UNIVERSITE
DE LORRAINE

AVERTISSEMENT

Ce document est le fruit d'un long travail approuvé par le jury de
soutenance et mis a disposition de I'ensemble de Ila
communauté universitaire élargie.

Il est soumis a la propriété intellectuelle de l'auteur. Ceci
implique une obligation de citation et de réeférencement lors de
I'utilisation de ce document.

D'autre part, toute contrefacon, plagiat, reproduction illicite
encourt une poursuite penale.

Contact : ddoc-theses-contact@univ-lorraine.fr

LIENS

Code de la Propriété Intellectuelle. articles L 122. 4

Code de la Propriété Intellectuelle. articles L 335.2- L 335.10
http://www.cfcopies.com/V2/leg/leg droi.php
http://www.culture.gouv.fr/culture/infos-pratiques/droits/protection.htm




z Ecole doctorale IAEM
UNIVERSITE ) .
Département de formation Doctorale
DE LORRAINE P

Electronique Electrotechnique

THESE
Pour l'obtention du titre de :

DOCTEUR DE L'UNIVERSITE DE LORRAINE

Mention : Systémes électroniques
Présenté par :

Ayoub BourjiLAT

Etude et conception d’une plateforme microfluidique
pour la détection de séquence ADN par spectroscopie
d’impédance

These soutenue publiquement le 17 novembre 2017 a Nancy devant le jury composé de :

M. LAURENT BERQUEZ Professeur, Université de Toulouse Rapporteur

M. CraupE DELPHA MCU HDR, Université Paris-Sud Rapporteur

M. OLivier RomMAIN Professeur, Université de Cergy Pontoise Examinateur

Mme. FrREDERIQUE GADOT Professeur, Université Paris Nanterre Examinateur

M. Mustaraa NaDi1 Professeur, Université de Lorraine Examinateur

M. DjiraLt KOURTICHE Professeur, Université de Lorraine Directeur de thése
M. FrEDERIC SARRY Professeur, Université de Lorraine Co-directeur de thése

Institut Jean Lamour
UMR CNRS 7198 — Université de Lorraine, Nancy
Département Nanomatériaux, Electronique Et Vivant

Equipe de Mesures et Architectures Electroniques






Je dédie ce manuscrit

a la mémoire de mon pére Abdelaziz

et de Amina Khaldane
a ma Mére Fatiha

a mes sceurs Hind et Wafae

a ma Famille



iv

Remerciement

Je tiens tout d’abord a remercier sincérement les membres du jury Laurent Berquez,
Claude Delpha, Olivier Romain, Frédérique Gadot et Mustapha Nadi pour avoir accepté

d’examiner mon travail.

Je voudrais remercier les membres de 1’'équipe mesures et architectures électroniques
d’avoir contribué a mes travaux de recherche durant cette thése. J'aimerais remercier en
premier lieu Djilali Kourtiche et Frédéric Sarry pour leur encadrement et leur soutien
permanent tout au long de ma these. Je tiens également a remercier Julien Claudel pour sa
contribution. Merci a Mourad Oudich pour l'initiation aux FEM-COMSOL. Je remercie Iouri
Motorine et Ayadi Lilia du Biopodle de Nancy pour la préparation des échantillons ADN.
Merci a Denis BEYSSEN de 'équipe micro et nano systéme pour son aide dans 1'imagerie

thermique.

Mes remerciements vont ensuite a toutes les personnes avec qui j’ai travaillé pendant ma
these. Je remercie vivement Fran¢ois Montaigne et Gwladys Legnagne d’avoir tres précieu-
sement contribué a la réussite de cette these. Merci a Laurent Badie pour ses conseils et pour
la préparation des échantillons. Je tiens ensuite a remercier tous les doctorants de 1'équipe
passés ou actuels : Andrianiaina ravelomanantsoa, Florent Becker, Thanh-Tuan Ngo, Eber
Espino Garibay, Hamidreza Shirzadfar, Jinmi Gregory Lezama, Saima Siouane, Jean
baptiste humbert, Cihan Gercek et Arthur Luiz ALVES DE ARAUJO. Je tiens spécialement

a remercier Patrice Roth d’avoir rendu nos journées pétillantes.

Un grand merci se doit a ma famille & Nancy : Mohammed Salah El Hadri, Hamza
Bouhani, Florent Hild, Lucas Eichenberger, Mathilde Blaise, Vincent Polewczyk, Yassine
Quessab et Rita El Kabbaj.

Pour finir je tiens a remercier toutes les personnes qui m’ont encouragé, et a tous ceux
)

que j’ai croisé durant la thése et que je n’ai pas cités.



Table des matiéres

Table des matieres

Introduction

1 Caractéristique des systémes biologiques

1.1 Introduction

1.2 L'électrolyte

1.2.1  Llonisation . . . . . . . . . . e e e

1.2.2 Lesliaisons moléculaires . . . . . . . . . . . . . ..

1.2.3 Contributions des ions a la conductivité . . . . ... ... ... ... ...

1.3 Diélectrique

1.3.1  Polarisation électrique . . . . ... ... ... . L Lo oL

1.3.1.1

1.3.1.2

Polarisation dans un champ électrique statique . . . ... ...
La polarisation dans les diélectriques a 1’échelle atomique et

moléculaire . . . . . . ... e

1.3.2 Propriétés diélectriques . . . . ... ... ... o oL

1.3.2.1

1.3.2.2

Permittivité et conductivité complexe d"un diélectrique

Fonctionderelaxation. . . . . . . . .. . . ... . ... . ...,

1.3.3 Polarisation et relaxation de Maxwell-Wagner . . . ... ... ... ...

1.3.3.1
1.3.3.2

Origine de la polarisation d’interface : couches diélectriques

Dispersion et spectroscopie diélectrique . . . . ... ... ...

1.4 Polarisationdel’électrode . . . . ... ... ... . .. ... ..

1.4.1  Introduction du phénomeéne de formation de couches ioniques . . . . .

1.4.1.1
1.4.1.2
1.4.1.3
1.4.1.4
1.4.1.5
1.4.1.6
1.4.1.7

LoideFaraday . ... ......... ... .. .. ........
Migration et diffusion . . . . .. ... ... ... o 0oL
Interface électrode-électrolyte . . . ... ... ... .. .....
Couche de Helmholtzsimple. . . . .. ..............
Théorie générale de Gouy-Chapman . . .. ... ........
ThéoriedeStern . . . . .. ... ... ... ... ... ...

Réduction des effets de la polarisation . . ... .........

1.5 Spectroscopie d’impédance . . ... ... ... ... L.

10

10

12



1.6

1.5.1 Représentation de 'impédance complexe . . . . ... ... ... ... .. 22

Circuit équivalent et modélisation de I'impédance . . . . . ... ... ... ... 26
1.6.1  Elémentsducircuit . . . . . ... ... 26
1.6.11  CircuitR-C . . . . ..o oo 27
1.6.1.2 Circuit R//C . . . . . . o e 28
1.6.1.3 Modele de circuit de Randles Rs,; — Cpr//Rer + « « o o o o o 29

1.6.1.4 Modele de Debye de la relaxation diélectrique Ry — C;//Co . . 29

1.6.2 Identification de l'intervalle de fréquence pour les mesures de conduc-

tivité et de permittivité . . . . . ... oo oo 32

1.7 Conclusion . . . . .. .. L e 33
Les biocapteurs d’ADN 35
21 Introduction . . .. ... L 35
2.2 Lesbiocapteurs . . .. ... ... .. ... 35
2.2.1 Biorécepteurs . . .. ... Lo oo 36
2.2.1.1  Lesrécepteurs membranaires . . . ... ............. 36

2.2.1.2 Lesanticorps . . ... ... ... L oL o 37

2213 LDADN . ..o 37

2.21.4 Tissus . . . . .. e 38

2215 Cellules . . . ... ... . L 39

22.1.6 Enzymes ... ..... ... ... ... o 40

222 Transducteurs . . . . ... ... . L L 40
2.2.2.1  Transducteur électrochimique . . . ... ... ... ... ... 41

2.2.2.2 Transducteuroptique . . .. ... .. ... . ... ... . ..., 42

2.2.2.3 Transducteur mécanique . . ... ... ... .. ... ...... 43

2.3 Lesbiocapteursa ADN . . . . ... ... ... ... 44
2.3.1  Structure /ADN . . ... o 44
2.3.2 Conductivitt d/ADN . . . . ... ... . L 45

2.4 Détection d’ADN . . . . . . . . e e e e 46
2.4.1 Intercalation . . . . ... ... ... 46
2.4.2 Nano-particulesd’or . . . ... ... ... .. ... .. .. L. 47
2.4.3 Détection électriqued’/ADN . . . . ... .. ... ... .o o L 47
2.4.3.1  Conducteur polymere et nanotube de carbone . . . . . ... .. 47

2.4.3.2 Mesured'impédance . . ... ... ... ... ... ... 48

2.5 lesbiocapteursd’impédance . . . .. ... ... .. L 49
2.5.1  Méthode de mesure d'impédance . ... .................. 50
2.5.2 Capteurs a électrodes interdigitées . . . . . .. ... ... ... L. 52

2.5.3 Caractérisation d’ADN par spectroscopie d'impédance . . ... ... .. 56

26 Conclusion . . . ... .. L e 60



3

4

Etude et modélisation de biocapteurs 61

3.1 Introduction . . ... ... L 61
3.2 Electrodes coplanaires . . . .. . . ... ... .. 61
3.3 Electrodes interdigitées (IDE) . . . . . . ... oot 64
3.3.1  Btudeanalytique . . .. ... .. ... ... ... 65

3.3.2 Capacité partielle pour unecouche . . . . ... ........ .. ..... 66

3.3.3 Laméthode de la capacité partielle pour n-couche . . . . . .. ... ... 67
3.3.4 Calcul de capacité partielle pour n couches avec permittivité aléatoire . 69

3.3.5 Calcul dela constante de cellulex;,,, . ................... 70

3.3.6 Simulation par éléments finis . . . . ... ... o L oo 70
3.3.6.1 Introduction aux simulations . . . . . ... ... ... . ... 70

3.3.6.2 Une couche a épaisseur finie . . ... ............... 71

3.3.6.3 Prise en considérationdusubstrat . . . . ... ... ... .... 74

3.3.6.4 Modélisation tridimensionnelle complete d’un biocapteur a

électrodes interdigitées . . . . ... ... . Lo oL 75

3.3.7 Modeéle de circuit équivalent . . . ... ... .. o oo oL 76
3.3.7.1  Modeledecircuit R//C . . ... ... . ... ... 76

3.3.7.2 Prise en considération de la double couche électrique (DL) . . 78

3.3.8 Sensibilité des capteurs a électrodes interdigitées . . ... ... ... .. 87
3.3.9 Modele de circuit équivalent avec présence du substrat . . . . . ... .. 89

