hybridation par dépôt de 90 µL de 

solution de ssDNA ou de tDNA–Cy3, cf. 3.3.1.1.4) et avons fait varier les concentrations de ssDNA, à 

concentration de tDNA–Cy3 constante (2 µM). Les concentrations de ssDNA sont les suivantes : 0,1 – 

2 – 5 – 10 – 50 et 200 µM. Le maximum de fluorescence a été mesuré pour la configuration ssDNA 50 

µM vs tDNA–Cy3 2 µM, suggérant un rapport de 25 (Figure 67). Au-delà de ce rapport, l’efficacité 

d’hybridation a baissé. Ces résultats sont en accord avec des travaux publiés dans la litérature 138,139. En 

remplaçant ce résultat dans le contexte du Tableau 2, il y a dans cette quantité de ssDNA, 9 ssDNA par 

site APTES/GA de greffage, ce qui placerait expérimentalement l’efficacité de greffage 

APTES/GA÷ssDNA à un rapport de 1/9 soit environ 11%. En somme, sur un oxyde de type SiO2 qui 

présente une densité de greffage d’un « APTES/GA » par nm2, il faudrait 9 molécules de ssDNA/nm2 
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pour maximiser la probabilité d’un ancrage effectif du ssDNA et 25 fois plus de ssDNA que de tDNA–

Cy3 pour une hybridation effective.   

 
.  

 
Figure 67. Effet de la concentration de ssDNA sur l’efficacité d’hybridation des tDNA–Cy3. 

 

3.3.6. Conclusion  
 

Dans les travaux relatifs aux aspects de fonctionnalisation de surface d’oxydes, i.e., SiO2 plan ou oxyde 

de grille HfO2, dans une première partie des travaux, nous avons utilisé un protocole de 

fonctionnalisation en phase vapeur « APTES/GA » qui nous a permis de greffer avec succès des 

molécules de ssDNA sur la surface des oxydes. Par des illustrations de micrographies de fluorescence, 

nous avons mis en évidence les phénomènes d’hybridation des tDNA–Cy3 aux sondes greffés à la 

surface des oxydes SiO2 et HfO2. Des contrôles négatifs de non hybridation par manque de 

complémentarité des séquences ssDNA et tDNA–Cy3, ou par absensce des molécules « intermédiaires 

de greffage » APTES et GA, ont également été présentés.  
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Bien que fonctionnel, nous avons remarqué des limitations au protocole APTES/GA liées aux niveaux 

de bruit de fond relativement élevés. Différentes expérimentations nous ont permis de démontrer que 

les sources de bruit étaient les interactions non spéciques des molécules d’ADN avec les différents 

intermédiaires de fonctionnalisation (hydroxyles, APTES, et GA).  

Les essais d’un protocole de silanisation en phase liquide en utilisant un epoxysilane EHTES, nous 

évitant l’utilisation des précédents intermédiaires de greffage APTES et GA, nous ont permis de 

supprimer les défauts d’inhomogénéité de surface et le bruit de fond.  

Nous avons également mis en évidence que la quantité de ssDNA greffé était un facteur limitant sur 

l’efficacité d’hybridation. Le rapport optimal entre la quantité de sondes ssDNA greffées et la quantité 

de cibles tDNA–Cy3 introduites pour l’hybridation est de 25. En deça ou au-delà de ce rapport, il y a un 

déficit ou une surcharge de la surface greffée en ssDNA.  
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4. Chapitre 4 : Caractérisations 

électriques des BioFETs 
 

4.1. Mesure de pH  
 

4.1.1. Introduction  
 

La mesure de pH 140 est une étape importante dans différents domaines de diagnostics comme par 

exemple les domaines médicaux 141, pharmaceutiques, et agroalimentaires. Les caractéristiques de 

transfert des dispositifs ISFET sont influencées par l’activité ionique (ou le pH) de l’électrolyte sondé 

suivant le modèle du « site binding theory » 79,142 et l’équation de Nernst 143.  

Les étapes de mesures de pH que nous réalisons sur nos dispositifs ISFET ont pour but d’évaluer leur 

sensibilité aux charges de surface s’appliquant sur les oxydes de grille HfO2 
144, lors d’une introduction 

de solutions à pH variable à l’intérieur des cavités microfluidiques (Figure 68 (a) et (b)).  

Autrement dit, il s’agit d’une preuve de concept de détection de charges ioniques.  Nos mesures nous 

permettent également d’évaluer le comportement « Nernstien » de nos dispositifs ISFET. Les mesures 

sont réalisées sur un grand nombre de dispositifs possédant des motifs et des géométries variables. Cette 

première mesure de pH est une étape préliminaire importante avant de mesurer d’autres espèces 

biologiques. Elle nous permettra de savoir si nos dispositifs fabriqués peuvent fonctionner correctement 

comme « capteurs » de charges. 

 

4.1.2. Préparation des électrolytes 
 

Les mesures de détection du pH ont été effectuées à partir de solutions tampons de pH allant de 4 à 10. 

Les solutions de pH 8, 9 et 10, sont des solutions de Tris (1 mol/L) ajustées au pH voulu (entre 8 et 10) 

par titration avec une solution de HCl. Suivant le même schéma de préparation, une solution d’acétate 

de sodium (100 mM) est ajustée aux pH de valeur neutre (pH 7) et acides (pH de valeur 6, 5, et 4) par 

titration à l'acide acétique.  

Avant chaque mesure, une goutte de 20 µL de l’électrolyte de pH connu, est déposée à la micropipette 

à la surface de nos ISFETs. Ce volume est choisi de manière empirique. C’est un volume suffisant pour 

immerger le dispositif testé dans un volume d’électrolyte suffisamment important pour s’assurer que le 

dispositif reste approvisionné en électrolyte pendant toute la durée de la caractérisation. La mesure est 

effectuée environ 2 min après que la goutte ait été déposée. Entre chaque changement de pH, le dispositif 

est rincé à l’eau « milliQ ».  

Une station de tests sous pointes combinée à un analyseur (Semiconductor Parameters Analyzer 

HP4156A) est utilisée pour la réalisation des mesures. 
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4.1.3. Modes de mesure 
Deux modes de mesure de pH ont été utilisés : mode de mesure à simple grille et mode de mesure à 

double grille. Ils sont schématisés sur la Figure 68 (c) : 

1. Dans le mode de mesure à simple grille, la tension de polarisation VDS vaut 1 V et la tension 

VBG appliquée en face arrière est fixée à 15 V. Le courant de drain IDS est alors modulé par 

l’électrode de référence commerciale (SDR2, Ag/AgCl, WPI) que nous immergeons dans 

l’électrolyte sondé (en face avant).  

 

2. Nos dispositifs ISFET fabriqués sur des substrats SOI nous permettent d’utiliser 

indépendamment et simultanément les deux grilles positionnées en face avant et en face arrière 

pour contrôler le courant IDS. Pour ce second mode de mesure à double grille, nous fixons la 

tension VREF appliquée sur l’électrode de référence de façon à maximiser la sensibilité (voir 

Figure 69) et nous faisons varier la polarisation appliquée sur la face arrière du substrat.  

La tension VREF permet notamment de dépléter le canal de notre ISFET. Cet état de forte 

déplétion peut être assimilé à une capacité qui, couplée à la capacité asymétrique de la grille en 

face arrière, crée un canal de conduction unique positionné juste au-dessus de l’oxyde enterré 

(BOX). Le fondement physique de ce mode de mesure ainsi que les expressions mathématiques 

relatives au couplage capacitif sont décrites dans ces deux exemples de publications 143,145.    

Dans notre cas, d’après la Figure 68 (b), la valeur VREF permettant de favoriser la sensibilité est 

proche de 0,5 V pour les ISFETs testés dans ce mode de mesure.  

 

 
 

Figure 68. a) Images d’une puce apprêtée pour une mesure de pH. b) Schéma d’une goutte 
d’électrolyte déposée au-dessus des cavités de nos dispositifs ISFET. La goutte diffusera 
par capillarité à l’intérieur des cavités. c) Illustration schématique des deux modes de 
mesures de pH. 
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Figure 69. a) Caractéristiques électriques des dispositifs ISFET pour différentes 
polarisations VREF permettant d’identifier le régime de fonctionnement pour lequel la 
sensibilité est favorisée.  ’exemple est donné pour un ISFET à réseau de nanofils de Si. b) 
Courbe de sensibilité δ t / δ ref correspondante. δ t est extrait à IDS = 10-8 A.  ’exemple est 
donné pour un électrolyte de pH   (le pH de l’électrolyte n’a pas d’influence sur la courbe de 
sensibilité).  

 

4.1.4. Caractéristiques de transfert mesurées en 

mode « Simple grille »  
 

La Figure 70 présente des courbes de transfert IDS(VREF) pour différentes solutions pH. L’exemple est 

présenté pour deux puces distinctes pour lesquelles le dispositif ISFET mesuré est identique : ISFET à 

réseau de nanofils de Si avec les dimensions suivantes :  W = 150 nm (×15 nanofils), L = 1,5 µm. 

Pour chacun de ces deux ISFETs, dans le régime linéaire de fonctionnement de l’ISFET, 

l’incrémentation du pH de l’électrolyte (de pH 4 à pH 10 via un pas de 1) induit un décalage de la tension 

de seuil de l’ISFET vers des tensions positives, conformément à l’effet électrostatique de la grille 

électrolytique sur le canal de type « n » de l’ISFET. L’extraction des tensions de seuil à un courant 

constant (ici, 10-9 A) permet la déduction d’une courbe de sensibilité au pH dont la pente correspond à 

la sensibilité au pH du dispositif.  Ces courbes permettent d’extraire une sensibilité similaire de 

68 mV/ pH sur les deux puces.  
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Figure 70. Caractéristiques de transfert IDS-Vréf à différents pH d’électrolyte pour des 
transistors à réseau de nanofils de Si. a) Puce n°1. b) Puce n°2. Les tensions de seuil Vt 
sont extraites à courant constant (10-9 A).  

 

4.1.5. Caractéristiques de transfert mesurées en 

mode « Double grille »  
 

La Figure 71 présente des courbes de transfert IDS(VBG) pour différentes solutions pH mesurées en mode 

double grille. L’exemple est présenté pour deux puces distinctes pour lesquelles le dispositif ISFET 

mesuré est identique (même dispositif que pour le mode simple grille).   
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Figure 71. Caractéristiques de transfert IDS-VBG à différents pH d’électrolyte pour des 
transistors à réseau de nanofils de silicium. a) Puce n°1 : les tensions de seuil Vt sont 
extraites à courant constant (2×10-8 A). Ces courbes permettent d’extraire une sensibilité 
de 1,56 V/ pH. b) Puce n°2 : les tensions de seuil Vt sont extraits à 10-6 A. Ces courbes 
permettent d’extraire une sensibilité de  ,   V/ pH. 

 

 

Dans ce mode de mesure, le couplage capacitif entre la capacité de la grille électrolytique (i.e., somme 

des potentiels électriques provenant de la « face avant » et s’appliquant sur l’oxyde de grille HfO2 de 

l’ISFET) et la capacité de la grille arrière permet le contrôle électrostatique du canal de l’ISFET.  

L’incrémentation du pH perturbe l’équilibre des charges dans la zone de déplétion établie par le potentiel 

de l’électrode de référence. Suite à cette perturbation, la neutralisation (compensation) des charges 

électrolytiques dans la zone de déplétion sous l’oxyde de grille implique une modification du courant 

dans le canal de conduction au-dessus du BOX, contrôlé directement par le couplage capacitif de la 

grille en face arrière et « indirectement » par la capacité de la grille électrolytique en face avant.  