3.4 Electrode concentrique (CE) . . . . . . oot i i 91
3.4.1 Introduction aux électrodes concentriques . . ... .. ... ... .... 91

3.4.2 Etude analytique : calcul de la capacité de deux électrodes concen-
triques coplanaires . . . . .. ... L L Lo Lo 92

3.4.3 Validation des résultats théoriques et simulations par éléments finis des

électrodes concentriques . . . . .. ... L oL oL 95
3.4.4 Prise en considération de l'effet dusubstrat . . . . ... ... ... .... 99
3.4.5 Modele de circuit équivalent R//C. . . . ... ... .. .. ... .. .. 99
3.4.6  Modeéle de circuit équivalent avec double couche . . . . . . ... ... .. 100

3.4.7 Bande de mesure et sensibilité d"une structure a électrodes concentriques103

3.5 [Etude comparative entre électrode interdigitée (IDE) et électrode concentrique

(CE) . . o e e 106
3.6 Sélection des capteurs pour la fabrication . . . ... ... .. ... .. ... ... 109
3.7 Conclusion . . . . . . .. e e e e e e 110
Mesure expérimentale 111
4.1 Introduction . . . . . . . . . e e e 111
4.2 Micro/Nano-fabrication . . . . ... ... .. ... ... 112

4.2.1  Conception des capteurs en photolithographie . . . . ... ... ... .. 112



4.2.2  Conception des capteurs en lithographie électronique . . . . . . ... ..
4.3 Chalnedemesure . . . .. ... ... .. ... ... e
4.31 Typedemesured’impédance . . . .. ... ... ..............
4.3.2 Mise en place de la chainedemesure . ... ... .............
4.3.3 Evaporation ...................................
4.4 Capteurs a électrodes interdigitées et mesure sur solution ADN . ... ... ..
4.4.1 Caractérisation en systtmeouvert . . . .. .. ... ... .. .. ... ..
4.4.2 Mesure d'impédance de I'eau ultra-pure . . . ... ... ... .. ....
4.4.3 Mesure d'impédance sur solution étalon de conductivité . . .. ... ..
4.5 Détectiondeséquence ADN . . . . ... .. ... .. ... ... L L.
4.6 Capteurs a électrode concentrique : étude comparative . . ... ... ... ...
4.6.1  Caractérisation en circuitouvert . .. ... ... ... ... ... .. ...
4.6.2 Mesure sur solution étalon . . . . ... ... ... ... . ...
4.7 Conclusion . . . . . . ... e e e e e e e
Bibliography
Résumé
Abstract

145

156

157



ix

Liste des tableaux

3.1
3.2

3.3
3.4

35
3.6

41
4.2

43

4.4
4.5

4.6

47

Calcul de la constantede cellule xC;; . . . . ... .. ... ... .... 70

Parametres géométriques des deux capteurs C; et C; étudiés pour un circuit

Exemple de deux capteurs a électrodes concentriques . . . . .. ... ... ... 99
Capteurs a électrodes interdigitées et concentriques avec la méme surface active

d’électrodes . . . . .. ... 107
Capteurs a électrode interdigitée sélectionnés pour la conception en salle blanche1og

Capteurs pour I'étude comparative . . . . . ... ... ... ... 0L 109

Parametres géométriques du capteur a électrodes interdigitées C4 . . . . . . .. 127
Parametres du modele de circuit analytique et propriétés diélectriques de la
solutionetdusubstrat . . . . . . ... ... 128
Parametres du modele de circuit équivalent et propriétés diélectriques de so-
lution étalon . . . . . . . . L 129
Parameétres du circuit équivalent pour trois concentrations ’ADN . . . . . . .. 131
Parametres de simulation du capteur Cs ;pg pour une solution de conductivité
25US/CM « L L e e e e e 138
Parametres de simulation pour déterminer la conductivité de la solution étalon
ducapteur Cscp . . . o o o o oo 139

Parametres du modele de circuit équivalent pour le capteur Cscg . . . . . . .. 140



Introduction

L'objectif de ce travail est la détection de séquence d’ADN par mesure de spectroscopie
d’impédance a des fins de diagnostic médical. Ce projet entre dans la thématique des biocap-
teurs. Les biocapteurs sont un type particulier de dispositif bioélectronique utilisé en bio ana-
lyse. Un capteur peut étre considéré comme un élément essentiel dans une chaine de mesure
qui convertit une grandeur d’entrée en un signal quantifiable. Au cours des derniéres décen-
nies, de nombreuses avancées technologiques ont fourni des outils et les matériaux nécessaires
pour la conception de dispositifs. Depuis I'invention du capteur d’oxygéne a électrode de Clark
(1956) [1] , de nombreuses améliorations de sensibilité, de sélectivité ainsi que le multiplexage
de biocapteurs (Lab-on-chip) ont vu le jour. Le biocapteur peut étre défini comme un dispositif
analytique compact incorporant un élément de détection biologique associé a un transducteur
physico-chimique. Par conséquent, un biocapteur peut généralement étre défini comme un dis-
positif qui se compose de trois parties reliées qui feront l'objet de cette étude : (1) un systeme
de reconnaissance biologique, souvent appelé un biorécepteur (2) un transducteur, et (3) la
microélectronique.

La spectroscopie d’impédance est une technique expérimentale qui compare la réponse
électrique d"un systéme a une excitation électrique. Lorsqu’elle est appliquée a un systeme élec-
trochimique, elle peut fournir des informations sur les parametres de la réaction, le taux de cor-
rosion, la permittivité et la conductivité électrique de I'échantillon, et des caractéristiques sur
l'interface électrode / électrolyte. La combinaison d'une spectroscopie d’impédance avec des
microélectrodes interdigitées offre un capteur sensible capable de détecter les oligonucléotides
d’ADN. Les inconvénients de cette méthode sont sa plus faible sensibilité intrinseque, l'insta-
bilité du signal de sortie ainsi que la transformation du signal, qui doit étre soigneusement
étudiée et optimisée.

Cette these s’intéresse a la conception de biocapteurs capable de détecter la présence de sé-
quences d’ADN sans utiliser de marqueurs chimiques ni aucun traitement préalable de 1’échan-
tillon et du capteur en basses fréquences, avec une optimisation géométrique afin de réduire
les effets de la double couche. Cette étude s’appuie aussi sur des simulations analytiques et
numériques, afin de définir les dimensions des capteurs adaptées aux mesures en basse fré-
quences. La fabrication du capteur a été réalisée en plusieurs étapes. Dans un premier temps,
la conception et la fabrication en salle blanche ont été optimisées pour des structures inter-
digitées en or avec différentes géométries, différents types de substrat (Verre, Si, SiO;). Une

fois la production des prototypes normalisée, des mesures préliminaires sur des solutions de



conductivité étalon ont été effectuées afin de valider I'optimisation géométrique. Apres valida-
tion du premier prototype, des mesures sur différentes concentrations d’ADN nous ont permis
de proposer une nouvelle structure a électrodes concentriques qui est adaptée pour les me-
sures d’impédance en basses fréquences. Dans ce travail nous présenterons deux prototypes
de tailles micrométriques, 1'un a électrode interdigitée et I'autre a électrode concentrique pour
une étude comparative avec le premier prototype.



Plan de these

Chapitre 1. Caractéristiques des systemes biologiques

Dans ce chapitre, nous rappelons les notions physiques relatives aux comportements élec-
triques dans les électrolytes et dans différents milieux biologiques. Nous aborderons aussi une
des problématiques des mesures de bioimpandance en basses fréquences qui est la polarisa-
tion électrique sur les électrodes communément nommeée la double couche électrique. Un état
de 'art des différents types de modéles de circuit adaptés aux mesures de bioimpédance sera
également introduit. Il nous permettra par la suite d’identifier les mesures effectuées dans le
chapitre 4.

Chapitre 2. Biocapteurs a ADN

Les biocapteurs sont des dispositifs capables de détecter la présence des virus, d’ADN,
des cellules et d’autres organismes biologiques. IIs sont communément utilisés dans divers
domaines tels que la santé et 'agroalimentaire. La détection se fait de différentes manieres :
électriquement, magnétiquement et optiquement. Dans le cas d'une détection d’ADN qui fait
'objet de cette étude, plusieurs méthodes de détection existent. Dans ce chapitre nous décrivons
différents types de biocapteurs et leurs caractéristiques. Comme notre objectif est de détermi-
ner les caractéristiques électriques des séquences d’ADN par spectroscopie d'impédance, nous
nous focaliserons a la fin sur les méthodes de détection électrique en utilisant des transducteurs

tels que les capteurs a électrodes interdigitées.
Chapitre 3. Etude théorique et modélisation de capteurs a électrodes interdigitées

Tous les biocapteurs électriques et électrochimiques fonctionnent en mesurant les chan-
gements des propriétés électriques causés par la présence de cibles biologiques spécifiques.
Les électrodes sont utilisées comme interface a la fois dans 1’application du champ électrique
aux échantillons testés et aussi comme procédé de transmission et de mesure de signaux de
détection électrique. Les types de signaux électriques mesurés varient également en fonction
de l'application, et peuvent étre des mesures simples d’'impédance ou de résistance, des me-
sures de capacité ou une spectroscopie électrique. Au-dela d"une simple interface, les proprié-
tés géométriques des électrodes peuvent avoir un impact significatif sur la fonction et 1’effi-
cacité du biocapteur. Dans ce chapitre nous étudierons en premier les électrodes coplanaires.

Par la suite nous nous concentrerons sur les différents parametres géométriques des capteurs



a électrodes interdigitées afin de développer un modéle de circuit équivalent qui sera par la
suite utilisé pour déterminer les parametres diélectriques des solutions & concentration va-
riable d’ADN. Nous présenterons également une étude analytique/numérique de capteurs a
électrodes concentriques.

Chapitre 4. Instrumentation et détection d’ADN

Ce dernier chapitre traite les mesures d’impédance effectuées afin de valider 1’étude théo-
rique. Dans un premier temps nous décrivons le dispositif expérimental utilisé dans nos me-
sures. Dans un deuxieme temps, nous abordons la caractérisation des capteurs par des me-
sures a vide. Des mesures sur des solutions a conductivité étalon sont ensuite effectuées qui
permettent de vérifier le bon fonctionnement des capteurs et de valider le modéle de circuit
théorique. Dans la troisieme partie, les résultats obtenus sur des solutions a concentration de
séquence d’ADN variable sont présentés. Dans la derniére partie, nous présentons les résultats

de I'étude comparative entre capteur a électrodes interdigitées et a électrodes concentriques.



Chapitre 1
Caractéristique des systemes

biologiques

1.1 Introduction

Nous proposons dans ce chapitre d’étudier les différents effets électriques et diélectriques
qui interviennent lors de la caractérisation d’échantillons biologiques. Pour cela, nous nous
intéresserons dans un premier temps a la définition des propriétés électriques et diélectriques
des matériaux allant de 1’échelle atomique au macroscopique. L'impédance d"un diélectrique
sera ensuite étudiée en fonction des propriétés électriques qui le définissent.

Les caractéristiques des solutions ou des systémes biologiques nécessitent une introduc-
tion de notions de physiques relatives aux comportements électriques dans les électrolytes.
Dans une premiere partie, nous aborderons une des problématiques des mesures de bioim-
pandance en basses fréquences qui est la polarisation électrique sur les microélectrodes com-
munément nommée la double couche électrique. Chaque systeme biologique étant représenté
par un modele de circuit équivalent, nous nous focaliserons dans la derniere section sur les

différents types de réponse d’impédance et de modéles de circuit équivalent.

1.2 L'électrolyte

Un électrolyte est constitué d’ions, de protéines et de substances dissoutes dans un solvant.
Dans un électrolyte pur, les porteurs de charges sont les ions qui sont liés a leur atome respectif.
Les tissus sont définis comme une substance ayant une conductivité ionique en courant continu,
alors que les métaux posseédent une conductivité électronique. Les nouveaux matériaux tels que

les polymeres organiques peuvent avoir une conductivité électronique et une ionique [2].

1.2.1 L’ionisation

Les électrons d'un atome sont disposés dans des coquilles. Les forces agissant entre les
atomes sont électrostatiques. En électrochimie, 1'ionisation d’un atome est déterminée par la

configuration électronique de I'enveloppe extérieure. Si cette coquille est saturée, 'atome a une
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configuration de gaz noble. Ceci est une forme particulierement stable, ce qui implique quune

grande énergie est nécessaire pour enlever ou ajouter un électron et donc ioniser ’atome.

1.2.2 Les liaisons moléculaires

Les atomes loin de ’échelle de Pauling ont tendance a former des liaisons ioniques mo-
léculaires et les atomes qui sont trés proches forment des liaisons moléculaires covalentes. En
général, il existe différents types de liaison [3] :

e liaison ionique : elle est due a l'attraction de Coulomb classique entre deux ions de
charge opposée. Elle est responsable de la formation des cristaux ioniques. Les cristaux
ioniques solides ne présentent généralement pas de conductivité électrique, électro-
nique (présence forte en ions, mais pas de mobilité). Dans un solvant (comme l'eau),
les liens peuvent étre rompus et les ions se séparent provoquant une conductivité io-
nique.

e liaison covalente : Cette liaison est obtenue par le recouvrement d’orbitales atomiques
associées aux électrons de valence. Ce recouvrement donne lieu a des états électro-
niques collectifs dans les lesquels 1’énergie cinétique et potentielle des électrons est mi-
nimisée, tandis que la liaison ionique résulte d"un transfert presque complet d’électrons
entre atomes.

e liaison métallique : les solides métalliques sont maintenus par une couche d’électrons
partagée et délocalisée, ce qui entraine une liaison métallique. Dans les métaux, les
électrons de valence externe sont séparés des noyaux d’ions, mais contrairement aux
solides ioniques, il n’y pas d’ions électronégatifs pour effectuer une liaison. En consé-
quence, ils ne sont pas localisés sur un atome particulier ou une paire d’atome, mais
libre de sauter entre les noyaux d’ions.

e liaison de Van der Waals : elle résulte de la fluctuation des moments multipolaires dans
les atomes et les molécules. C’est un phénomene mécanique quantique qui existe de

fagon ubiquitaire dans les molécules et les solides.

1.2.3 Contributions des ions a la conductivité
La conductivité o est composée de contributions séparées a partir des anions (-) et cations

(+) [4]. La densité de courant J(A/m?) d"un seul couple cation-anion est :

] = (nz,v), + (nzev)_ = cE (1.1)

o = Fey(p-+ ps) (1.2)

avec v la vélocité de l'ion (en m/s), ¢ la concentration ionique (en mol/m?), 7 le coefficient
d’activité (celui du couple d’ion qui a une valeur entre o et 1), 4 la mobilité de I'ion (en m?/(V.s),
z, la charge del'ion (en C), E le champ électrique (en V/m), n le nombres d’ions et F la constante
de Faraday (C/m).
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L'équation (1.1) est une application de la loi d’'Ohm pour les électrolytes. Elle est valable
quand le milieu est homogene et isotrope et lorsque la densité et le champ électrique E ont la
méme direction. Le courant est la somme des charges d'une section transversale par seconde
alors que la densité de courant est la somme des charges par unité de surface par seconde.
Lorsque la séparation de charge se produit en électrochimie, les forces de Coulomb influencent
le transport des especes ioniques [2]. Pour décrire le transport de masse, il est nécessaire de
corréler la migration induite en termes d’un champ électrique avec le degré de séparation de
charge en solution [5]. La loi de Gauss, 'une des équations de Maxwell, fournit la formulation
de champ nécessaire dans I'électrodynamique classique.

V2o + - =0

e (1.3)

3

tel que p est la densité de charge cm™, g est la permittivité du vide et ¢, la permittivité relative

du milieu. Si les seuls porteurs de charge sont des ions dissociés, la densité de charge est liée a

la densité en nombre de ces ions :

0= eZzini = PZziCi (1.4)

F
2 C: —
Vep + cot, E ziC; =0 (1.5)

L'équation (1.5) (qui est I'équation de Poisson) est le résultat de la combinaison de 1’équation
(1.4) et (1.3).

F
0= ﬁq) (1.6)
C‘
i = 51,4’ (1.7)
F2C’
2 .
Vg + RTege, Zzlcl 0 (1.8)
ZT’DV29 + Zzici =0 (1.9)

avec rp la constante de Debye. La longueur de Debye indique la longueur sur laquelle les
charges sont séparées dans un électrolyte. Le champ électrique peut varier selon le degré de

séparation. Dans ce cas rp ~ 0 et I'équation (1.9) devient :

Zzici =0 (1.10)

La conductivité totale est la contribution de tous les ions libres en fonction de leur concentra-
tion, de leur activité, de leur charge et de leur mobilité. Dans une solution d’ions libres, il y

a électroneutralité (équation (1.10)) ce qui nous permet de dire que dans un volume V (m?) la
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somme des charges est égale a zéro :

VY (nze), +V)_ (nz) =0 (1.11)

La conductivité molaire (Sm?/mol) est directement liée & la mobilité et non a la concentration

comme le montre 1'équation suivante :

o
A= =7F(us +p-) (1.12)
La mobilité y est reliée aux collisions moléculaires aléatoires et a la force de frottement f. Cette
derniére f est parfaitement liée au rayon hydrodynamique a de I'ion en fonction de la loi de
Stoke :

f = 6émnav (1.13)

La solution d’électrolytes obéit a la loi d’Ohm linéaire (1.2). La force sur une charge g dans un

champ électrique est proportionnelle a I'intensité de champ électrique :

7 = qf (1.14)

1.3 Diélectrique

Un diélectrique est aussi considéré comme matériau ott le champ électrique peut péné-
trer. Un diélectrique parfait est une substance qui n’a pas de charge libre (isolant, non conduc-
teur,...etc.). Un conducteur électrolytique est caractérisé par une mesure impédancemetrique

alors qu'un diélectrique est caractérisé par sa permittivité ou sa capacitance.

1.3.1 Polarisation électrique

1.3.1.1 Polarisation dans un champ électrique statique

Quand un systéme est soumis a un champ électrique constant, le déplacement des charges
se produit d"une maniere dépendante. Si les charges sont libres, comme dans le cas des solu-
tions d’électrolytes diluées, un déplacement des charges positives a lieu dans la direction du
champ, par contre les charges négatives migrent a 1'opposé du champ. Un systéme de dipoles
permanents ou induits est appelé un diélectrique idéal. De nombreux diélectriques contiennent
également des charges libres.

On considére un échantillon diélectrique soumis a un champ électrique E. L'orientation des
dipoles qui sont dans le sens du champ appliqué oblige le diélectrique a présenter une valeur
non nulle du moment dipolaire; alors le diélectrique est polarisé sous I'influence du champ. La

polarisation P de I’échantillon (la densité du dipdle) peut-étre représentée par :

P = v (1.15)

tel que M est le moment dipolaire de I’échantillon, V est le volume. Par approximation linéaire
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[6], la polarisation du diélectrique est proportionnelle a I'intensité du champ électrique E telle
que :
Py = eoxixEx (1.16)

ol Xk est le tenseur de susceptibilité diélectrique du matériau, Ey est la Kkime composante du
champ électrique, et ey = 8.854 x 10712 Fm ! est la permittivité diélectrique de 1’espace libre.
Si le diélectrique est isotrope et uniforme, alors x est un scalaire (1.16) :

—

_)
P;=eoxE (1.17)

Selon I’approche macroscopique de Maxwell, la matiere est traitée comme une distribution
continue de charges et le champ électrique E est le résultat direct du déplacement électrique
D [7] défini comme :

D=¢E+P (1.18)

Pour un milieu diélectrique isotrope uniforme, les vecteurs D, E et P ont la méme direction, et

la susceptibilité est indépendante des coordonnées :
D =eo(1+ x)E = eoeE (1.19)

tel que ¢, = 1+ x est la permittivité diélectrique statique, également appelée la constante di-
électrique basse fréquence. Elle est également appelée constante di€lectrique, parce qu’elle est
indépendante de l'intensité du champ électrique. Cependant, la permittivité diélectrique peut
étre dépendante de plusieurs parametres tels que la fréquence du champ appliqué, la tempé-
rature, la densité et la composition chimique de 1’échantillon. Pour les systémes isotropes uni-
formes et les champs électriques statiques, la combinaison des équations (1.17) et (1.19) donne

la relation suivante entre la polarisation et le champ appliqué :
P =¢e(e; —1)E (1.20)

La permittivité devient une fonction complexe dans le cas des diélectriques contenant des por-

teurs de charge libres, ainsi que pour les diélectriques inhomogenes.

1.3.1.2 La polarisation dans les diélectriques a I’échelle atomique et

moléculaire

Plusieurs types de polarisation sont connus. Nous allons les décrire brievement. Si on ap-
plique un champ électrique a un diélectrique comprenant des dipdles permanents tel que 1’eau,
les dipoles s’orientent parallelement. Ce type de polarisation est appelé polarisation d’orienta-
tion. Il est fortement dépendant de la température. La polarisation électronique est provoquée
par le déplacement des noyaux et électrons de I’atome sous l'influence d"un champ électrique
appliqué. Comme les électrons ont une faible inertie par rapport aux noyaux, ils répondent
rapidement aux variations dues au champ appliqué.