La différence de couplage capacitif entre ces deux grilles (due aux épaisseurs d’oxydes) fait que la grille 

arrière doit fournir un potentiel relativement important pour reconstituer le canal de conduction 

(épaisseur de BOX = 145 nm).  

Pour un maintenir un même courant IDS, l’incrémentation du pH demande alors une compensation en 

tension sur VBG. Ce décalage de VBG est maximal dans les régions de forte sensibilité. Dans le cas de la 

Figure 71, les tensions de seuil sont extraites à IDS = 2×10-8 A pour l’ISET de la puce n°1 et 10-6 pour 

l’ISFET de la puce n°2. Les droites de sensibilité permettent de lire une sensibilité de 1,56 V/ pH pour 

la puce n° 1 et de 1,49 V/ pH pour la puce n° 2. 
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4.1.6. Influence du motif du transistor sur la 

sensibilité de mesures en pH  
 

Ces mesures de sensibilité au pH ont été réalisées sur un grand nombre de dispositifs composés 

d’ISFETs ayant différents motifs et des dimensions variables tels que présentés dans le Tableau 3.  Les 

modes d’opération utilisés ainsi que les sensibilités au pH sont également présentés dans le Tableau 3.  

 
 

Tableau 3. Sensibilité au pH de nos différents dispositifs ISFET mesurés en mode simple 
(SG) et double grille (DG).  W et L représentent la largeur et la longueur des nanofils de Si, 
respectivement.  

Les mesures de pH réalisées sur les dispositifs à réseaux de nanofils appartenant aux régions « matrices » 

des puces ont été reproductibles dans le temps sur toutes les expériences réalisées (sur plusieurs mois). 

Les solutions de pH ont été mesurées à plusieurs reprises à l’aide d’un pH-mètre pour s’assurer de leur 

pH et des recalibrages de pH ont pu être effectués dans le cas où cela était nécessaire.  

Dans le Tableau 3, les sensibilités peuvent être comparées. Certains ISFETs à nanofil unitaire avec des 

dimensions de cavités comprises entre 120 nm et 250 nm de diamètre n’ont pas pu être caractérisés en 

voie liquide en raison des dimensions trop faibles des cavités, empêchant la diffusion de l’électrolyte 

par capillarité vers l’oxyde de grille HfO2.  

Nom
structure de 

canal 
W(µm) L(µm)

Mode 

d'opé

ration

S 

(mV/pH)

XD5 nanofil unitaire 0,4 SG 67
XD6 nanofil unitaire 0,45 SG 64
XD7 nanofil unitaire 0,5 SG 68
N2D7 nanofil unitaire 1 SG 55

A2D2 réseau de nanofils SG 69
A2D2 réseau de nanofils SG 69

A6D2 réseau de nanofils SG 62

W3D7 réseau de nanofils 0,08 (×10) 5 SG 66

M3D8 microruban 0,5 10 SG 65

W4D3 microruban 1 SG 60

W4D7 microruban 5 SG 60
ZD1 ruche d'abeille 1,05 SG 50

ZD7 ruche d'abeille 2,05 SG 57

A6D2 réseau de nanofils 1,5 DG 1570
A1D2 réseau de nanofils 1,5 DG 1500

A3D2 réseau de nanofils 1,5 DG 950

A5D2 réseau de nanofils 1,5 DG 980

XD8 nanofil unitaire 0,05 0,55 DG 1100

0,05

0,15 (×15)

1,07

0,05× 0,05

0,15 (×15)

1,5
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Pour les ISFETs ayant des cavités suffisamment larges (c’est-à-dire avec un diamètre minimal de 

400 nm), les résultats de nos expérimentations permettent de conclure que les sensibilités de réponse au 

pH ne dépendent pas de leur structure (nanofil, nanorubans, ruche d’abeille) et sont peu sensibles aux 

dimensions. Nos résultats sont en accord avec une partie des travaux publiés dans la littérature 146,147 et 

en désaccord avec d’autres travaux, qui présentent des effets de dimensionnement du canal sur sa 

sensibilité au pH 148–150. Ces résultats montrent une certaine cohérence avec l’équation de Nernst dont 

l’expression ne dépend pas des dimensions géométriques du dispositif.  

Dans le mode de mesure simple grille, on peut constater que la très grande majorité de nos dispositifs 

ISFET présentent des sensibilités proches de la limite de Nernst (~60 mV/pH). Le mode de mesure à 

double grille nous a permis d’atteindre des sensibilités bien meilleures grâce au couplage capacitif des 

deux grilles combinées, couplage s’expliquant suivant l’Equation 18 151 :  

∆𝑉𝑡
𝐵  =  −

𝐶𝑡𝑜𝑝

𝐶𝑏𝑜𝑡𝑡𝑜𝑚
∆𝛹0 

 

Équation 18. Expression du décalage de tension de seuil ∆Vt
B du canal de face arrière en 

mode double grille. Ctop représente la capacité de la grille électrolytique et Cbottom 

représente la capacité de la grille en face arrière. ∆Ψ0 représente la différence de potentiel 

à la surface de l’oxyde de grille pour une incrémentation de pH donnée.  

A noter que ces sensibilités sont bien supérieures à quelques-unes des valeurs communiquées dans la 

littérature pour ce mode de mesure, i.e., « 107,75 mV/pH » 152, « 220 mV/pH » 143, « 425,89 mV/pH » 
74, « 453 mV/pH » 75, « 505 mV/pH » 153, « 984,1 mV/pH » 154, « 2085,53 mV/pH »151.  

 

4.1.7. Conclusion  
 

La preuve de concept de sensibilité aux charges ioniques contenues dans des tampons électrolytiques a 

été réalisée par des mesures de pH sur des ISFETs de motifs et de dimensions variables. Dans notre cas, 

l’oxyde de grille est un diélectrique HfO2.  

Deux modes de mesure ont été expérimentés. Dans le mode de mesure à simple grille, nous avons fait 

varier la tension sur l’électrode de référence en fixant la tension sur la face arrière de nos dispositifs. 

Dans ce cas, les sensibilités mesurées sont de l’ordre de 60 mV/pH, conformément à la limite de Nernst. 

Cette valeur change très peu pour les différents motifs ou les différentes dimensions des dispositifs.  

Dans le second mode de mesure à double grille, c’est l’inverse. Nous avons fait varier la tension sur la 

face arrière de nos dispositifs en fixant la tension appliquée sur la face avant (électrode de référence). 

Le canal de conduction unique résultant du couplage capacitif permet un gain notable de la sensibilité 

mesurée. La sensibilité maximale obtenue correspond à une sensibilité d’environ 1,6 V/pH, i.e., ~27 fois 

la limite de Nernst. 
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4.2. Détection d’ADN  
 

4.2.1. Etat de l’art sur les BioFETs à détection 

d’ADN  
 

La détection d’oligonucléotides d’intérêt 155 issus de matériels génétiques (ADN ou ARN) est d’une 

importance fondamentale dans le diagnostic des maladies infectieuses (maladies causées par un 

pathogène de type bactérien, viral, etc.) ou dans le diagnostic des maladies liées à des mutations 

génétiques 156 (cancers, malformations congénitales, etc.). Les grandes avancées dans les sciences 

génomiques 157 ont permis de comprendre l’implication des facteurs génétiques dans le développement 

des maladies. Chez un patient, l’analyse de fragments génétiques au cours de tests diagnostiques a pour 

objectif l’évaluation qualitative ou quantitative de la présence d’une séquence génétique potentiellement 

délétère dans son organisme. En pratique, un échantillon biologique contenant du matériel génétique lui 

est prélevé puis dépisté en vue d’y déceler la présence d’une séquence génétique d’intérêt causant 

potentiellement une anomalie.  

Plusieurs technologies permettent la réalisation de tels tests diagnostiques génétiques in vitro 158. 

Quelques-unes de ces technologies sont des technologies de séquençage génétique permettant de sonder 

la séquence génétique à l’échelle du nucléotide unique 159.  D’autres technologies sont basées sur 

l’amplification de la quantité d’oligonucléotides d’intérêt (les réactions de polymérisation en chaîne ou 

PCR 160, amorçables uniquement lorsque l’oligonucléotide d’intérêt à amplifier est présent dans 

l’échantillon), les technologies de détection par marquage fluorescent des séquences d’intérêts hybridées 

telles que les puces à ADN 161, basées sur le principe d’hybridation entre deux brins complémentaires 

d’ADN 31,162,163, les technologies « biocapteurs à ADN », également basées sur le principe d’hybridation 

de l’ADN, etc.  

Les résultats des analyses diagnostiques permettent de statuer sur l’état de santé du patient à l’échelle 

de son matériel génétique. Au besoin, le patient suivra un traitement spécifique adapté, ou adoptera une 

stratégie de prévention en cas de prédisposition génétique avéré au développement d’une maladie.  

Parmi les technologies d’analyse génétique précédemment citées, les biocapteurs à ADN suscitent un 

fort intérêt et sont devenus le sujet de recherches intensives visant à les rendre toujours plus performants 

et autonomes. Les biocapteurs à ADN répondent à des besoins de facilité d’utilisation, de temps de 

réponse fortement réduits, de transportabilité (pour décentraliser le « soin »), et de coûts d’analyse 

réduits, conformément aux besoins pratiques énoncés par les professionnels de la santé 14,164.  

Le principe analytique des biocapteurs à ADN est fondé sur les phénomènes d’hybridation ou de 

polymérisation des molécules d’ADN ou d’ARN. A cet effet, ils sont dotés d’une interface de 

bioreconnaissance sur laquelle est sondée l’échantillon contenant le brin d’ADN complémentaire ou les 

monomères nucléotidiques de polymérisation. L’hybridation ou la polymérisation induit un changement 

physicochimique que les biocapteurs « convertissent » proportionnellement en grandeur physique 

mesurable (tension ou courant électrique, capacité, intensité de fluorescence, réflectance, fréquence, 

masse).   

Comme précédemment abordé, bien que principalement fondé sur les principes d’hybridation ou de 

polymérisation, les méthodes permettant la transduction du signal vers des grandeurs physiques 

mesurables et interprétables sont très diversifiées, ce qui peut complexifier la classification des 

biocapteurs à ADN.  
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Les biocapteurs à ADN utilisent plusieurs modes de transduction des signaux. Ces transductions peuvent 

être de nature électronique (biocapteurs basés sur des transistors à effet de champs 165,166, sur des 

systèmes micro/nano électromécaniques (micro/nano cantilevers mécaniques vibrants 167,168, 

microbalances, etc.), sur des électrodes de mesures électrochimiques 169,170), ou sur des  systèmes 

optiques (détection via des effets de fluorescence 171, de plasmons de surface 172,173, de spectrométries.).  

Ces différents modes de transduction sont également catégorisés en deux types de systèmes de 

détection : les systèmes de détection « directe »174 ne nécessitant pas de molécules ou d’éléments de 

marquage fluorescent ou radioactif, et les systèmes de détection « indirecte » impliquant la conjugaison 

ou l’incorporation d’éléments de marquage (fluorochrome, isotope radioactif, etc.), et auquel cas 

l’analyse diagnostique est basée sur la mesure de l’évolution du marqueur.  

Les biocapteurs à ADN 175 utilisant des modes de transduction électronique sans étapes de marquage 

reçoivent une attention spéciale57,176,177 du fait de leur simplicité à l’usage, de leur temps de réponse 

optimaux, des coûts analytiques plus intéressants, et des opportunités qu’offrent les récentes avancées 

en nanotechnologie 178.  

La miniaturisation de l’élément transducteur à travers l’utilisation de nanostructures « 1D » et « 2D »  

telles que les BioFETs à nanofils 179,180, les BioFETs à nanotubes 181/nano-feuillets 182–185 ou les BioFETs 

à nanoparticules186,187, a permis un gain de sensibilité de détection du fait des effets de dimensionnement 
176.  