Dans un réseau ionique, les ions positifs se déplacent dans la direction du champ appliqué,
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FIGURE 1.1 Mécanismes de polarisation : a) polarisation d’orientation, b) polarisation de déformation,
c) polarisation ionique, d) polarisation de Maxwel Wagner

tandis que les ions négatifs suivent la direction opposée. Ce déplacement est équivalent a in-
duire un moment macroscopique dipdlaire (ou polarisation) a l’ensemble de 1’élément soumis a
un champ électrique (figure 1.1.c). Cette polarisation nommée polarisation ionique ne présente
qu’une faible dépendance a la température en raison des mouvements thermiques.

La polarisation de Maxwell-Wagner apparait lorsqu'une particule diélectrique est placée
dans un électrolyte et soumise a un champ électrique. Une accumulation de charges a l'interface
entre la particule et I'électrolyte a lieu. Afin d’étudier la dépendance de la polarisation aux
propriétés moléculaires, Bottcher [8] a divisé la polarisation en deux parties : une polarisation
induite P, et une polarisation dipolaire P,. La polarisation induite est causée par l'effet de la
séparation de charge et la polarisation dipolaire est due a 'orientation des dipdles permanents

dans le champ électrique appliqué [9], ce qui nous permet d’écrire :
Py + Py =¢go(er — 1)E (1.21)

Dans un diélectrique polaire, les molécules possédent un moment dipolaire permanent alors
qu’a l'échelle macroscopique le diélectrique ne possede pas P, (figure 1.1.a). Dans un diélec-
trique non polaire les molécules ne possedent pas de moment dipolaire sauf si elles sont sou-

mises a un champ électrique (figure 1.1.b-c).

1.3.2 Propriétés diélectriques

1.3.2.1 Permittivité et conductivité complexe d'un diélectrique

La polarisation électrique est provoquée par un champ électrique statique ou dynamique.
Dans le cas d"un champ électrique dynamique, la polarisation se fait en fonction du temps P(t)

et s’écrit comme suivant :
P(t) = eoxE(t) (1.22)
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D(t) = epe,E(t) (1.23)

avec
& = 1+ X (1'24)

tel que D le déplacement électrique et ¢, la permittivité relative. La dépendance temporelle de
l'intensité du champ électrique est donnée par :

E*(t) = Ege™" (1.25)

ot Eg est 'amplitude, w = 27t f est la fréquence angulaire et f (Hz) est la fréquence. Lorsque les
mouvements des particules ne peuvent pas suivre le champ électrique (toujours en dynamique),
la polarisation et le déplacement diélectrique ne seront plus donnés par des relations quasi-
statiques (équation (1.22) et (1.24)). Dans ce cas, le déplacement diélectrique peut étre décrit
comme suit :

D*(t) = Dye!(@t=0(w) (1.26)

ot 6(w) est la différence de phase par rapport a w. En comparant les équations (1.25) et (1.26),

on peut introduire la permittivité diélectrique complexe :

€*<w) _ Dy o i0(w)

Quand le champ électrique appliqué est constitué d’une combinaison linéaire des compo-
santes harmoniques de fréquences différentes, Dy et Ey sont aussi dépendants de la fréquence,
ce qui nous permet de déterminer le déplacement diélectrique en fonction de la fréquence et
de la permittivité complexe en se basant sur 1’'équation (1.23) :

D*(w) = g (w)E* (w) (1.28)

En utilisant les relations d’Euler, on a :

e (w) =¢(w) —ie (w) (1.29)
: Do(w)
¢'(w) Eogo(w) cos[d(w)] (1.30)
1" D (w) .
(w Solé)o(a)) sin(é(w)) (1.31)
Do(w) = soEo(w)\/s’z(w) + "% (w) (1.32)
tan[s(w)] = &) (1.33)
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La permittivité complexe comme on peut le voir dans 1’'équation (1.29) est constituée d"une
partie réelle ¢ et d’une partie imaginaire €, cette derniére représente les pertes diélectriques.
Tandis quel’équation (1.33) représente ’angle de perte. Pour les champs harmoniques, I’énergie
dissipée dans le diélectrique par unité de temps est donnée par [10] :

. 1
W = EwE(Z)eoe"(w) (1.34)

Cette équation est valable uniquement pour les diélectriques non conducteurs idéaux. En réa-
lité, la plupart des matériaux diélectriques présentent une certaine conductivité en courant
continu ¢. La densité de courant électrique j est en phase avec le champ électrique E (loi
d’Ohm) :

(@) = GiE(w) (135)

Le courant électrique provoque une dissipation d’énergie. Selon la loi de Joule, la dissipa-

tion moyenne d’énergie est :

W= %Uz(Eo)z (1.36)

D’apres les équations (1.34) et (1.35), 'absorption d’énergie dans un diélectrique est obtenue

1
par la somme % Pour la superposition des champs harmoniques, nous pouvons écrire :

j (w) = 0" (w)E* (w) (1.37)

o’ représente la partie du courant qui est en phase avec le champ et qui conduit donc a une
absorption d’énergie. Par conséquent, elle est liée a €’. 0’ est liée a la partie du courant avec
une différence de phase de % par rapport au champ. Le déplacement des charges réelles cor-
respondant & cette partie du courant est en phase avec le champ. Ainsi, 0 est liée a €” [11].

1.3.2.2 Fonction de relaxation

Lorsqu’on applique un champ électrique, la polarisation du diélectrique atteint sa valeur
d’équilibre apres une période déterminée. Par définition, lorsque le champ est soudainement
arrété, la polarisation diélectrique décrit la polarisation de désintégration P(f) causée par le

mouvement thermique [7] :
() =2 (1.39)
L'expression mathématique pour le vecteur de déplacement diélectrique D(t) dans le cas de

champs (domaine temporel) peut étre écrite sous la forme [10] :

D(t) = €0 | enE(t) + / P(EVE(t— £)dt | = eoeiE() + P(¢) (1.39)

—00

¢(t) estla réponse diélectrique qui s’écrit sous la forme suivante :

p(t) = (&1 —&n)[1 — 9(t))] (1.40)
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g et g, sont respectivement la permittivité a basse et haute fréquence. Le terme complexe de &
dépendant de la fréquence €*(w) = e(w)ie”(w) est reliée a la fonction de relaxation grace a la
transformée de Laplace [10] :

e (w) —gp A d
oo L [—dt(p(t)] (1.41)
avec :
A oo
L [f(t)] :/e_ptf(t)dt;p:x+iw, etx =0 (1.42)

0

L'équation (1.41) donne les propriétés de relaxation diélectrique dans les deux domaines
temporels et fréquentiels. Par conséquent, la réponse diélectrique peut étre mesurée expéri-
mentalement en fonction de la fréquence ou du temps. On peut écrire la fonction de relaxation

sous la forme exponentielle comme suit :

(t) =e'" (1.43)

ol T représente le temps de relaxation caractéristique. La formule de Debye peut étre obtenue

par la substitution de 1’équation (1.43) dans "équation (1.42) [12] :

e (w) — ¢y

= (1+4iwt) ™" .
—— (1+iwT) (1.44)

L'équation (1.44) peut étre écrite sous la forme suivante :

* _ € — &y 4

e (w) =¢,+ 1 +iwot | iegw (1.45)

La partie réelle de cette fonction est :

’ & — €&
e (w)=¢,+ 17}’2 (1.46)
1+ (w7)
tandis que la partie imaginaire est :
" o’ o wt(e — gy

w)= L= 0wt (.47

wey  wey 1+ (wr)?

¢’ et o sont tracées dans la figure 1.2 en fonction de la fréquence (f = w/2m). Les dipoles élec-
triques s’orientent parallelement avec le champ électrique en basse fréquence, et aléatoirement
en haute fréquence (par rapport a la fréquence de coupure). L'évolution de 'orientation des di-
poOles ne peut-étre expliquée par l'incapacité des dipodles a suivre les modifications de la polarité
du champ électrique a des fréquences élevées, du fait de leur inertie, ainsi que de l'interaction
avec leur environnement. L'augmentation de la conductivité (en AC) en fonction de la fréquence
reflete la diminution de I'énergie dissipée. La relation de Debye nous permet de comprendre
la nature de la dispersion diélectrique. Cependant, pour la plupart des systémes a 'étude, la

relation de Debye (équation (1.44)) ne décrit pas suffisamment les résultats expérimentaux. Ils
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sont mieux décrits par les lois de relaxation non exponentielle.
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FIGURE 1.2 Dispersion de Debye pour la permittivité et la conductivité

1.3.3 Polarisation et relaxation de Maxwell-Wagner

L'accumulation de charges transitoires a l'interface entre deux diélectriques différents est
responsable d"un type particulier de polarisation (figure 1.1.d) connu sous le nom de Maxwell-
Wagner ou de polarisation d’interface. En général, cette polarisation se traduit par ’apparition
d’une densité de charges électriques a l'interface des deux matériaux dont la quantité dépend
de la différence de conductivité et dont la dynamique d’apparition est liée également aux per-
mittivités. Dans cette partie nous décrierons le traitement mathématique complet de ce type

particulier de polarisation.

1.3.3.1 Origine de la polarisation d’interface : couches diélectriques

On considere un diélectrique homogene a I’échelle méso (a savoir, sur une échelle de lon-
gueur micrométrique), qui est placé entre les plaques d"un condensateur a plaques paralléles,
soumises a un champ sinusoidal de fréquence angulaire (w) (figure 1.2). Comme indiqué dans la
section précédente, le courant électrique a travers le diélectrique est proportionnel a la conduc-
tivité diélectrique complexe selon 1’équation (1.42) :

So*V

=5 =" (1.48)

ot V est la tension aux bornes du condensateur et ¢*S/d définit 'admittance électrique

(Y = j/V) du condensateur (avec diélectrique entre les deux plaques). En utilisant I’équation

(1.37): s S
o o .we

tels que eS/d et oS /d sontla capacitance (C) et la conductance (G) du condensateur. On consi-
dere que le matériau diélectrique est remplacé par deux couches diélectriques empilées d’épais-

seur dj et dp (d = dq + dp). La chute de tension aux bornes du condensateur peut étre exprimée
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comme suit :
Sop*\ ! Sop*\ 7! _ _
V=1Ix ( Zl ) +1x < ZZ ) = I[(Gy + iwCy) " + 1(Gy + iwCy) ™! (1.50)
2 1
L'admittance totale s’écrit alors sous la forme suivante :
-1
Y = [(G1 +iwC) T + (G + iwcz)*l] (1.51)
En utilisant (1.49) on peut écrire la conductivité complexe comme suit :
. dq . 1 do . !
o = [d(crl +iweieg) + g(az + iwegeg) ] (1.52)
* ((71 + iwsl)(az + ia)Sz) . diey +dreq -1
o= + 14+ iw——7"7"— .
o1dy + oody ( d10o + dyoy ) (1:53)
On prend :
e — Slé‘zd
" e1dy + e2d
_ 810’22dld + 820’12d1d (1 54)
(0’1d2 + Uzdl)z
. eady + e1d
(0 + 01ds)
et
P _ od (1.55)
' ovdy + oody '
Alors on peut écrire la permittivité complexe comme suit :
P Bk (1.56)

1+iwt  wey
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FIGURE 1.3 Diélectrique simple (a) et double couche (b) sous un champ électrique uniforme et le circuit

équivalent

L'équation (1.56) se révele étre la fonction de dispersion de Debye (1.44), ce qui nous permet
de dire que le diélectrique se comporte comme un systéme de dipoles.