Les travaux concernant les différentes stratégies de fonctionnalisation des oxydes de grilles des BioFETs 
188, les travaux de comparaison des performances de différents matériaux d’oxyde de grille 189, le 

développement de plateformes pour la réalisation de détections multiplexées 91,190–192 et l’intégration des 

BioFETs avec des plateformes microfluidiques 193 permettent de nets progrès vers le déploiement des 

BioFETs en tant qu’instruments légitimes de diagnostic médical répondant aux enjeux et besoins de la 

médecine 164,194.  

Dans ce contexte, notre exercice consiste à réaliser une preuve de concept de détection de molécules 

d’ADN sur des BioFETs à réseau de nanofils de Si fabriqués (~50 nm de large) suivant nos procédés de 

fabrication compatibles avec les procédés de fabrication des composants « CMOS ».  

 

4.2.2. Réactifs expérimentaux et méthodologie 

de détection des oligonucléotides  
 

Tous les oligonucléotides utilisés dans ce travail proviennent de Merck, France. Leurs séquences 

respectives sont listées dans le Tableau 4.  

  

Tableau 4.  iste des séquences des molécules d’ADN utilisées dans les études d’essais de 
détection électrique d’hybridation de deux brins d’ADN complémentaires. 

Liste des molécules d'ADN utilisées séquence (sens 5' > 3')

ADN "EGFR" séquence sonde complémentaire NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

séquence sonde non complémentaire NH2-(CH2)6-AGT TGG GTG GTG AGT AGG GTG AGG GGG GAA GGA GG

séquence sonde complémentaire sur 

97% des nucléotides 
NH2-(CH2)6-GCA ACT CAT CAG GCA GCT CAT GCC CTT CGG CTA CC

séquence cible intégrale Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC TGC GTG ATG AGT TGC

demi séquence cible (1/2) Cy3-AGC TGC GTG ATG AGT TGC

demi séquence cible (2/2) Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG

ADN d'étude "DTBS" séquence sonde complémentaire NH2-(CH2)6 T6 CGG ATA CCC AAG GA

séquence sonde non complémentaire NH2-(CH2)6 T6 TTT TTT TTT TTT TT

séquence cible intégrale Cy3-TC CTT GGG TAT CCG 
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La détection des molécules d’ADN est réalisée sur les BioFETs à réseau de nanofils gravés dans notre 

région « matrice » dans laquelle nous disposons de 100 dispositifs, tous identiques. 

Les étapes de greffage des ssDNA et d’essai d’hybridation avec les tDNA–Cy3 (Figures 72, 73 et 

Tableau 4) ont été réalisées en ayant utilisé les deux protocoles de silanisation (APTES/GA ou EHTES). 

La détection a été menée avec un volume (~90 µL) de solution tampon pH 7  déposé sur notre région 

« matrice » de la puce afin de resuspendre les molécules contenues dans les cavités. Les BioFETs 

immergés sont caractérisés par voie liquide comme illusté sur la Figure 74.  

 

 
 

Figure 72. Illustration des protocoles de fonctionnalisation de l’oxyde de grille des dispositifs 
BioFET. (1) protocole de fonctionnalisation (APTES/ GA) utilisé dans les études n°1, 2 et 3 
(cf. Tableau 5). (2) protocole de fonctionnalisation (EHTES) utilisé dans l’étude n°  (cf. 
Tableau 5). 

Nous avons mené différentes études pour évaluer l’impact de certains paramètres expérimentaux liés à 

la fonctionnalisation sur les décalages de Vt obtenus. 

Dans le cas de la fonctionnalisation APTES/GA, nous avons étudié l’effet de concentrations variées 

d’ADN cible. Cela débute par des concentrations standards : 10µM/2 µM, ADN sonde/ ADN cible, 

respectivement : étude 1.  

Puis, nous avons suivi l’effet de la diminution de la concentration d’ADN cible jusqu’à 0,01 µM 

(étude 2) ainsi que l’effet d’une séquence d’ADN cible – ayant un défaut de complémentarité par 

rapport à la séquence de l’ADN sonde –, faisant ainsi varier le taux de complémentarité de séquence, et 

ensuite, la distance entre la zone hybridée et la surface de l’oxyde de grille HfO2 : étude 3.  

Enfin, l’étude 4 se focalise sur le cas de la fonctionnalisation EHTES dans les conditions standard de 

concentration d’ADN (10µM/2 µM, ADN sonde/ ADN cible).  

(1)

(2)
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Dans toutes ces études, le mode simple grille a été utilisé avec VBG = 6V et VREF modulée entre 0 et 2V, 

sauf dans quelques cas où cela est précisé. 
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Figure 73. Illustration des différentes étapes menant à la détection électronique des ADN cibles (tDNA–Cy3). 

( ) Plan d’une puce, localisation de quelques BioFETs à réseaux de nanofils de Si dans la région « matrice » et image 
MEB du dispositif. 
(2)(a) Dépôt manuel de solutions de ssDNA à la surface des puces puis application de la solution à la région d’intérêt à 
l’aide de films semi-durs. Sur une même puce, la matrice de capteurs est séparée en deux régions où les ssDNA sont 
complémentaires ou non complémentaires (gauche ou droite) des tDNA–Cy3 introduites ultérieurement. (b) dépôt 
localisé de microgouttes de ssDNA à partir d’un robot de « spotting ». (d) étape d’hybridation : une solution unique 
contenant les tDNA–Cy3 est déposée à la surface de la puce. 
(3)(a–b)  icrographie en fluorescence d’une région intermédiaire permettant l’observation du contraste de fluorescence entre les 
deux régions différentiellement greffées. (4) Photographie du montage utilisé pour la caractérisation électrique des dispositifs. 
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Tableau 5. Tableau récapitulatif des différentes études menées dans le cadre de la détection électronique de molécules d'ADN. Les 
séquences complémentaires écrites en noir partagent    % de complémentarité de séquence avec les molécules d’ADN cible décrites en 

rouges. Les sondes non complémentaires sont décrites en bleu ( % de complémentarité avec les molécules d’ADN cible).Certaines 
séquences peuvent être partiellement complémentaires.   

 
 

Etude
ID du lot de 

fabrication 
Puce

Nom du couple 

d'oligonucléotides 

utilisé 

N = nucléotides

Séquence (sens 5'-3') des 

ssDNA complémentaires 

greffée dans la région de 

complémentarité.

Séquence (sens 5'-3') des 

ssDNA non 

complémentaires greffées dans 

la région de non complémentarité. 

Les séquences non 

complémentaires sont écrites 

en bleu et italique.

Séquence (sens 5'-3') des  

tDNA –Cy3 utilisé pour les essais 

d'hybridation 

Protocole de fonctionnalisation et voie 

greffage 

(M) = greffage manuel 

(A) = greffage automatisé via robot 

spotteur

Taux de complémentarité 

entre les oligonucléotides 

sonde et cible dans les 

régions de 

complémentarité et de 

non complémentairité .

Concen

tration 

des 

ssDN

A 

(µM)

Concen

tration 

des 

tDNA

–Cy3 

(µM)

1 EGFR 35N
NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

NH2-(CH2)6-AGT TGG GTG GTG AGT 

AGG GTG AGG GGG GAA GGA GG

Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC 

TGC GTG ATG AGT TGC
APTES+GA/ (M) 100% / 0% 10 2

2 EGFR 35N
NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

NH2-(CH2)6-AGT TGG GTG GTG AGT 

AGG GTG AGG GGG GAA GGA GG

Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC 

TGC GTG ATG AGT TGC
APTES+GA/ (M) 100% / 0% 10 2

3 EGFR 35N
NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

NH2-(CH2)6-AGT TGG GTG GTG AGT 

AGG GTG AGG GGG GAA GGA GG

Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC 

TGC GTG ATG AGT TGC
APTES+GA/ (M) 100% / 0% 10 2

1 EGFR 35N
NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

NH2-(CH2)6-AGT TGG GTG GTG AGT 

AGG GTG AGG GGG GAA GGA GG

Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC 

TGC GTG ATG AGT TGC
APTES+GA/ (M) 100% / 0% 10 1

2 EGFR 35N
NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

NH2-(CH2)6-AGT TGG GTG GTG AGT 

AGG GTG AGG GGG GAA GGA GG

Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC 

TGC GTG ATG AGT TGC
APTES+GA/ (M) 100% / 0% 10 0,1

1 EGFR 35N
NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

NH2-(CH2)6-AGT TGG GTG GTG AGT 

AGG GTG AGG GGG GAA GGA GG

Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC 

TGC GTG ATG AGT TGC
APTES+GA/ (M) 100% / 0% 10 0,1

2 EGFR 35N
NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

NH2-(CH2)6-AGT TGG GTG GTG AGT 

AGG GTG AGG GGG GAA GGA GG

Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC 

TGC GTG ATG AGT TGC
APTES+GA/ (M) 100% / 0% 10 0,01

3 EGFR 35N SNP
NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTA CC

Cy3-GG CAG CCG AAG GGC ATG AGC 

TGC GTG ATG AGT TGC
APTES+GA/ (M) 100% / 95% 10 2

4* EGFR 17N
NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

NH2-(CH2)6-GCA GCT CAT CAC GCA 

GCT CAT GCC CTT CGG CTG CC

Cy3-AGC TGC GTG ATG AGT 

TGC
APTES+GA/ (M) 100% / 48% 10 2

1 DTBS 14N
NH2-(CH2)6 T6 CGG ATA CCC AAG 

GA

NH2-(CH2)6 T6 TTT TTT TTT TTT 

TT
Cy3-TC CTT GGG TAT CCG EHTES / (A) 100% / 0% 10 2

2 DTBS 14N
NH2-(CH2)6 T6 CGG ATA CCC AAG 

GA

NH2-(CH2)6 T6 TTT TTT TTT TTT 

TT
Cy3-TC CTT GGG TAT CCG EHTES / (A) 100% / 0% 10 2

4 D19F0028P07

*Dans l'étude n°3, sur la puce n°4, les ssDNA  greffées sur la région de non complémentarité sont complémentaire de la cible tDNA–Cy  à 100%. La moitié d'oligonucléotide cible 

indiquée est déposée uniquement sur la région de non complémentairité . Une comparaison des caractéristiques des bioFETs sur la base de la taille de la cible peut ainsi être menée.

1 D19F0028P02

2 D19F0028P13

3 D19F0028P10
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Figure 74. Représentation schématique illustrant la stratégie de détection électronique des molécules tDNA–Cy3. 
(a)  icrographie  E  de l’un de nos dispositifs à réseau de nanofils de Si (encadré bleu) utilisés pour les essais de 
détection électrique de molécules d’ADN. 
(b) Schéma d’un duplex ssDNA × tDNA–Cy3 portant les charges négatives natives des molécules d’ADN.  ’hybridation 
a lieu sur l’oxyde de grille HfO2 biofonctionnalisé à cet effet. 
(c) Une seconde région de comparaison (région dite de « contrôle négatif ») est fonctionnalisée avec des ssDNA non 
complémentaires aux molécules tDNA–Cy . Après les étapes d’hybridation et de rinçages, la différence de charge à la 
surface de l’oxyde de grille HfO2 des bioFETs est caractérisé électriquement par mesure de caractéristiques de transfert 
IDS-VREF permettant l’extraction de la tension de seuil des capteurs. Comme schématisé sur le graphique central, cette 
tension de seuil Vt est sensible au potentiel électrostatique s’appliquant à la surface de l’oxyde de grille HfO2.. 
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4.2.3. Résultats et Discussion (détection électrique de deux brins d’ADN 

complémentaires)  

 
Figure 75. Caractéristiques de transfert IDS-VREF de nos dispositifs BioFET après greffage et hybridation. (1) Schéma du mode de mesure, (2) 
Courbes de transfert et décalage des tensions de seuil Δ t mesurées à courant constant IDS = 10-8 A.  es ΔVt sont utilisés pour caractériser les 
évènements d’hybridation des tDNA–Cy3 aux ssDNA, ou celui de leur répulsion, en cas de non-complémentarité des séquences. a), b) et c) 
représentent les caractéristiques de transferts extraites sur 3 puces distinctes 1, 2 et 3. 
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La Figure 75 présente les résultats des caractérisations électriques mesurées pour l’étude n°1 

(Tableau 5). L’hybridation des tDNA–Cy3 (2 µM) aux ssDNA (10 µM) induit un décalage moyen de Vt 

d’environ +200 mV sur les caractéristiques de transfert des BioFETs sur lesquels des duplex ssDNA × 

tDNA–Cy3 sont formés, en comparaison aux BioFETs dits de « contrôles négatifs » greffés avec des 

ssDNA non complémentaires de la cible, et induisant des répulsions électrostatiques au vis-à-vis de celle-

ci (Figure 75 et 76).  