1.3.3.2 Dispersion et spectroscopie diélectrique

La dispersion est basée sur 1’analyse d"un biomatériau en fonction de la fréquence (spec-
troscopie diélectrique). Schwan a divisé les mécanismes de relaxation en trois zones [13] : a, S et
7 (figure 1.4 [13]). La dispersion &« (mHz - KHz) est due aux effets de contre-ions a proximité de
la membrane et a la diffusion ionique. Le sang par exemple n’a aucune dispersion a. Tandis que
la dispersion B (1 KHz — 100 MHz) est due aux effets de Maxwell-Wagner . En ce qui concerne la
dispersion 7y (0.1-100GHz) elle est due aux mécanismes dipolaires dans des milieux considérés

comme électrolyte (eau, sel et protéines).
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FIGURE 1.4 Zone de dispersion : permittivité et conductivité en fonction de la fréquence

La figure 1.4 montre que la permittivité des matériaux biologiques diminue générale-
ment avec une augmentation de la fréquence. Ses dispersions individuelles nettement séparées

peuvent étre trouvées avec des suspensions cellulaires.

1.4 Polarisation de I’électrode

Comme on a pu le montrer dans les sections précédentes, la spectroscopie diélectrique est
sensible aux mouvements dipolaires. Ceci la rend éminemment adaptée a 1’étude des échan-
tillons biologiques comprenant des macromolécules polaires biologiques. Cependant, 1"utilisa-
tion de la spectroscopie diélectrique a une difficulté majeure. Les ions ont tendance a se dépla-
cer vers l'interface électrode/électrolyte (échantillon) sous l'influence d’un champ électrique,
ce qui conduit au développement de double couche ionique dans cette zone. Ceci se traduit par
une grande polarisation électrique et une quasi-absence de champ électrique dans I’échantillon

dans les basses fréquences [14].

1.4.1 Introduction du phénomeéne de formation de couches ioniques

Les couches ioniques ont un réle primordial au masquage de la relaxation de I’échantillon
en basse fréquence. Ce phénomene est connu comme la polarisation d’électrode qui dépend de
la conductivité électrique, de la température d’échantillon, de la structure, de la composition et
méme de la rugosité de la surface d’électrode. Les réactions électrochimiques qui ont lieu sur
I'électrode, si le matériau est mal choisi, peuvent en outre compliquer 'interprétation des don-

nées par 1'ajout d"une instabilité a long terme sur les mesures affectant ainsi la reproductibilité.
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1.4.1.1 Loi de Faraday

Dans une solution, on a un flux bidirectionnel d’ions et de porteurs de charge des deux
signes. Dans les fils métalliques des électrodes, il n'y a qu'un seul type de porteurs de charge, les
électrons. Dans une solution le courant se propage a partir des électrodes porteuses de charges
électriques. Le flux est un débit d’écoulement a travers une section transversale de surface uni-
taire tel que la densité de courant est le flux de charges. La somme totale des charges ioniques
passant a travers la solution est la densité de courant intégrée sur la totalité de la surface de

section transversale par seconde qui est égal au courant (I).

e Anion

Cation

FIGURE 1.5 Schéma d’une cellule d’électrolyse

Faraday a constaté que la quantité de réactions électrochimiques est proportionnelle a la
quantité d’électricité transmise par 1’électrolyte. La constante de Faraday est la charge d"une

mole d’électrons.

1.4.1.2 Migration et diffusion

L'électrode est la limite finale pour la migration ionique ot les ions rencontrent un obs-
tacle physique. Le métal d"une anode peut fournir des ions métalliques a la solution, a travers
l'interface (une surface qui forme la frontiere entre deux matériaux de transition nette). L'ac-
cumulation de la matiére et de la charge peut se produire au niveau des électrodes, ainsi que
les réactions chimiques. Une électrode peut également échanger des électrons avec des espéces
neutres. Le transport de ces espéces dans la masse de 1’électrolyte est non ionique par migration.
Il se fait par un processus de transport de diffusion provoqué par un gradient de concentration.
La diffusion est le processus résultant du mouvement aléatoire des molécules par lequel un flux
de matiere circule d"une région de forte concentration a une région de faible concentration. Ce
processus est lié aux concepts de mouvement brownien. La migration des porteurs de charge
dans un champ électrique peut étre considérée comme un cas particulier de la diffusion pro-
voquée par une influence externe. Le transport des molécules/ions chargées peut étre dii a la
fois au gradient de concentration et au champ électrique. L'électro-diffusion est le terme général
pour ces deux processus de transport, la partie migratoire dépendant du champ électrique. La

diffusion moléculaire est décrite par les lois de Ficks [15]. Considérons un systeme simple sous
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la forme d"un compartiment avec des dimensions largeur, hauteur et un gradient de concen-
tration dans la longueur et infini de direction x. La premiére loi de Fick est :

Jdc

M=—-D— 1.

e (1.57)
avec M le flux molaire (mole/s.m?) et D le coefficient de diffusion (m?/s). L'équation (1.57)
montre qu'une concentration linéaire sera mise en place dans la zone de diffusion a partir de
la surface de I’électrode.

1.4.1.3 Interface électrode-électrolyte

A l'interface électrode-électrolyte, on a passage de la conduction électrique a une conduc-
tion ionique. Le métal de 1’électrode est la source d’électrons, tandis que le transfert d’électrons
est le processus ot1 les charges de 1’électrode s’échangent avec les ions, ou ionise une substance
neutre. Sans le transfert d’électrons, il n'y a aucune réaction chimique et aucun courant (fa-
radique, ou courant continu) [16]. Dans une solution et a la surface d’électrode, une double
couche électrique est formée dés que le métal est mouillé. Le transfert d’électrons a lieu au sein
de cette double couche. Dans toutes les interfaces, telles que la zone de transition entre le métal
de I'électrode et 1’électrolyte (tissu, gel, ou sur une surface cellulaire) il y aura une distribution
non uniforme des charges (figure 1.6). Cet effet est particuliérement prononcé a l'interface entre
un solide et un milieu polaire, par exemple 'eau, ot les charges de surface du solide vont attirer
des contre-ions (ions de polarité opposée) du milieu polaire [17]. Lorsque le milieu polaire est
liquide et la mobilité ionique ainsi élevée, la formation d"une double couche électrique aura lieu
dans la phase liquide. Le potentiel A¢ est la différence entre le potentiel & la distance minimale
d’approche des anions ou des cations et le potentiel au sein de la solution [18].
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FIGURE 1.6 Distribution des charges et variation du potentiel a l'intérieur de la double couche élec-
trique

1.4.1.4 Couche de Helmholtz simple

La double couche peut étre considérée comme un condensateur moléculaire o1 une plaque
est représentée par les charges dans le métal et ’autre par des ions a une distance minimale dans

la solution. La distance entre les « plaques » est de 1'ordre de seulement 0.5 nm, de sorte que
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les valeurs de capacité sont énormes. Ce modele simple de la double couche électrique a été
introduit par Helmholtz en 1879. Elle est valable uniquement pour les solutions d’électrolytes
avec une concentration élevée. L'épaisseur de la double couche est liée a la distance de la sur-
face métallique a laquelle les ions peuvent échapper a la masse par un mouvement thermique.
Dans ce cas, I'atmosphere de contre-ion sera plus comme I’atmosphére ionique autour d'un ion

individuel, appelé communément couche électrique de diffusion.

1.4.1.5 Théorie générale de Gouy-Chapman

Dans la théorie combinée de Gouy et Chapman, I’échange de contre-ions entre la double
couche et la solution est pris en compte (agitation thermique). La force de Coulomb et le mou-
vement thermique ont donc une influence sur la distribution des contre-ions dans le modéle de

la double couche [19] (figure 1.7). Le potentiel électrique dans la double couche est donné par

a) b)
@l- { Y
o o4
@|- L oy
@l - ®l-
¢ 0

Distance Distance

FIGURE 1.7 Modele de la double couche électrique et potentiel en fonction de la distance a partir de la
surface d’électrode : a) modele de Helmholtz et b) modéle de Gouy Chapman

I’équation de Poisson :

Gof

V20 = — . (1.58)
avec qyr la densité de volume des charges. Selon I'équation de Boltzmann :
-W,
n; = nyexp(— ) (1.59)
W, = z;ed (1.60)

avec n; la concentration d’un ion i, 1y la concentration de la solution, z; la charge par ion. En
combinant, I’équation (1.58), (1.59) et (1.60), I’équation de Poisson pour la diffusion en double

couche devient :

V2 = ZZZ”O sinh(zke;) ) (1.61)
2,2
K= 2z€£Tn0 (1.62)
., zeD
X = smh(ﬁ) (1.63)
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tel que 1/« est1’épaisseur de la double couche (appelée aussi la longueur de Debye). L'équation
(1.62) est la simplification de (1.61).

1.4.1.6 Théorie de Stern

La théorie de Gouy-Chapman devient insuffisante lorsque x et/ou ¢ sont élevés. Par
contre, la théorie de Stern prend en compte la taille finie des contre-ions et leurs propriétés
de liaison a la surface [20]. La couche de diffusion est divisée en deux couches :

e couche de Stern (couche interne)

e couche de Gouy

1
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+
I
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FIGURE 1.8 Modele de Stern

La couche de Stern est séparée de la couche de Gouy par une distance J (figure 1.8). Cette
distance correspond a peu prés au rayon d"union hydraté. Les ions sont adsorbés dans la couche
de Stern selon l'isotherme d’adsorption de Langmuir. La théorie de Gouy-Chapman est tou-
jours applicable dans la couche de Gouy, mais ¢ est remplacé par ¢; qui est le potentiel au
niveau de la couche de Stern. En cas de forte adsorption spécifique dans la couche de Stern, ¢y
peut-étre inférieure a ¢;, ot1 ils auront une polarité inversée. Le potentiel au niveau du plan de
Stern ¢, peut, dans la plupart des cas, étre considéré comme étant égale a C. ¢ est le potentiel au
niveau du plan qui sépare la surface chargée et le liquide. La théorie de Stern doit étre utilisée
lorsque le potentiel de surface est élevé, ou lorsque la solution est concentrée de sorte qu'une
partie importante de la chute de potentiel se produit dans la couche de Stern.

1.4.1.7 Réduction des effets de la polarisation

A linterface de l’électrode et de 'électrolyte, le courant d’électrons est converti en un cou-
rant ionique circulant dans 1’échantillon. Les réactions électrochimiques qui se produisent a
l'interface jouent un role primordial sur le comportement électrique de 1’électrode. En fonction
du matériau, les électrodes peuvent étre divisées en deux types : les électrodes polarisables et
non polarisables [21]. Les électrodes en métal sont polarisables par une tension de polarisation
élevée qui peut étre changée par rapport a un flux de courant et sont caractérisées par un com-

portement capacitif. Une électrode non polarisable peut étre créée par application d'un sel peu
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soluble contenant des cations du métal et des anions présents dans 1’électrolyte sur 1’électrode.
Il est crucial d’avoir une certaine connaissance de I'impédance de transition du matériau uti-
lisé comme interface entre 1’électronique et le systeme d’échantillonnage. Un certain nombre
d’études a été mené pour déterminer 1'effet des différents parameétres des métaux utilisés sur
les électrolytes et les systemes biologiques [22,23] en basse fréquence. Ces paramétres sont : la
reproductibilité du potentiel, la reproductibilité de la caractérisation de I’électrode, la stabilité

électrochimique la corrosion et ’adhésion.

1.5 Spectroscopie d'impédance

La spectroscopie d'impédance est une technique expérimentale qui compare la réponse
électrique d'un systéme a une excitation électrique. Lorsqu’elle est appliquée a un systéme
électrochimique, elle peut fournir des informations sur les parametres de la réaction, le taux
de corrosion, 1'intégrité de 1'oxyde, la porosité de surface, le transport de masse, la permit-
tivité et la conductivité électrique de 1’échantillon, et des caractéristiques sur l'interface élec-
trode/électrolyte.

1.5.1 Représentation de I'impédance complexe

Quand on applique une tension sinusoidale & une résistance de valeur R, I'impédance com-
plexe mesurée est résistive dans toutes les fréquences Z* = R et 'amplitude de I'impédance
est |Z| = R. Si une tension sinusoidale est appliquée aux bornes d’un condensateur idéal, I'im-

pédance mesurée peut étre calculée comme suivant :
7" = —j(wC)™! (1.64)

Plusieurs systemes ne peuvent pas étre représentés par une résistance ou condensateur idéal,
mais par un circuit qui combine les deux tel que les circuits R/C. On prend 'exemple d'un
circuit R//C avec C = 1 pF et R =10 k). L'impédance de ce circuit est composée de deux

parties (imaginaire et réelle) et peut étre calculée comme suit :

C C C)?
1) =50 = V-0 v [ -9 v L sy
. R . wRC (1.66)

T 11 RC? 1+ (wRCY

Dans une représentation de Nyquist, la partie réelle de 'impédance est tracée selon 'axe
des abscisses et la partie imaginaire selon I’axe des ordonnées comme le montre la figure 1.9.
Chaque point représente I'impédance a une fréquence fixe dans notre exemple, la bande de
fréquence choisie est de 10~* Hz & 10 MHz, cette notation est spécialement faite pour la spec-
troscopie d'impédance, ot I'impédance est faible quand la fréquence est élevée. Ceci n’est pas
toujours vrai pour tous les circuits et a toutes les fréquences.
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FIGURE 1.9 Circuit R//C. a) diagramme de Nyquist, b) diagramme de Bode

Dans le diagramme de Nyquist, I'impédance peut étre représentée comme un vecteur de
longueur |Z|, d’angle ¢ entre ce vecteur et I’axe X. Cet angle est appelé angle de phase (avec
une notation négative). Il peut étre calculé par la formule suivante :

Zim
@ = arctan (Z; ) (1.67)
e

La constante de temps T = RC qui est associée a ce circuit, a une fréquence caractéristique
angulaire w. = 1/7 ainsi qu'une fréquence de relaxation critique f. = 1/(277). En haute fré-
quence, I'impédance a un comportement capacitif, tandis qu’en basse fréquence elle pré-sente
un comportement résistif en s’approchant de la valeur de R, qui est égale au diametre du demi-
cercle du diagramme de Nyquist. En ce qui concerne I’angle de phase ¢, il tend vers -90° en
haute fréquence et vers 0° en basse fréquence. La f. correspond a une transition médiane ou
I'angle de phase est de —45° et Zg, = Zj,, = R/2. Le diagramme de Nyquist est trés utile pour
I'estimation des parametres d’impédance. Par exemple, un demi-cercle aplati indique qu'un
modele plus détaillé est nécessaire, la présence des boucles peut signifier qu'une constante de
temps est nécessaire pour décrire le processus complet. Le plus souvent, une partie seulement
d’un ou de plusieurs demi-cercles est observée. Cependant, pour les systémes électrochimiques
plus complexes présentant des modéles de circuit complexe, le diagramme de Bode rend sou-
vent difficile I’estimation des fréquences caractéristiques (f.). On prend I'exemple d"un systeme
légérement plus complexe (figure 1.10) ol la résistance R; = 1 k() et en série a une combinai-
son paralléle de la capacité et la résistance C et R tel que C = 1 uF et R = 10 k(). La présence
d’une résistance tres faible Ry < R change de manieére significative la réponse de ¢. En haute
fréquence l'angle de phase est égal a 0° et I'impédance totale est égale a ’addition de R et de
Ry, tandis qu’en basse fréquence ¢ augmente dti a 1’effet capacitif.
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FIGURE 1.10 Circuit R//C-R; a) diagramme de Nyquist et b) diagramme de bode

La méthode pour identifier la fréquence critique en fonction de I’angle de phase qu’on a
décrit précédemment n’est plus applicable. A f., 'équation déterminant 1’angle de phase pour
un semi-cercle avec un rayon de R/2 et en utilisant 1’équation (1.67) :

R
4) = arctan (M) (1.68)

La fréquence de créte du circuit correspond a I’angle de phase de —45° uniquement dans
le cas ot R; < Ret Ry < 100Q). Lorsque R; = 1 kQ), ¢ = —40°, la fréquence de créte f. est
la méme que pour le circuit R/ /C. Une autre méthode pour déterminer la fréquence critique
et d’analyser le modeéle de circuit est de tracer la partie réelle et imaginaire de I'impédance en
fonction de la fréquence comme le montre la figure 1.11. La partie réelle de I'impédance fournit
essentiellement les mémes informations que celles tirées de |Z| en fonction de la fréquence;
I'asymptote a haute fréquence révele la résistance en série Ry, tandis qu’en basse fréquence elle
correspond a la somme de la résistance R et R;. La partie imaginaire est indépendante de la
résistance Ry, ce qui nous permet d’identifier la fréquence caractéristique f. = 15.9 Hz (qui
correspond a la valeur créte de Zp,,). Plusieurs processus avec des constantes bien séparées

peuvent étre distingués par la présence de plusieurs pics (Z,).
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FIGURE 1.11 Circuit R//C+R;, partie réelle et imaginaire de I'impédance en fonction de la fréquence

Le résultat en tragant Zj,, (figure 1.11) en fonction de log( f) est une ligne droite avec une pente
constante dans une bande de fréquence Alog(f) supérieure a f.. La pente « est estimée a :

x = arctan (Ale%ghElf)) (1.69)

L'angle -45° correspond a un « = 1, qui indique que Zj,, est constituée d’un condensateur idéal
(figure 1.12).
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FIGURE 1.12 Zj,, et Zg, en fonction de la fréquence pour a) un circuit R/ /C+R; etb) Ry //C1+R//C

L'exemple du circuit Ry — R/ /C (figure 1.10) est trés important, car il est largement utilisé
comme premiére approximation de la modélisation de I'impédance d’un mécanisme de réac-
tion électrochimique simple. L'impédance d'une solution ionique peut étre représentée par un

élément purement résistif (Rs,;), tandis que le transfert de charges entre la solution et 1’électrode
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est représenté par une résistance Rcr. Le phénomene opérant a I'interface électrode/électrolyte,
sauf pour le transfert de charge, est représenté par une capacité Cpy.

1.6 Circuit équivalent et modélisation de I'impédance

1.6.1 Eléments du circuit

Les données d’impédance sont couramment analysées par ajustement a un modele équi-
valent de circuit électrique [24]. Dans la section précédente (1.5.1), plusieurs circuits électriques
simples contenant des combinaisons de résistances et des condensateurs idéaux ont été utili-
sés pour générer des données représentatives d’impédance. En réalité la situation est inversée,
d’abord I'impédance d"un systeme inconnu est mesurée. Ces tracés peuvent ensuite étre com-
parés a ceux des circuits équivalents, ce qui entraine une premiere sélection d"un circuit qui
produit le meilleur ajustement avec les données d’'impédance obtenues expérimentalement et
la meilleure explication physique du phénomene évalué. Cette approche est tres commode mais
il reste trés difficile d’interpréter le circuit équivalent.

Les circuits équivalents doivent étre sélectionnés sur la base d'une compréhension intui-
tive du systeme, tant qu’ils sont basés sur les propriétés chimiques et physiques du systéme
et ne contiennent pas d’éléments de circuits choisis arbitrairement. La condition du meilleur
ajustement entre le modele et les données expérimentales est toujours valable, mais produire
le meilleur ajustement ne signifie pas nécessairement que le modele de circuit équivalent dé-
veloppé a un sens physique. Il faut appliquer les connaissances sur les processus physiques,
comparer les modeles avec les données expérimentales et tenter de simplifier la représenta-
tion. La plupart des éléments du circuit dans le modele de circuit équivalent sont des éléments
électriques communs tels que des résistances, des condensateurs et des inductances. A titre
d’exemple, de nombreux modeles contiennent une résistance qui modélise la résistance de la
solution de Rg,,.

L'analyse de I'impédance électrochimique est une représentation d’'un phénomeéne com-
plexe combinant réaction chimique, des composants physiques et mécaniques avec une ap-
proche purement électrique. Les données d'impédance sont fréquemment accompagnées d'un
circuit équivalent constitué d’éléments de circuit reliés aux processus physiques. Dans de nom-
breux cas, des éléments de circuit idéaux tels que des résistances et des condensateurs peuvent
étre appliqués. Mais dans le cas pratique, I'introduction d’autres éléments tels que la constante
de phase (Constant Phase Element CPE) et I'impédance de diffusion de Warburg doivent étre
ajoutées [25]. Quand le signal d’excitation a une faible amplitude, des effets dépendants de
la fréquence apparaissent. Ils sont souvent modélisés par des éléments de circuit simples. Par
exemple, les condensateurs agissent souvent comme un élément de phase constante (CPE). Le
terme ”élément de phase constante” provient du fait que 1’angle de phase de la partie du circuit
représentée par un tel élément montre une dépendance fréquentielle. L'impédance d'un CPE
s’écrit :

1

QG (1.70)

Zcpe =
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Cette équation est équivalente a 'impédance d’un condensateur pur quand, Q = C et 'expo-
sant & = 1. Pour le cas « = 0, I'équation décrit une réponse d’impédance d'une résistance
idéale avec Q = 1/R. Le comportement du CPE peut étre déterminé a partir d’une pente
(10g(Z1m) = log(f)). Un cas particulier existe lorsque & = 0.5. Il décritl'impédance de Warburg
pour une diffusion homogene semi-infinie Ry / /jw telle que Ryy est la résistance de diffusion
et Q = 1/Ry.