Ce décalage de tension de seuil est cohérent avec l’effet contributif des charges négatives intrinsèques 

portées par les molécules d’ADN sur nos BioFETs de type n. L’apport de charges négatives à la surface 

de l’oxyde de grille conduit à augmenter la tension de seuil de nos dispositifs. 

 

Les résultats des études présentées dans le Tableau 5 sont montrés sous forme de diagramme en boîte. 

Dans le cas de l’étude n°1, la représentation en diagramme en boîte est montrée sur la Figure 76.  

Pour les études n°2, 3 et 4, nous nous sommes contentés de montrer les résultats sur une seule puce 

bien que deux puces soient systématiquement testées pour chaque cas expérimental.  

 
Figure 76. Représentation des résultats de l’étude n°1 (tDNA–Cy3, 2 µM + ssDNA 10 µM) 
sous forme de diagramme en boîte. Pour cette première étude, chaque point noir 
appartenant à une boîte à moustache représente une tension de seuil moyenne (moyennée 
sur trois tensions de seuil extraites de triplicats de mesure). Pour un BioFET, le triplicat de 
mesures est réalisé en mesurant la caractéristique de transfert trois fois de suite. Le point 
blanc représente la moyenne des mesures. Les tensions de seuil Vt sont extraites à courant 
constant (10-8 A). 
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Dans l’étude n°2 (Figure 77), l’objectif est d’abaisser la concentration des tDNA–Cy3. Les 

concentrations testées sont de 1 µM et de 0,1 µM.  

Pour la concentration de tDNA–Cy3 de 1 µM, les décalages de Vt entre les BioFETs greffés avec des 

ssDNA complémentaires et leurs « contrôles négatifs » (greffés avec des ssDNA non 

complémentaires) ne sont pas significatifs (ΔVt moyen = -90 mV, Figure 77 (a)). Ce ΔVt ne permet 

pas de conclure à une détection électrique de l’hybridation comme c’était le cas pour une plus forte 

concentration de tDNA–Cy3 (étude n°1).  

 

Pour une concentration de tDNA–Cy3 de 0,1 µM, un ΔVt moyen de +280 mV est observé sur l’une 

des deux puces (Figure 77 (b)). Ce ΔVt peut être interprété comme étant l’effet de la différence de 

charges nucléotidiques présente entres les BioFETs sièges de duplex d’ADN et leurs BioFETs de 

« contrôles négatifs » greffés avec des ssDNA non complémentaires (répulsifs des tDNA–Cy3).  

 

 

 
Figure 77. Etude n°2. 
a) ssDNA 10 µM vs tDNA–Cy3 1 µM. 
b) ssDNA 10 µM vs tDNA–Cy3 0,1 µM. 
Chaque point noir d’une boîte à moustache représente une tension de seuil moyenne 
(moyenne effectuée sur trois tensions de seuil extraites de triplicats de mesures). 

 

Dans l’étude n°3, nous avons commencé par reproduire cette précédente expérimentation sur d’autres 

puces dans l’objectif de confirmer notre observation (Figure 78 (a)). Contrairement au précédent 

résultat obtenu pour la détection de tDNA–Cy3 concentré à 0,1 µM (Figure 77 (b), ΔVt moyen = +280 

mV), le résultat de la répétition de l’expérimentation ne nous a pas permis de confirmer l’observation 

précédente. En effet, la nouvelle valeur de ΔVt moyen vaut -30 mV suite aux hybridations des tDNA–

Cy3 (concentrées à 0,1 µM).  

 

Le diagramme montré sur la Figure 78 (b) présente les mesures d’écarts de Vt sur les BioFETs, après 

greffage et hybridation, lorsque nous avons abaissé la concentration des tDNA–Cy3 à 0,01 µM. Le ΔVt 

moyen mesuré vaut -90 mV. Cette valeur ne permet pas de valider la différence d’effet de charge lié aux 

tDNA–Cy3 entre les BioFETs greffés avec des ssDNA complémentaires et leurs contrôles négatifs.   

 

Dans une seconde partie de l’étude n°3, nous avons voulu évaluer la capacité de nos dispositifs à 

discriminer des défauts de complémentarité (ou des complémentarités incomplètes).   

Les mesures faites sur la puce n°3 (Figure 78 (c)) avaient pour objectif de tester l’effet d’un seul 

oligonucléotide non complémentaire sur toute la séquence du duplex ssDNA × tDNA–Cy3. Les tensions 
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de seuil Vt des BioFETs sur lesquels des duplex normaux de ssDNA × tDNA–Cy3 seraient formés sont 

comparés aux tensions de seuil des BioFETs sur lesquels les duplex auraient une paire non appariée de 

nucléotides, en raison de la séquence des ssDNA greffées (cf. Tableau 5).  

Les décalages de Vt obtenus sont d’environ +40 mV en moyenne. Ces faibles valeurs pourraient 

correspondre au fait qu’une seule paire est non appariée. Mais il reste difficile de pouvoir conclure 

définitivement sur ce point.   

 

Sur la puce n° 4 de cette étude n°3 (Figure 78 (d)), nous avons voulu évaluer l’effet de la distance entre 

l’oxyde de grille HfO2 de nos BioFETs et les duplex ssDNA × tDNA–Cy3. Des versions courtes des 

tDNA–Cy3 (chaque tDNA–Cy3 est maintenant constituée de 17 nucléotides) s’hybridant sur la région 

haute des ssDNA (chaque ssDNA est constituée de 35 nucléotides) sont utilisées et comparés aux duplex 

normaux (ssDNA × tDNA–Cy3, de 35 nucléotides chacun.).  

 

 
Figure 78. Etude n°3. 
a) ssDNA 10 µM vs tDNA–Cy3 0,1 µM. 
b) ssDNA 10 µM vs tDNA–Cy3 0,01 µM. 
c) ssDNA 10 µM vs tDNA–Cy3 2 µM (étude « SNP » (Single Nucleotide Polymorphism ou 
polymorphisme d'un seul nucléotide), cf. Tableau 5.)). 
d) ssDNA 10 µM vs tDNA–Cy3 2 µM (étude tDNA–Cy3 17 nucléotides, cf. Tableau 5). 
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Les mesures ont été réalisées en mode double grille (avec Vref = 0,5 V et VBG variables) dans l’objectif 

d’amplifier les effets de charges grâce au couplage capacitif des deux grilles. Les résultats ne montrent 

pas d’effet significatif de proximité des molécules tDNA–Cy3 vis-à-vis de l’oxyde de grille HfO2.  

 

Dans l’étude n°4 (Figure 79), nous avons reproduit à nouveau les concentrations de réactifs utilisées 

pour l’étude initiale (étude n°1, concentrations standards) mais avec le protocole de 

biofonctionnalisation en phase liquide via l’EHTES. Le greffage des ssDNA est réalisé à l’aide du robot 

de dispense de gouttes. Les molécules de ssDNA et de tDNA–Cy3 utilisées sont environ deux fois moins 

longues que dans l’étude n°1 (cf. Tableau 5). 

 

 
Figure 79. Etude n°4. 
a) ssDNA 10 µM vs tDNA–Cy3 2 µM, puce n°1 
b) ssDNA 10 µM vs tDNA–Cy3 2 µM, puce n°2 (les mesures sont refaites sur une autre 
puce distincte pour les besoins de répétabilité de mesures. 

 

Les mesures de décalage de Vt sont cohérentes avec les résultats obtenus pour l’étude n°1. Sur notre 

première puce, nous mesurons un ΔVt moyen de +270 mV. Sur la seconde puce, nous mesurons un ΔVt 

moyen de +120 mV. Ces derniers résultats nous permettent de confirmer la preuve de concept de 

détection d’ADN par nos BioFETs pour une concentration de 2 µM de tDNA–Cy3.  

 

4.2.4. Conclusion  
 

Nous avons réalisé avec succès une preuve de concept de détection électrique de tDNA–Cy3 concentrées 

à 2 µM dans les deux cas de protocoles de silanisation (via APTES/GA et via EHTES). Les expériences 

mettant en jeu des concentrations de tDNA–Cy3 plus faibles (1 – 0,1 – 0,01 µM) n’ont pas permis de 

mettre en évidence des décalages significatifs de Vt liés aux différences de charges entre les régions de 

complémentarité (localisation de duplex de ssDNA × tDNA–Cy3) et de non-complémentarité (absence 

de duplex, localisation de ssDNA dans des états « non hybridés »).  

Les différenciations de Vt sur la base d’une paire de nucléotides non appariée au sein du duplex et sur 

la base de la distance entre les moitiés de tDNA–Cy3 (17 nucléotides) hybridées sur les portions hautes 

des ssDNA n’ont pas été concluantes. Des caractérisations de surfaces plus précises (microscopie 
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confocale par exemple) pourraient permettre le traçage des molécules ssDNA dans les cavités, des 

molécules tDNA–Cy3, et des duplex ssDNA × tDNA–Cy3 par co-localisation de fluorescence. Ces 

travaux pourraient être réalisés ultérieurement dans le but d’expliquer les résultats obtenus.   
 

4.3. Détection de protéine : exemple de 

la thrombine  
 

4.3.1. Bibliographie 
 

Les biocapteurs utilisant des sondes aptamériques sont désignés par le terme aptacapteurs 

(« aptasensors ». Les aptamères 195,196 sont de courtes séquences oligonucléotidiques (~15 à 60 

nucléotides) préconçues de manière à ce qu’ils aient des propriétés de reconnaissance pour une molécule 

cible donnée, de nature protéique, ou d’autre type (petites molécules d’intérêt, macromolécules, etc.). 

Tout d’abord « conçus » pour une application donnée, ils sont ensuite synthétisés 197 in vitro. 

Contrairement aux anticorps, l’utilisation des aptamères, pour les applications de reconnaissance affine 

et spécifique de molécules d’intérêt, présente les avantages suivants : faible dimension, facilité de 

conjugaison avec des fonctions chimiques, stabilité aux variations de pH, robustesse à la dégradation 

chimique, repliement tridimensionnel réversible, et faible coût de fabrication 198.  

Dans le cadre de cette étude, un aptamère bien documenté 199,200, spécifique à la thrombine, est utilisé 

(« thrombin binding aptamer », de séquence 5′–GGT TGG TGT GGT TGG–3’, Figure 80 (1)) pour 

cibler la thrombine. Mis en suspension dans une solution tampon neutre, cet aptamère « anti-thrombine » 

adopte une conformation tridimensionnelle dite en G-quadruplex d’environ 2 nm de diamètre 201, 

structure lui conférant une fonction de sonde spécifique avec une constante de dissociation KD 

relativement faible d’environ 100 nM 200, en présence d’autres molécules compétitives ayant elles aussi 

des affinités de complexation avec la thrombine.  