1.6.1.1 Circuit R-C

Un circuit R — C ne permet pas le passage de courant en basse fréquence, la capacité pré-
sente une tres haute impédance Z = 1/jwC et rejette le courant en basse fréquence tandis
qu’en haute fréquence, la résistance R limite le passage du courant (I = V/R). La constante de
temps pour le circuit est égale a T = RC. Le diagramme de Nyquist du circuit est représenté
par une ligne droite verticale ot la partie imaginaire de I'impédance tend vers I'infini en basse
fréquence. Alors que le diagramme de Bode en haute fréquence révele la partie résistive R et
la phase correspondante d’angle 0° quand f < f. = 1/(27tRC). L'impédance totale augmente
proportionnellement a la diminution de la fréquence avec un angle de phase de -90°.
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FIGURE 1.13 Circuit R-C, a) diagramme de Nyquist et b) diagramme de Bode

En basses fréquences une interface entiérement capacitive émerge ot seule la charge
double couche représentée par le condensateur C est présente. L'impédance totale du circuit

et de ses composantes réelle et imaginaire peut étre exprimées de la fagon suivante :

ZRe(w) =R (1.71)

Zim(w) = —— (1.72)



1.6. Circuit équivalent et modélisation de I'impédance 28

Z=,/R2+ (wij)z (1.73)

1
P = arctan(—ﬁ) (1.74)

1.6.1.2 CircuitR//C

Un circuit R/ /C est caractérisé par une transition du courant qui circule entiérement a
travers le condensateur en haute fréquence, tel que I'impédance du circuit est Zc = 1/jwC et
I’angle de phase est de -9o° par rapport aux basses fréquences ot le courant circule uniquement
a travers la résistance R finie et1’angle de phase est de 0°. En haute fréquence, la résistance rejette
le courant, alors que I'impédance capacitive est trés faible et permet le passage du courant.
Quand w tend vers zéro, I'impédance capacitive Zc = 1/jwC devient tres grande et rejette le
flux du courant qui passe entierement a travers la résistance. La constante de temps du circuit
est égale & T = RC, avec un angle de phase de transition de -9o° a o° et la fréquence critique
fo =1/(2V/RC)). Le diagramme de Nyquist du circuit (figure 1.14.a) est représenté par un arc
qui croise I'axe des abscisses en basse fréquence, indiquant la valeur limite de la Zg, = R. Le
diagramme de Bode (figure 1.14.b) indique qu’en basse fréquences on a un effet résistif R et
I’angle de phase correspondant de 0°, -9o° en haute fréquences.
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FIGURE 1.14 Circuit R//C, a) diagramme de Nyquist et b) diagramme de bode

L'impédance totale ainsi que la partie imaginaire et réelle sont décrites en utilisant 1"équation
(1.66) :

R wR%C
Zre(w) = W, Zim(w) = _1‘1‘(6071{(:)2 (1.75)
|Z| = R , ¢ = arctan(—wRC) (1.76)

1+ (wRC)?
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En basse fréquence Zg, tend vers R tandis qu’en haute fréquence elle tend vers o. En ce qui
concerne la partie imaginaire de I'impédance Zy,,, elle tend vers zéro en basse fréquence alors
qu’en haute fréquence elle tend vers —1/wC. Ce modeéle de circuit est un modele de base pour
de nombreux matériaux diélectriques [26]. Il permet aussi de représenter les processus électro-
chimiques de la double couche o1 I'impédance de la réaction de transfert de charge est repré-

sentée par Rt et la double couche par la capacité Cpy.

1.6.1.3 Modele de circuit de Randles Rg,; — Cpr//Rcr

Le modeéle de circuit de Randles (figure 1.15) est 1'un des modeéles les plus utilisés pour les
solutions ioniques (électrolytes) [27]. Il comprend une résistance Rg,; qui est la résistance de
solution, et une mise en parallele d'un condensateur Cpy avec une résistance Rcr. Le modeéle
de circuit Randles est similaire au circuit R/ /C. La constante de temps pour le circuit est égale
a T = RerCpr, Zim atteignant la valeur maximale & une fréquence critique f. = 1/(2RcrCpy).
Le modele cellulaire Randles simplifié est a la base d’autres modeles plus complexes. Le dia-
gramme de Nyquist pour ce type de circuit est aussi un demi-cercle (figure 1.15.a). Rg, peut
étre directement lue a partir de I'axe de Zg, quand Z,, tend vers o. La valeur lue sur I'axe des
réels en basse fréquence quand Zj,, = 0 est la somme de Rg,; et Rcr. Le diametre du demi-
cercle est égal a la résistance de transfert de charge Rcr. Le diagramme de Bode montre que
la résistance de solution Rg,; apparait en haute fréquence tandis que la R¢cr peut étre obtenue
en basse fréquence. L'angle de phase est résistif en haute fréquence (¢ = 0) et devient négatif
quand l'impédance devient capacitive et completement résistive en basse fréquence. L'impé-

dance totale ainsi que les parties réelle et imaginaire s’écrivent comme suit :

. R . wRer’C
Z*(w) = Rspr + -] o (1.77)
1+ (wRerCpr) 1+ (wRcrCpr)
R wRcr?C
Zre(w) = Ry + c1 m(w) = €L (1.78)

7 Z -
1+ (wRCTCDL)2 1+ <C¢]RCTCDL)2

1.6.1.4 Modéle de Debye de la relaxation diélectrique Ry — C1//C

Le modele de circuit de Debye représente le diélectrique par une capacité C, en paralléle
avec la mise en série de Ry et C;. Ce modele de circuit est capacitif en haute fréquence (Cy), ré-
sistif dans un intervalle (f..r < f < f.ngr) et capacitif en basse fréquence (C;). La constante de
temps est égale a R1Cy, et Zj,, atteint une valeur maximale a la fréquence f.c, = 1/(2mR1Cy).
Celle-ci peut étre déterminée a partir du diagramme de Bode, exactement a l'intersection avec
I’angle de phase a -45°. Le diagramme de Nyquist pour un circuit Debye est souvent un demi-
cercle (figure 1.16). La résistance R; est déterminée a partir du diametre de 1’axe. On peut
utiliser aussi le diagramme de Bode pour déterminer la résistance R;. Cependant, le module
de I'impédance est plus utile pour I'analyse de la structure du circuit. Le pic dans le module
|Zim| = 27t feoZre correspond a la valeur a f.. Les valeurs capacitives de C; et C; peuvent étre
évaluées a partir du segment horizontal du module en haute et basse fréquence. L'impédance
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FIGURE 1.15 Circuit Rg,-Rer//Cpy, a) diagramme de Nyquist, b) diagramme de Bode et ¢) Z,, et ¢
en fonction de la fréquence

totale du circuit équivalent s’écrit de la maniére suivante :

—_ w?RCy? iy W Ri*’C*C 4+ w(Ci + Gy) (179)
(W?R1C1C2) + w2(Cy + C2)* 7~ (w2R1C1C2)* + w?(Cy + Co)?

Le modeéle de circuit de Debye contient également une autre constante de temps 7, = R;C;

représentant la transition entre la conduction résistive et capacitive dans la branche Ry — C; avec

fec, la fréquence de relaxation critique correspondante. Cette fréquence critique correspond

a la fréquence ou le facteur de perte ¢ est au maximum (équation (1.80)), ou a la deuxiéme
intersection de la courbe d’angle de phase avec la ligne de -45°.

Pratiquement, la transition de Debye se produit dans les diélectriques avec la capacité C; ot

la conduction se fait par le biais de particules dipolaires avec une capacité caractéristique C; et

une résistance R;. Ces particules deviennent polarisées dans un champ électrique généré a des
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FIGURE 1.16 Modgele de Debye de la relaxation diélectrique R; — C;//Cy, a) diagramme de Nyquist,
b) diagramme de Bode, ¢) Zj,, et ¢ en fonction de f (Hz) et d) |Zg, | et |Z;| en fonction de la fréquence

fréquences en dessous de la fréquence de relaxation critique du circuit 7. Le circuit de Debye a
été décrit dans la littérature en utilisant la notation de permittivité complexe. Cette derniére, sert
d’expression pour un systeme de “relaxation diélectrique unique”, o1 la transition s’effectue de
la permittivité a haute fréquence eyr a la permittivité en basse fréquence egr. D’apres la figure
1.16, la réponse est completement capacitive en haute et basse fréquence, ce qui fait que " = ¢

etegr = egr — Ae.
% ’ AE/

€ = &y + m (1.80)
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1.6.2 Identification de 'intervalle de fréquence pour les mesures de
conductivité et de permittivité

Une des difficultés des mesures d'impédance est 'identification des plages de fréquences
pour l'évaluation des parametres caractéristiques d'un échantillon, tels que la résistance ou
la capacité de solution. Ces parametres peuvent étre évalués respectivement en mesurant le
courant a l'intérieur de la cellule de géométrie connue, en particulier en présence de répartitions
uniformes du champ électrique.