 

(1)

(3)

(a) (b)

(a) (b)

(2)
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Figure 80. Illustrations d’une molécule d’aptamère antithrombine et d’une molécule de 
thrombine. (1) 202 Représentation simplifiée de la structure G-quadruplex de l’aptamère 
utilisé dans la présente étude. (2) 203, (a) représentation tridimensionnelle de la conformation 
G-quadruplex de l’aptamère. (b) interaction aptamère antithrombine/ thrombine (l’interaction 
a lieu au niveau de l’exosite I.  es exosites sont des sites d’interactions entre la thrombine 
et ses molécules spécifiques tels que les aptamères par exemple.). (3) 204, (a—b) présentent 
deux angles de vue d’une même molécule de thrombine.  a surface de la protéine est 
colorée suivant le potentiel électrostatique local de la protéine. Les régions électropositives 
ont une teinte bleue, les régions électronégatives ont une teinte rouge.  a barre d’échelle 
varie entre +20 et -20 kT/e avec k la constante de Boltzmann, T, la température absolue en 
Kelvins, et e, la charge élémentaire en Coulomb. 

 

La thrombine (Figure 80 (3)) est une protéase de 295 acides aminées 198,205, mesurant environ 3,4 nm 

de diamètre 206, qui in vivo, joue un rôle central dans les métabolismes de coagulation/ anticoagulation 

du sang, dans plusieurs maladies cardiovasculaires, et dans l’évolution de certaines tumeurs.  

Par exemple, la maladie de la thromboembolie veineuse, responsable d’environ 10 000 décès annuels 

en France 207 est due à une dérégulation de la voie métabolique de la thrombine. On comprend que le 

suivi du taux sanguin de thrombine dite « active » chez un patient soit d’un intérêt crucial pour la 

prévention et le diagnostic d’anomalies hémostatiques potentielles 208.  

 

Les biocapteurs de détection de protéines « biomarqueurs » en général, ou dans ce cas présent, de 

thrombine, peuvent répondre à un besoin d’instrumentation facilement accessible, dédié à la mesure 

rapide et fiable de taux de protéines circulant dans le sang d’un patient en soin.  

Plusieurs études bibliographiques ont présenté des systèmes électrochimiques de détection de thrombine 

sur des dispositifs de type BioFET.  

Par exemple, le groupe de K. S. Kim et al. (2009) 209 a développé un BioFET à nanofil de Si pour la 

mesure de thrombine sans marqueur optique, concentrée à quelques centaines de picomolaires (pM). Le 

groupe de M. Hammock et al. (2013) 210 a utilisé un BioFET de type organique (« Organic FET ») pour 

mener une détection en temps réel de molécules de thrombine dans une gamme de concentration allant 

de 0,1 à 100 nM. Les travaux du groupe de B. Ibarlucea et al. (2018) 211 ont consisté à développer des 

puces de transistors BioFET à réseaux de nanofils de Si (jusqu’à 103 nanofils par dispositif) couplées 

avec un système microfluidique pour mener des analyses de détection de thrombine en temps réel, dans 

des gammes de concentration d’intérêt clinique (0,2 à 200 nM). Le groupe de N. Khan et al. (2020) 212 

a mis en place des puces de BioFETs à feuillet de graphène qui intègrent une électrode de référence 

directement gravée à proximité des dispositifs. Un module microfluidique miniaturisé permet de rendre 

l’ensemble de leur instrument portatif et apte à la mesure en temps réel de faibles concentrations de 

thrombine, avec une limite de détection expérimentale de 2,6 pM.  

Ces études sont reportées dans le Tableau 6.  

Actuellement, et à notre connaissance, très peu d’études proposent des expérimentations de détection de 

thrombine réalisées avec des structures de type BioFET à nanofils de Si. 
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Tableau 6. Résumé bibliographique des travaux de détection de thrombine sur des 

BioFETs de type transistors à effet de champs 209–212. 
 

Dans cette étude, nous évaluons la faisabilité de la détection électrique de thrombine dans un échantillon 

électrolytique par l’intermédiaire de sondes aptamériques greffées à la surface de BioFETs à réseau de 

nanofils de Si. Encore une fois, ces BioFETs appartiennent à la région « matrice » de nos puces. Sur 

chaque puce, un échantillon de 30 capteurs identiques et distants d’un millimètre les uns des autres a été 

utilisé pour répéter l’expérimentation dans l’objectif d’inclure une approche statistique à l’étude menée. 

La Figure 81 présente une micrographie d’un exemplaire de biocapteur utilisé.   

Ref Transducteur 
Oxyde 

de grille 

Electrode 

de référence

Agent 

de fonction

nalisation 

Aptamère 

anti-THR

Temporalité 

de mesure
LoD

Gamme 

de détection

K. S. Kim et al.

(2009)

Nanotechnology 

vol. 20,23 : 235501. 

doi:10.1088/0957-

4484/20/23/235501

p-type 

SiNW FET 

Bottom-Up

W10-50 nm 

× L1,5 µm

SiO2 Platinium 

3-

aminopropyl

diethoxy-

silane 

(3-APDES)

3’-

(GGT

TGG

TGT

GGT

TGG)d-

NH2-5’

temps réel 330 pM --

M. Hammock et al. 

(2013) 

ACS Nano 2013 7 

(5), 3970-3980 

doi:10.1021/nn3059

03q

Organic FET 

(semiconducteur 

organic 5,5'-bis-(7-

dodecyl-9H-fluoren-

2-yl)-2,2'-bithiophene 

complexé avec un 

réseau ordonné de 

nanoparticules d'or 

("AuNP-decorated 

OFET"))

--

Grille en 

Silicium massif 

positionnée en 

face arrière du 

transistor 

OFET

Adsorption 

directe des 

molécules 

d'aptamère 

thiolé sur les 

nanoparticul

es d'or.

3′-

TGGT

TGG TGT

GGT TGG

CCC CTC 

TAC TTG 

AAT-

(CH2)6-

S-S-(CH2)6-

5’

temps réel 

(1 mL/min)
100 pM

100 pM

- 

100 nM

L. Römhildt et al. 

(2018) Applied 

Sciences. 8. 950. 

10.3390/app806095

0. 

doi.org/10.3390/app

8060950

Multi-SiNW FET 

non dopés

Bottom-Up 

W22 nm 

× L5-10 µm

Al2O3 

(15 nm)

Ag/AgCl 

(commerciale)

Glycidoxypr

opyl

trimethoxy-

silane 

(GOPMS)

3’-

GGT

TGG

TGT

GGT

TGG-T6-

(CH2)6-

NH2-5’

temps réel 

(100µL/min)
200 pM

200 pM

- 

200 nM

N. Khan et al. 

(2020). 

The Analyst. 

10.1039/D0AN002

51H. 

doi.org/10.1039/D0

AN00251H

Graphene FET 

Bottom-Up CVD
--

intégrée 

"in-plane 

gate electrode"

1-pyrene 

butyric acid 

N-hydroxy

succinimide

ester 

(PBASE)

3′-

GGT

TGG TGT

GGT TGG

TTC ACC

TCT ACC-

(CH2)6-

NH2-5’

temps réel 

(20 μL/min)
2,6 pM

1pM 

- 

1µM

cette étude

multi-SiNW FET, 

Procédé de 

fabrication 

"CMOS-compatible" 

15 nanofils 

mesurant 

W0,05 

× L1,5 µm

HfO2 

(3 nm)

Ag/AgCl 

(commerciale)

5,6-

epoxyhexyl

triethoxy

silane

(EHTES)

3’-

GGT

TGG

TGT

GGT

TGG-T6-

(CH2)6-

NH2-5’

point final 2,7 µM --

B. Ibarlucea et al.
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Figure 81. (a) Plan de notre puce constituée de plusieurs centaines de bioFETs 
indépendants, (b) Région contenant les bioFETs identiques organisés en matrice et 
espacés d’un millimètre les uns des autres.  es lignes blanches représentent les lignes 
métalliques d’alimentation des bioFETs. Ces lignes connectent les dispositifs aux plots 
gravés en périphérie de la puce. Les plots ne sont pas représentés, (c) un bioFET à réseau 
de nanofils de Si. Plus précisément, un réseau de 15 nanofils (150 nm de large et 1,5 µm 
de long chacun) est visible dans le fond de la cavité (1,5 µm × 8,5µm). (d) Représentation 
schématique de notre dispositif bioFET sur lequel nous sommes venus greffer une couche 
d’aptamères représentée en bleu turquoise. 

 

4.3.2. Méthodes de fonctionnalisation des oxydes 

de grille des transistors et détection électrique 

des molécules de thrombine 
 

Les molécules sondes aptamériques (DCM, UGA, France) sont diluées à la concentration de 10 µM 

dans un tampon Tris-HCl 10 mM pH 7,4 (1,5125 g/L du réactif « Tris », additionné d’ions K+ (0,0625 

g/L) dont le pH est ajusté à partir d’une solution HCl à la valeur de 7,4). Les ions K+ sont rajoutés à la 

solution afin que la réaction de repliement des aptamères en structure quadruplex soit avancée en faveur 

de la configuration repliée 213 (Figure 80 (1), et (2)(a)).  

Les molécules d’α-thrombine humaine lyophilisées (Merck, France) sont diluées à une concentration de 

2,7 µM dans un tampon « sodium phosphate » très faiblement concentré à 0,1 mM, et de pH acide : pH 

= 5,4. Un électrolyte faiblement concentré en ions permet la diminution des effets d’écrantage des 

charges contenues dans l’électrolyte et donc une meilleure distance d’effet de charge (couplage 

capacitif) entre les charges biologiques contenues dans l’électrolyte et le canal de conduction du 

BioFET. Par exemple, pour un électrolyte concentré à 0,01×, la hauteur d’effet de charge électrostatique 

(longueur de Debye) au-dessus de l’oxyde de grille est de ~7,3 nm 210,212,214.  

 

Avant la caractérisation électrique des BioFETs, la surface des capteurs est fonctionnalisée à partir d’une 

silanisation par voie EHTES et suivant les étapes présentées dans la Figure 82.  
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Figure 82. Illustration schématique des étapes de fonctionnalisation de surface d’oxyde de 
grille HfO2 pour les expérimentations de détection électrique de molécules de thrombine. (a)  
 ’étape d’hydroxylation de surface est réalisée par exposition des puces à un plasma « O2 », 
(b) le silane est greffé en phase liquide. Le silane est un intermédiaire de fixation sur lequel 
les molécules sondes aptamériques sont conjuguées via des liaisons imines covalentes. (e) 
Un volume de 20 µL de solution de sondes aptamériques concentrées à 10 µM est déposé 
à l’étape de greffage. Ce volume suffit à recouvrir la totalité de la surface des transistors à 
greffer. (f)  ’étape finale du procédé de fonctionnalisation consiste à stabiliser les doubles 
liaisons de « jonction » pontant les couches de silane et d’aptamère, en liaisons simples 
imines moins réactives et plus stables. 

 

4.3.2.1. Détails du protocole de fonctionnalisation 

 

Après le nettoyage aux solvants de la surface des biopuces, les BioFETs sont exposés à un plasma O2 

d’hydroxylation de surface, permettant un nouveau nettoyage de leur surface, et la création de radicaux 

hydroxyles à la surface de l’oxyde HfO2 recouvrant les nanofils de Si (Figure 82 (a)).  Les puces sont 

ensuite silanisées (Figure 82 (b)) en phase liquide dans une enceinte close, contenant une solution 

d’epoxysilane 5,6-epoxyhexyltriethoxysilane (EHTES) 0,12% et de triéthylamine 3,4%, diluées dans du 

toluène absolu (cf. chapitre 3, III, 2). 

Après une première phase réactionnelle réalisée dans un four (80°C, durant 16h), une seconde phase de 

recuit de la couche de silane formée sur les surfaces précédemment hydroxylées est effectuée (110°C 

durant 180 min). Les fonctions époxydes terminant les molécules d’epoxysilane EHTES sont 

hydrolysées en « diols » en présence d’acide sulfurique H2SO4 5% (120 min) Figure 82 (c) et la mise 

en solution des échantillons dans du réactif NaIO4, (1h) permet la formation de fonctions terminales 

« aldéhyde » surfaciques (Figure 82 (d)).   

Le greffage des sondes aptamériques « antithrombine » terminées par une fonction amine en position 5’ 

(3’-GGTTGGTGTGGTTGG-T6-(CH2)6-NH2-5’) est réalisé manuellement par un dépôt du réactif 

effectué avec une micropipette. L’étape consiste à déposer un volume de 20 µL suffisant de la solution 

de sondes aptamériques (concentrée à 10 µM) à la surface de la puce à greffer, de manière à recouvrir 

la surface des BioFETs et à remplir leur cavité d’approvisionnement. La solution migre par capillarité 

dans la cavité d’approvisionnement, arrive en contact avec la surface de l’oxyde de grille HfO2 silanisée 

et réagit avec celle-ci. La réaction de greffage débute son avancement (Figure 82 (e)).  

 

La puce est conservée dans un cristallisoir clos à fort taux d’humidité pendant 48h, durant lesquelles la 

réaction de greffage des sondes aptamériques sur la couche de silane se fait par formation de liaisons 

imines pontant les aptamères à la couche de silane.  
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Après le greffage des aptamères, un rinçage simple des échantillons à l’eau déionisée est réalisé.  

Les différentes couches de fonctionnalisation sont stabilisées (réduction des doubles liaisons en liaisons 

simples) lors d’un traitement de surface qui consiste à immerger les puces dans une solution de NaBH4 

durant 60 min à température ambiante (Figure 82 (f)).  

L’étape finale de fonctionnalisation consiste en un nettoyage des échantillons avec du détergent SDS 

(0,2%), suivi de plusieurs rinçages effectués à l’eau déionisée.  

 

Cette fonctionnalisation de surface conditionne l’état de surface pour mieux fixer les molécules cibles 

(la thrombine) sur l’aptamère.  

Les expérimentations de détection de thrombine consistent à déposer une solution électrolytique 

contenant la protéine, à la surface des échantillons. Le dépôt de thrombine est répété afin de garder la 

surface des puces toujours humide et l’électrode de référence toujours immergée.  

Le temps de conjugaison de la trombine à son aptamère est de l’ordre de grandeur de la demi-heure dans 

les conditions des expérimentations 215–217 menées dans la présente étude.  

 

4.3.2.2. Etapes de caractérisations électriques  

 

Les étapes de caractérisations électriques sont réalisées sur une station de tests sous pointes connectée à 

un analyseur (Semiconductor Parameters Analyzer HP4156A). Le courant de drain IDS est mesuré en 

fonction de la tension de grille VREF appliquée sur l’électrode de référence Ag/AgCl immergée dans 

l’électrolyte. Cette tension varie entre -0,5 et 2V avec un pas de 20 mV. La tension de source (VS) et la 

tension de la grille positionnée en face arrière (VBG) sont nulles. La tension de drain (VDS) est fixée à 

1V.  

 La Figure 83 illustre les méthodologies de mesures des caractéristiques électriques des biocapteurs. En 

particulier, les caractéristiques de transfert des BioFETs ont été mesurées en milieu liquide après 4 

étapes clefs de fabrication des aptacapteurs : 

1. BioFETs non fonctionnalisés, avant le greffage des sondes aptamériques, caractérisés en 

présence de tampon « sodium acétate » 100 mM, pH 7, volume déposé V = 100 µL (Figure 83 

(1)(a)) 

2. Aptacapteurs après le greffage des sondes aptamériques, caractérisés en présence de tampon « 

sodium acétate » 100 mM, pH 7, V=100 µL (Figure 83 (1)(b)) 

3. Aptacapteurs après le greffage des sondes aptamériques, caractérisés en présence de tampon 

Phosphate (tampon de dilution de la thrombine), 0,01×, pH 5,4 ; V=100 µL (Figure 83 (2)(a)) 

4. Aptacapteurs après introduction de thrombine (2,7 µM, pH 5,4 ; V=100µL) (Figure 83 (1)(b)) 

Ces mesures ont été effectuées sur 2 puces qui comptent chacune 30 aptacapteurs, tous identiques. 
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Figure 83. Illustration des différentes étapes de caractérisation électrique des BioFETs. (1)(a) Caractérisation de référence permettant 
l’extraction des tensions de seuil  t des transistors utilisés. (b) caractérisation électrique post-greffage des molécules sondes aptamériques. 
(2)(a) Caractérisation de référence relatif à l’ajout de la solution tampon de dilution de la thrombine. (b) Caractérisation finale des BioFETs 
effectuée après l’ajout de la solution tampon contenant des protéines de thrombine concentrées à 2,7 µM. 
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4.3.3. Résultats et Discussion  
 

4.3.3.1. Analyses de mouillabilité  

 

L’hydroxylation de surface réalisée sur les puces implique indirectement l’hydroxylation de la surface 

des oxydes de grille HfO2. Localement, l’exposition de l’oxyde au plasma gazeux énergétique a pour 

effet l’excitation des atomes d’oxygène qui se délient les uns des autres et acquièrent un état transitoire 

hydraté « OH ». Cet hydroxyle ou radical hydroxyle constitue un site actif fortement hydrophile, 

expliquant la faible valeur d’angle de contact mesuré (Tableau 7). La silanisation de surface est réalisée 

après que l’étape d’hydroxylation de surface ait été confirmée par des mesures d’angle de goutte. 

Localement, les molécules d’organosilane réagissent par condensation avec les sites actifs hydroxyles. 

La liaison définitive de la couche de silane sur la surface de HfO2 est corroborée par une nette 

augmentation de l’angle de contact mesuré (augmentation de l’angle de contact de +41°). L’étape de 

greffage des sondes aptamériques induit également une augmentation de l’angle de contact de goutte 

mesuré (+7°). Ces mesures indiquent une fixation réussie des sondes à la surface de l’oxyde de grille 

des BioFETs.  

 
 

Tableau 7. Caractérisation de surface à partir de mesures d’angle de contact.  
 

Les mesures d’angle de contact sont réalisées après le dépôt d’une goutte d’un microlitre d’eau 

déionisée à la surface des puces. L’angle de contact entre la goutte et la surface du substrat est mesuré 

par une caméra. La précision sur la mesure de l’angle se fait à ±10°. Plus la goutte s’étale au contact 

du substrat, plus la surface est hydrophile. L’angle peut varier entre 0° et 180°. Une goutte posée sur 

une surface hydrophile présente un angle de contact faible. En cas de surface hydrophobe, la goutte 

présente un angle de contact supérieur à 90°. 

 

4.3.3.2. Analyses des caractéristiques électriques  

 

La Figure 84 montre un exemple représentatif de caractéristiques de transfert obtenues sur un même 

aptacapteur aux 4 étapes clefs de fabrication décrites plus haut. Cette figure montre, étape par étape, les 

décalages de tension de seuil ΔVt observés, lesquels sont très certainement induits par le procédé de 

fonctionnalisation et de détection de la thrombine et donc liés aux modifications chimiques successives 

se produisant à la surface de l’oxyde de grille HfO2.  

Sur la Figure 84 (1)(a), la caractéristique de transfert IDS-VREF permet l’extraction d’une tension de seuil 

dite de « référence » et se référant au BioFET non fonctionnalisé. Celle-ci se déplace vers la droite, 

comme indiqué par la flèche rouge (Figure 84 (1)(b), Vt de l’aptacapteur), après le greffage des sondes 

aptamériques chargées négativement.  

Etat de surface de 

la puce 
Hydroxylation Silanisation Greffage 

Schématisation de 

l'état de surface

Mesure d'angle de 

contact 
~1° ~41° ~48°
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Puis, la tension de seuil des dispositifs est mesurée à nouveau, cette fois ci en présence du tampon utilisé 

pour la dilution des molécules de thrombine, permettant ainsi l’obtention d’une nouvelle tension de 

« référence » avant l’ajout de thrombine (Figure 84 (2)(a)).  

Enfin, une dernière mesure électrique est réalisée après l’introduction du tampon contenant les 

molécules de thrombine afin d’évaluer le décalage de tension de seuil induit par la présence de charges 

positives introduites par la thrombine (Figure 84 (2)(b)).  

 

.  

Figure 84. Caractéristiques de transfert IDS-VREF en milieu liquide réalisées aux quatre 
étapes clefs de fabrication des aptacapteurs de détection électrique de thrombine. (1)(a) IDS-
VREF de référence du « transistor », (b) IDS-VREF du transistor fonctionnalisé et greffé avec 
les aptamères (le transistor est dès lors nommé aptacapteur) (2)(a) IDS-VREF de l’aptacapteur 
en présence de l’électrolyte de dilution des molécules de thrombine (pH  ,  ; 0 µM de 
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Dans la suite, nous détaillons les différentes évolutions des caractéristiques électriques obtenues sur 

différents dispositifs après le greffage des sondes aptamériques et après la reconnaissance de la 

thrombine. 

1. Mesure électrique des aptacapteurs après le greffage des sondes aptamériques.  

 

Au cours de la première phase de mesures, le greffage des molécules sondes aptamériques sur l’oxyde 

de grille HfO2 des BioFETs est évalué sur 2 puces qui comptent chacune 30 aptacapteurs. La Figure 85 

présente des exemples de caractéristiques électriques d’évaluation de greffage de sondes aptamériques 

à la surface de l’oxyde de grille d’aptacapteurs des puces 1 et 2.  

Sur la 1ère puce, entre les mesures « de référence » réalisées avant le greffage des sondes et les mesures 

réalisées après le greffage, 27 aptacapteurs sur 30 ont présenté un décalage ΔVt moyen positif de 

+28,8 mV.  

Sur la seconde puce, 22 aptacapteurs sur 30 ont également présenté un décalage ΔVt moyen positif de 

+87,7 mV.  

Ces décalages de tension de seuil sont très certainement indicatifs d’un changement d’état de surface de 

l’oxyde de grille HfO2 des aptacapteurs, induit par l’effet électrostatique des charges négatives portées 

par les molécules sondes aptamériques.  

 

thrombine). (2)(b) IDS-VREF réalisée après l'ajout de 2,7 µM de thrombine. Le tampon de 
dilution est identique au tampon utilisé pour les mesures réalisées à l’étape précédente 
« (2)(a) ».  



Chapitre 4 : Caractérisations électriques des BioFETs  

121 
 

 
Figure 85. Exemples représentatifs de caractéristiques de transfert des aptacapteurs. Le 
décalage Δ t positif est très certainement lié au greffage des molécules sondes 
aptamériques sur l’oxyde de grille HfO2 des BioFETs. 

Pour un même courant IDS sélectionné dans la région sous le seuil (10-8 A dans notre cas), les charges 

surnuméraires portées par les sondes aptamériques augmentent la valeur de tension de grille VREF 

nécessaire à l’établissement du canal de conduction.  

Le sens positif du décalage est expliqué par le fait que les BioFETs utilisés soient de type « n ». En 

somme, pour cette première phase, sur la première puce, 27 aptacapteurs sur 30 (90%) ont répondu 

favorablement au greffage des aptamères. Sur la seconde puce, 22 aptacapteurs sur 30 (73,3%) ont 

répondu favorablement au greffage.  

La différence de Vt moyen post greffage entre la première puce et la seconde puce (+28,8 mV vs 

+87,7 mV respectivement) peut être expliquée par des biais de manipulations lors du dépôt manuel des 

solutions de sondes aptamériques à la surface des puces. Cette solution aurait pu ne pas être totalement 

homogène, induisant un dépôt plus concentré en molécules sondes aptamériques à la surface de la 

seconde puce.  

Notons que seuls les aptacapteurs ayant eu une réponse positive au greffage seront considérés pour la 

suite de l’étude qui se focalise sur la détection de thrombine. 

 

2. Détection électronique des molécules de thrombine  
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La seconde phase de mesures de détection de la thrombine est réalisée en deux étapes. La première étape 

consiste à sonder électriquement les aptacapteurs en présence d’un tampon de dilution « à blanc » 

(concentration en thrombine de 0 µM). Il s’agit d’une caractérisation de référence effectuée avant que 

les caractérisations électriques ne soient faites en présence de cette même solution tampon, chargée en 

thrombine (concentration en thrombine de 2,7 µM).  

La seconde étape consiste à mener les caractérisations électriques quelques heures après l’immersion 

des aptacapteurs dans la solution tampon contenant les molécules de thrombine. La thrombine ayant un 

pH isoélectrique (pHi : pH de neutralité électrique) compris entre 7 et 7,6 210, le tampon de dilution utilisé 

est ajusté à un pH de 5,4 dans l’objectif de déplacer son équilibre de charge vers une charge globale 

positive.  

Relativement aux mesures de référence effectuées sans thrombine, l’ajout de thrombine dans la solution 

tampon a induit un décalage ΔVt moyen négatif de -26,6 mV sur la première puce (23 aptacapteurs sur 

27 ayant répondu de façon propice à l’introduction de thrombine (85%)).  

Sur la seconde puce, le décalage ΔVt moyen est également négatif et vaut -23,8 mV (20 aptacapteurs sur 

22, soit 91%). La Figure 86 présente des exemples de caractéristiques électriques d’essais de détection 

de thrombine.  

 

Les résultats obtenus sont cohérents avec le fait que dans son tampon de dilution, la thrombine soit 

positivement chargée. Ce surplus de charges positives augmente localement le potentiel électrostatique 

qui s’applique sur l’oxyde de grille HfO2 des aptacapteurs et favorise davantage la formation du canal 

de conduction sous-jacent. Il en résulte que la tension de seuil Vt de l’aptacapteur se décale vers des 

tensions plus faibles. Toutes les valeurs de Vt et de ΔVt sont répertoriées dans le Tableau 8.  
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Figure 86. Exemples de caractéristiques de transfert typiques des aptacapteurs détectant 
électriquement des charges de thrombine.  e décalage Δ t négatif est expliquer par la 
présence de thrombine à proximité de l’oxyde de grille HfO2 des aptacapteurs, très 
certainement complexée aux sondes aptamériques. 
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Tableau 8. Tableau répertoriant l’ensemble des valeurs de  t ainsi que les décalages de Vt 

(Δ t) extraits des quatre étapes clés de caractérisation électrique des aptacapteurs (voir 
Figures 85 et 86). 

 

Enfin, la Figure 87 présente des diagrammes en boîte réalisés sur la base des ΔVt extraits des 

caractéristiques électriques de chacun des biocapteurs caractérisés. Cette représentation permet de 

constater visuellement les dispersions intra-puces à chacune des étapes de caractérisation électrique. 
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Vt
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Vt
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(mV)

A1D2 0,354 0,388 0,384 0,390 34 6

A2D2 0,358 0,410 0,414 0,456 52 42

A3D2 0,215 0,230 0,228 0,200 15 -28

A4D2 0,240 0,276 0,275 0,260 36 -15,2

A8D2 0,225 0,246 0,235 0,211 21 -24
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Figure 87. Diagrammes en boites représentant les décalages de tension de seuil Δ t 
extraits des caractéristiques de transfert de l’ensemble des aptacapteurs utilisés sur (1) la 
puce n°1 et (2) la puce n°2 lors des quatre étapes clés de caractérisation électrique des 
aptacapteurs. (a) Δ t liés au greffage des sondes aptamériques, (b) Δ t liés au décalage de 
Vt entre le tampon à « blanc » (0 µM de thrombine) et le tampon contenant de la thrombine 
(2,  µ ).  a ligne rouge indique la tension de seuil Δ t de référence des capteurs avant le 
greffage des molécules sondes ou avant l’introduction de thrombine. 

 

4.3.4. Conclusion  
 

La présente étude sert de preuve de concept de faisabilité de détection de protéines sur les BioFETs que 

nous avons fabriqués. Le cas de la thrombine est intéressant car il s’agit d’un biomarqueur ayant des 

enjeux d’ampleur dans le domaine clinique et donc souvent utilisé comme biomarqueur modèle dans les 

travaux de détection de protéines.  

Deux puces indépendantes issues d’une même plaque SOI ont été fonctionnalisées avec une solution 

d’aptamère spécifique à la thrombine. Le greffage covalent des sondes aptamériques à la surface des 

biocapteurs a induit un décalage moyen de la tension de seuil (ΔVt) des transistors greffés de +28,8 mV 

sur la première puce, et de +87,7 mV sur la seconde, confirmant le greffage effectif des molécules sondes 

à la surface de l’oxyde de grille HfO2 des BioFETs. Les taux de succès au greffage sont de 90% des 

BioFETs sur la première puce et de 73% sur la seconde, indiquant un bon niveau de fiabilité des procédés 

de fonctionnalisation de surface utilisés.  

L’ajout de solutions tampons contenant de la thrombine (2,7 µM) à la surface de ces mêmes BioFETs a 

induit un décalage ΔVt moyen de -26,6 mV sur la première puce, et de -23,8 mV sur la seconde, 

décalages relatifs aux Vt de référence sans thrombine (solution tampon contenant 0 µM de thrombine).   

Les perspectives de ce travail consisteront à :  

1. Procéder à des caractérisations morphologiques et physicochimiques de surface pour vérifier la 

présence de thrombine à l’intérieur des cavités des bioFETs nous ayant permis l’obtention des 

précédents résultats électriques. 

2. Mesurer la détection de la thrombine en temps réel, et ce, pour différentes concentrations de 

thrombine, dans le but de définir les temps de détection et la limite de détection de la thrombine.   
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5. Conclusion générale  
 

La problématique principale de ce travail a été le développement de BioFETs à nanofils de Si fabriqués 

sur des substrats SOI 200mm pour une mesure reproductible d’espèces chimiques et biologiques.  

Le chapitre 1 de la thèse a été consacré à l’état de l’art des dispositifs BioFET en général, et des BioFETs 

à nanofils de Si en particulier ainsi que sur leur principe de fonctionnement en milieu liquide. Ce travail 

bibliographique nous a permis de mettre en évidence leurs points forts (structure unidimensionnelle, 

intégration dense, forte sensibilité de détection, temps de réponse instantané, multiplexage de la mesure, 

simplicité d’utilisation) et les différents verrous s’opposant à leur démocratisation et à leur 

commercialisation.  

L’un des principaux verrous identifiés par la communauté scientifique est leur capacité à être fabriqué 

à grande échelle de façon reproductible avec des couches de fonctionnalisation parfaitement maitrisées 

d’un dispositif à l’autre. Ces verrous sont des défis majeurs auxquels les ingénieurs devront apporter des 

réponses afin que les BioFETs soient intégrés sur le marché des dispositifs de diagnostic clinique.  

Dans le deuxième chapitre, nous avons décrit les principales étapes technologiques qui nous ont permis 

de fabriquer les dispositifs BioFET. Pour cela, nous nous sommes appuyés sur des procédés standards 

de fabrication, utilisés dans le domaine de la microélectronique (photolithographies / gravures / dépôts 

/ planarisation). Les procédés de fabrication dont nous nous sommes servis sont bien maitrisés par nos 

équipes en salle blanche. Ils sont compatibles avec les procédés de fabrication des dispositifs CMOS, ce 

qui leur confère une certaine robustesse. Les cavités microfluidiques débouchant sur l’oxyde de grille 

HfO2 des BioFETs ont été gravées afin d’y introduire les échantillons électrolytiques testés. Pour ce 

nouveau module, tout comme pour les autres étapes de fabrication, plusieurs étapes de métrologie 

(mesures d’épaisseurs, MEB, TEM, AFM) ont été effectuées pour le suivi des caractéristiques 

morphologiques de nos dispositifs.  

Un autre avantage de notre approche est la possible cointégration des BioFETs à une électronique 

CMOS pour améliorer le traitement du signal de sortie (filtrage, augmentation du rapport signal sur 

bruit, amplification, communication).  

Chaque plaque SOI intègre plusieurs dizaines de puces, et chaque puce contient plusieurs centaines de 

BioFETs avec des motifs variés (réseaux de nanofils de Si, nanofil unitaire, microrubans, motifs en 

ruche d’abeilles...) et de dimensions variées (de 30 nm jusqu’à 1 µm de large, et de 250 nm à 10 µm de 

long). Cette multiplicité de motifs et de dimensions a été définie dans l’objectif de mener des études 

comparatives de sensibilité suivant le motif ou la dimension.  

Après les étapes de fabrication, les dispositifs ont été électriquement caractérisés (à sec) afin de vérifier 

leur bon fonctionnement. Conformément à nos attentes, les caractéristiques de transfert obtenues étaient 

similaires à des caractéristiques de transfert de transistors MOSFETs conventionnels. Nous avons pu 

étudier l’effet de la largeur des dispositifs sur la tension de seuil. Nous avons ainsi vérifié que la tension 

de seuil des dispositifs est d’autant plus grande que la largeur diminue, conformément aux mesures faites 

sur la technologie CMOS. L’absence d’effets de canaux courts s’explique aisément par le fait que la 

longueur des fils de Si reste toujours supérieure à 500 nm. Enfin, des rapports de courant ION/IOFF de 106 

ont été mesurés sur les derniers lots. 

Tout au long de cette thèse, un effort particulier a été mené afin d’améliorer les différents procédés de 

fabrication dans l’objectif de rendre les dispositifs BioFET toujours plus robustes à la mesure. Nous 

avons ainsi quantifié l’influence de la gravure des cavités microfluidiques sur les performances 

électriques de nos dispositifs. Pour réduire les écarts de tension de seuil entre les dispositifs ouverts 

(cavité formée) et non ouverts (cavité non gravée), nous avons utilisé un recuit forming gas qui nous a 
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permis de « guérir » une partie importante des défauts générés lors de la gravure. Avec ce procédé, la 

suppression des charges fixes parasites a conduit à fortement réduire la dispersion des tensions de seuil.  

Toujours dans l’objectif de réaliser des études de variabilité intra-puces, nous avons également dessiné 

une matrice composée de 100 dispositifs identiques dans la région centrale de la puce. Cette 

configuration nous a été très utile pour valider la détection électrique d’une hybridation de brins d’ADN 

complémentaires ainsi que la détection de la thrombine. 

 

Dans le chapitre 3 de la thèse, nous avons mené un travail conséquent sur la fonctionnalisation de brins 

d’ADN par silanisation aminosilane 3-aminopropyltriethoxysilane (APTES) en phase vapeur ou 

epoxysilane 5,6-epoxyhexyltriethoxysilane (EHTES) en phase liquide pour assurer une bonne 

homogénéité de la couche de fonctionnalisation. Il s’agissait de mettre en place un protocole rigoureux 

qui nous permettrait, dans un second temps, de réaliser une première preuve de concept de détection 

électrique de deux brins d’ADN complémentaires.  

Les résultats des caractérisations optiques obtenues en microscopie de fluorescence ont montré que les 

molécules d’ADN sondes ont été greffées avec succès sur la surface des puces et également à l’intérieur 

des cavités microfluidiques quel que soit le protocole utilisé. Néanmoins, la fonctionnalisation par 

silanisation employant l’aminosilane APTES conjugué à l’intermédiaire glutaraldéhyde (GA) a induit 

des inhomogénéités d’aspect remarquées sur les couches de fonctionnalisation produites, ainsi que des 

niveaux de bruit de fond élevés, indiquant la présence de molécules d’ADN cibles fluorescentes sur des 

régions n’ayant pas été greffées avec des molécules d’ADN sondes complémentaires. À la suite de ces 

observations, différentes expérimentations nous ont permis de démontrer que les sources de bruit étaient 

liées aux interactions non spécifiques entre les molécules d’ADN et les différents intermédiaires de 

fonctionnalisation, à savoir les surfaces d’oxydes hydroxylées, les couches d’APTES, et les couches de 

GA.  

La silanisation en phase liquide réalisée en utilisant l’epoxysilane EHTES nous a permis de nous 

affranchir des limitations précédemment décrites. L’utilisation d’un robot de micro-déposition dans le 

cadre de ce dernier protocole a permis de réaliser des dépôts localisés de plots de sondes nucléotidiques 

précisément sur les cavités microfluidiques des dispositifs, et également de faire un pas vers 

l’automatisation du protocole de fonctionnalisation.  

 

Après avoir établi un protocole de fonctionnalisation robuste, nous avons voulu vérifier que nos 

dispositifs pouvaient fonctionner comme des capteurs de charges en milieu liquide. Ce travail a fait 

l’objet du chapitre 4 de la thèse. Dans un premier temps, notre objectif était d’évaluer la sensibilité de 

nos dispositifs aux charges ioniques contenues dans des tampons électrolytiques. Pour cela, nous avons 

réalisé des mesures de pH sur des dispositifs (ISFETs) de motifs et de dimensions variables. Une 

électrode de référence commerciale Ag/AgCl nous a permis de polariser l’électrolyte déposé sur la 

surface de la puce. Deux modes différents de mesure ont été évalués. Dans le mode de mesure à simple 

grille, qui est le mode de mesure standard, la variation de la tension appliquée sur l’électrode de référence 

permet l’obtention d’une courbe de transfert pour un pH d’électrolyte donné. Ces mesures ont montré 

que nos dispositifs ISFET étaient caractérisés par des sensibilités reproductibles proches de la limite de 

Nernst (60 mV/pH). Pour améliorer nettement cette sensibilité, nous avons aussi utilisé un second mode 

de caractérisation électrique basé sur une approche dite « double-grille ». Avec cette approche, l’idée 

était de profiter d’un couplage capacitif entre les deux grilles asymétriques (face avant et face arrière). 

Ce couplage capacitif nous a permis d’obtenir un gain notable de la sensibilité mesurée. La sensibilité 

maximale obtenue grâce à ce mode de mesure est d’environ 1,6 V/pH, soit ~27 fois la limite de Nernst.  

Dans l’objectif de démontrer la capacité de nos dispositifs à détecter les charges portées par des 

molécules biologiques, nous avons ensuite greffé des sondes oligonucléotidiques sur les oxydes de grille 

des BioFETs afin de les rendre sensibles aux molécules d’ADN cibles de séquences complémentaires. 

Des sondes nucléotidiques aptamériques ont également été greffées dans un second temps pour détecter 

la présence de protéines (thrombine).  
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À la suite des étapes de fonctionnalisation et indépendamment des protocoles de fonctionnalisation 

utilisés, nous avons réalisé avec succès des preuves de concept de détection électrique de molécules 

d’ADN cibles concentrées à 2 µM sur différentes puces. Pour cela, deux groupes de BioFETs ont été 

utilisés. Le premier a été fonctionnalisé et greffé avec des molécules d’ADN sondes complémentaires 

tandis que le second « dispositifs de contrôle » a été fonctionnalisé et greffé avec des molécules sondes 

non complémentaires. Après les hybridations réalisées avec des molécules d’ADN cibles uniques 

(complémentaires aux molécules sondes greffées dans l’un des deux groupes), les caractérisations 

électriques des BioFETs appartenant aux deux groupes ont permis d’observer des écarts de tension de 

seuil d’environ 200 mV suivant la nature complémentaire ou non complémentaire des molécules d’ADN 

sondes greffées. Ce décalage de tension de seuil s’est avéré être cohérent avec l’apport de charges 

négatives portées par les molécules d’ADN greffées à la surface de nos BioFETs.  

Dans une dernière étude, nous avons cherché à démontrer la capacité de nos dispositifs à détecter des 

protéines à l’aide de sondes de nature aptamériques. Nous avons greffé des aptamères à la surface de 

l’oxyde de grille HfO2 de nos dispositifs suivant le protocole utilisant l’epoxysilane EHTES. L’aptamère 

utilisé est spécifique à la thrombine, une protéine « biomarqueur » ayant des enjeux d’ampleur dans le 

domaine clinique. Deux puces ont été utilisées. Le greffage covalent des sondes aptamériques à la 

surface des dispositifs a induit un décalage moyen de la tension de seuil des dispositifs greffés de 

+28,8 mV sur la première puce, et de +87,7 mV sur la seconde, confirmant le greffage effectif des 

molécules sondes à la surface de l’oxyde de grille HfO2.  

Ultérieurement, l’ajout de solutions tampons concentrées à 2,7 µM en thrombine a induit un décalage 

moyen de -26,6 mV sur la première puce, et de -23,8 mV sur la seconde, décalages relatifs aux tensions 

de seuil de référence mesurées au cours des caractérisations de solutions tampons sans thrombine 

(solution tampon de dilution de la thrombine contenant 0 µM de thrombine).  

 

Enfin, dans l’objectif de réaliser des mesures en temps réel et des mesures multiplexées, nous avons 

dessiné puis fabriqué un système microfluidique simplifié à trois canaux indépendants. La fabrication a 

été réalisée par micro-usinage à l’aide d’une fraiseuse assistée par un ordinateur et l’intégration du 

système microfluidique sur la puce a été fait par collage mécanique à l’aide d’un film adhésif à double 

face. La fabrication de ce système microfluidique permettra ultérieurement les premiers tests de mesure 

en temps réel.  
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6. Perspectives 
 

Les dispositifs que nous avons fabriqués ont démontré avec succès leur bon fonctionnement électrique à 

différents niveaux : 

- au cours des caractérisations électriques à sec,  

- capacité à détecter de façon sensible et reproductible les charges ioniques à partir de mesures 

de pH,  

- capacité à détecter de façon sensible et reproductible les charges constitutives des molécules 

biologiques au travers des détections électriques des molécules d’ADN et de thrombine.  

 

Des mesures de détection de biomolécules en mode de mesure à double grille pourront être réalisées 

dans l’objectif de connaitre la sensibilité de nos dispositifs tout en diminuant nos limites de détection 

actuelles.  

Le développement d’un système microfluidique multicanaux avancé capable de gérer la préparation et 

l’acheminement de faibles volumes d’échantillons vers les dispositifs pourra permettre de réaliser des 

mesures en temps réels et des mesures multiplexées consistant à détecter des molécules cibles variées 

en parallèle grâce à une fonctionnalisation différentiée des différentes lignes des dispositifs appartenant 

à la région « matrice ».  

L’intégration d’un module microfluidique, sur lequel nous avons commencé à travailler, permettra : 

1. L’introduction précise et localisée de très faibles volumes d’échantillon à l’intérieur des cavités 

microfluidiques, directement sur l’oxyde de grille HfO2 des dispositifs, ou sur les sondes 

biochimiques si l’oxyde de grille a été préalablement fonctionnalisé et greffé.  

2. La mesure en temps réel des évènements de variation de pH ou d’hybridation ou plus 

généralement, les phénomènes de complexation entre les sondes et les cibles introduites.  

3. Les mesures réalisées en parallèle (multiplexage)  

 

Les plans du système microfluidique que nous avons fabriqué pour nos puces sont présentés sur la 

Figure 88. Trois canaux indépendants ont été dessinés. Les deux premiers canaux approvisionnent des 

dispositifs à réseau de nanofils de Si de la région « matrice ». Le troisième canal approvisionne 

l’ensemble des dispositifs possédant des motifs et des dimensions variables.  
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Figure 88. Plans du système microfluidique fabriqué. a) système microfluidique vu du 
dessus. 3 canaux indépendants sont dessinés. b) Les deux premiers canaux (en partant 
d’en haut) recouvrent chacun deux lignes de dispositifs dans la région « matrice ». Le 
troisième canal recouvre tous les dispositifs à motifs et dimensions variables. c) Le canal 
microfluidique a une faible épaisseur de 3 mm et provoque donc un très faible 
encombrement. d) schéma « 3D » du système microfluidique collé sur une puce. Le premier 
canal (canal  ) est connecté à des tubes qui permettent d’approvisionner les dispositifs 
concernés en échantillon.  

Le design de notre système microfluidique a été réalisé sur Solidworks (Dassault Systèmes).  

L’usinage du bloc de polymère transparent (copolymère d’oléfine cyclique (COC), de référence COC 

6013-S04, fabriquant TOPAS) est fait par une fraiseuse de micro-usinage dont les déplacements dans la 

masse de COC sont commandés par un ordinateur (Micro-usinage CNC, (commande numérique par 

calculateur), robot Datron M7HP). Les déplacements de la « fraise » effacent la matière et crée les 

canaux microfluidiques.  
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Figure 89. Photographie d’un système microfluidique collé sur une puce. 

 

Le film adhésif double-face de couleur noire qui permet de coller mécaniquement le système 

microfluidique sur la surface de la puce est découpé par un traceur de découpe MIMAKI CFL-605RT. 

Les prototypes sont fabriqués au CEA-LETI/ DTBS.  

Des adaptateurs « luer lock » permettent de connecter le prototype à des tubes en téflon qui acheminent 

des solutions électrolytiques dans les canaux microfluidiques.  

La Figure 89 montre une photographie d’un prototype de système microfluidique collé sur une puce.  

Des mesures de caractéristiques électriques en voie liquide nous ont permis d’identifier les améliorations 

à apporter à la prochaine version du prototype. Le collage mécanique ne tient pas dans la durée, sous les 

pressions répétées des flux d’entrée et de sortie de l’électrolyte. En effet, l’électrolyte finit par s’infiltrer 

entre la surface de la puce et le film de colle lors des injections réalisées par poussée avec une seringue 

manuelle.  

Un emplacement dédié à l’électrode de référence devra être intégré au plus près du « luer lock » d’entrée 

fluidique (inlet) Figure 88 (d).  

L’utilisation d’une pompe d’approvisionnement continu de fluides sous un flux pourra nous permettre 

de réaliser des mesures de pH ou de molécules biologiques en temps réel.  

L’intégration de nos puces auprès de systèmes de mesure et de traitement du signal (filtrage, 

amplification, communication) est aussi une perspective centrale qui permettrait un gain d’autonomie et 

de fiabilité pour nos dispositifs.  

Le protocole de silanisation par l’epoxysilane pourra être intégré en routine de fonctionnalisation et 

automatisé pour être utilisé à l’échelle de la plaque de silicium.  

D’autres structures à nanofils de Si développées dans nos laboratoires, tels que les nanofils suspendus 

et superposés, pourraient aussi permettre d’aller au-delà de nos limites de détection actuelles.  

Enfin, l’intégration de lignes métalliques servant d’électrodes de référence, directement gravées sur les 

puces, au voisinage des dispositifs, est également une piste en cours de réflexion pour la miniaturisation 

et l’instrumentalisation des puces. 
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