Pour des mesures précises de la conductivité des milieux, il est nécessaire de prendre en
considération que la valeur de résistance mesurée d’un échantillon a une fréquence arbitrai-
rement choisie peut ne pas représenter correctement la résistance réelle. La résistance totale
mesurée peut contenir des contributions provenant de la polarisation des électrodes, des im-
pédances faradiques, des cables de connexion et d’autres perturbations. Pour effectuer des me-
sures précises des propriétés résistives d"un matériau ou d’un électrolyte, il est indispensable de
connaitre la gamme de fréquences de mesure ot1l'interférence capacitive de la double couche (et
d’autres effets adsorption / désorption) se manifeste. La fréquence de mesure doit étre choi-
sie dans la région de fréquences ot le spectre d'impédance est dominé par la résistance de
I’échantillon. La résistance de 1’échantillon domine la fréquence de coupure inférieure f rr. A
des fréquences plus basses, la capacitance de double couche et les autres processus améneront
I'impédance a diminuer avec une fréquence croissante. Cela continuera jusqu’a ce que I'impé-
dance du condensateur Cpy, devienne inférieure a I'impédance représentant la résistance de la

fréquence, qui se produit dans la condition suivante :

1

—_— .8
ok > SRsuCor o5

Pour des systémes avec une résistance d’interface Ryt (double couche) inférieure a la résistance

de la solution 1’équation (1.81) devient :

1

feLr > 27Rn1CoL (1.82)

La limite haute fréquence f.nr est définie comme la fréquence ot I'impédance de la cellule

devient inférieure a la résistance de solution. f. yr peut étre déterminée comme suit :

1 o
27mRgyCso1  27T€0E

feHE = (1.83)

A des fréquences intermédiaires (f.rr < f < f.ur), l'impédance résistive domine le circuit et
la conductivité de la solution peut étre calculée (section 1.3.3) :

d
Zfr<f<fonr = Root = —% (1.84)

Avec d la distance entre deux électrodes, A la surface de I'électrodes. Quand f = f. gr I'impé-

dance du circuit a un comportement capacitif, et la permittivité de la solution peut étre déter-
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minée dans ce cas comme suit :

5 11 d
f2ferr ™ 2 fCoy  27fege A

(1.85)

Pour des solutions avec des résistances tres grandes, la plage de fréquence appropriée pour
déterminer Rg,; etla conductivité o se déplace vers des fréquences plus basses. A des fréquences
élevées, la résistance de la solution rejette le passage du courant et devient capacitive. Quand
ferr < f < feur, la conductivité est égale a 1/ Rg,;, lorsque f < f. rr,l'impédance de la double
couche est plus dominante (par rapport au terme de l'impédance totale) et la conductivité es-
timée diminue tandis que 'impédance augmente. La capacitance de double couche peut étre
utilisée pour estimer la permittivité de la solution : & = C%gm, avec dpy, I’épaisseur de la double
couche.

La représentation appropriée des données et la sélection du modele sont essentielles pour
une estimation correcte des parametres dépendant de la géométrie (de la cellule de mesure).
La permittivité et la conductivité ne peuvent pas étre mesurées a une fréquence fixe (prédé-
terminée arbitrairement) sans connaissance préalable du systeme et de la sélection correcte du
modeéle de circuit équivalent. La figure 1.17 montre un exemple de distribution de fréquences

pour des plages de mesures d"un systeme.
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FIGURE 1.17 Bande de fréquence pour une mesure dimpédance incluant les effets d’interface

électrode-électrolyte, la résistance solution et la capacité de solution

1.7 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté des concepts de base permettant de comprendre les
propriétés électriques des électrolytes et diélectriques. Nous avons ainsi rappelé la notion d'im-
pédance électrique, présenté le phénomeéne de polarisation et de relaxation diélectrique et des
modeéles permettant de décrire le comportement électrique de matériaux ou d’électrolyte. Ces
modeles ont souvent été utilisés pour effectuer une détection d’ADN, analyser le comportement

électrique d’un échantillon biologique, etc...
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Les différents modeles de circuit équivalent présentés dans la section spectroscopie d'im-
pédance ont été souvent utilisés pour extraire des parametres tels que la résistance ou la capacité
de solution. Cependant, ces derniers restent des modeles trés approximatifs pour des struc-
tures complexes tels que les capteurs a électrodes interdigitées. L'extraction des parameétres de
conductivité et de permittivité a partir des courbes (Diagramme de Nyquist ou de Bode) peut
approcher grossierement les valeurs réelles. La compréhension de différentes problématiques
de mesure qui sont d’origine physique a été abordée dans cette partie comme premiére étape
nécessaire au développement d’un biocapteur. Comme notre objectif est d’effectuer une dé-
tection de séquence d’ADN par spéctroscopie d'impédance, le chapitre suivant sera dédié aux
différentes méthodes de détection d’ADN.
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Chapitre 2

Les biocapteurs d’ADN

2.1 Introduction

Les biocapteurs sont des dispositifs capables de détecter la présence d'un organisme de
nature biologique (cellule, virus, ADN, etc.). IIs sont communément utilisés dans divers do-
maines tels que la santé, I’agroalimentaire, la protection de I'environnement. Ils sont compo-
sés de deux parties : le récepteur, qui est la partie biologique et le transducteur qui convertit
le signal biologique en un signal électrique. Chaque type de biorécepteur est détecté de diffé-
rentes maniéres : électriquement, magnétiquement et optiquement. Dans le cas d"une détection
d’ADN qui fait 'objet de cette étude, plusieurs méthodes de détection existent : fonctionnali-
sation de surface, utilisation de marqueurs fluorescent, détection par amplification en utilisant
des nanoparticules d’or attachées aux séquences d’ADN. Elles permettent de détecter des phé-
nomenes biologiques régissant la séquence ADN (liaison covalente, hybridation, dénaturation,
etc.). Lobjectif de la premiere partie de ce chapitre est d’introduire la notion de biocapteur : les
différents types de transducteur et de biorécepteur. La deuxiéme section se focalisera sur les
biocapteurs a ADN (types de transducteur) et la derniere partie sera dédiée aux biocapteurs

d’impédance.

2.2 Les biocapteurs

Le terme « biocapteur » désigne un capteur biologique qui est un dispositif constitué d'un
transducteur et d"un élément biologique. Cet élément peut étre une enzyme, un anticorps ou
un acide nucléique. L'élément biologique interagit avec ’analyte et la réponse biologique est
convertie en un signal électrique par le transducteur. Chaque biocapteur a une composante
biologique qui fait office d’élément sensible et un composant électronique qui détecte et trans-
met le signal. En d’autres termes, le milieu biologique est immobilisé et un contact est réalisé
entre celui-ci et le transducteur. Le transducteur convertit ensuite les modifications liées au

milieu en signaux électriques, qui peuvent étre amplifiées et mesurées.
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2.2.1 Biorécepteurs

Le biorécepteur est I'élément principal dans les biocapteurs. C’est la partie qui interagit
directement avec 'analyte. Il assure la sélectivité et la spécificité du biocapteur. En principe,
tout élément biologique peut étre utilisé. Les biorécepteurs sont classés en deux catégories se-
lon l'interaction vis-a-vis des analytes. Dans la premiere catégorie, aucune réaction chimique
n’est présente ce qui signifie qu’il n'y a pas de destruction de 1'élément biologique. Dans la
deuxiéme catégorie, les composés cibles sont transformés par une réaction catalysée souvent

par une enzyme.

2.2.1.1 Les récepteurs membranaires

Les organismes vivants regoivent différentes informations nécessaires a leurs activités de
signalisation extracellulaires. Afin de transmettre les bons signaux, la détection des molécules
(hormones, neurotransmetteur, molécule odorante, facteur de croissance, etc.) doit étre particu-
lierement spécifique. Ceci est assuré par les récepteurs membranaires qui constituent l'interface
entre un stimulus extracellulaire et la prolongation des signaux dans le cytosol (cytoplasme),
constituant I'interface qui sépare le milieu intracellulaire du milieu extracellulaire. Dans le tra-
vail de Genki Yoshikawa [28], un capteur cantilever nanomécanique a été développé en utili-
sant comme méthode de détection le stress superficiel induit par ’analyte. Dans ce capteur de
contrainte de surface de type membrane A (MSS) qui est basé sur la lecture piézorésistive in-
tégrée dans la puce du capteur (figure 2.1). L'évaluation d’un prototype de MSS démontre une
sensibilité élevée qui est comparable a celle des méthodes optiques et un facteur supérieur a 20

fois de celui obtenu avec un cantilever piézorésistif standard.
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FIGURE 2.1 Cantilever nanomécanique (figure reproduite a partir de [28])
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2.2.1.2 Les anticorps

Les anticorps ont comme objectif principal d’identifier et de neutraliser les corps étrangers
(virus, bactéries). Ce sont des protéines localisées essentiellement dans le sang, le liquide mus-
culaire, etc. L'identification des corps intrus s’effectue dans la partie antigene comme le montre
la figure 2.2. Les réactions anticorps-antigéne sont spécifiques. Pour aboutir a une fixation, I’an-
tigene doit correspondre exactement au site de fixation. Cette réaction met en jeu des liaisons
non covalentes (liaison hydrogene, interaction de nature électrostatique). Les anticorps sont
généralement immobilisés chimiquement a la surface du transducteur. Ce type de capteur est
appelé aussi immunocapteur. Ces derniers ont été appliqués pour la détection de pathogenes
tels que le virus HiN1 de la grippe, la grippe aviaire (H5N1) [29] ou le virus Ebola [30, 31].
Un des inconvénients des immunocapteurs est la liaison antigéne-anticorps qui est de nature

irréversible ce qui détruit les échantillons.
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FIGURE 2.2 Schéma d’un immunocapteurs FET (figure reproduite a partir de [32])

2.2.1.3 I’ADN

L'utilisation de I’ADN (Acide DésoxyriboNucléique) comme biorécepteur a permis de
grands progres dans la génomique. La biodétection est réalisée lorsque la séquence de base
(séquence connue) est reliée a la séquence complémentaire appelée aussi sonde qui est mar-
quée via un composé optiquement, magnétiquement ou électriquement détectable. Les acides
nucléiques sont facilement synthétisables, réutilisables, spécifiques et permettent de mesurer la
présence d’une séquence particuliere. Plusieurs recherches ont été effectuées pour réaliser des
biocapteurs avec une couche sensible d’ADN [33-35] en immobilisant un ou deux brins d’acide
nucléique sur la surface du transducteur. Des biocapteurs utilisant un simple brin d’ADN ont

été développés pour la détection de cancers [36] , de pathogenes bactériens [37-39].
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Shibiao Dong et al [40] ont développer un biocapteur électrochimique a base de nano-
structures tétraédriques a ADN pour détecter le virus de la grippe aviaire A (HyNo) (figure
2.3) en reconnaissant un fragment de la séquence du gene de I'’hémagglutinine. Les résultats
obtenus ont montrés que ce biocapteur électrochimique pourrait reconnaitre spécifiquement le
fragment d’ADN cible du virus de la grippe A (H7Ng) provenant d’autres types de virus de la
grippe, tels que les virus de la grippe A (H1N1) et (H3N2), et méme de la non-correspondance
a base unique d’oligonucléotides.

Avidin-HRP 0

Target sequences

T 9 ‘i-i' TMB(RED) s f—————
x < < -1000
S ' 2 -1500
5,%? - E 2000 /r—”—
=9 $ ) — > 2 2500
[ 4 N 5 -3000
d \ ) J AOOOOC000 S 500
¢ 00T 30 &0 B0 100
s
H7NO9 virus Bio-ssDNA TME(OX) Time(sec)
2H*
HpOp+2H" __y 2H70
~_ .
Sample DNA tetrahedral probe Signal response

FIGURE 2.3 Biocapteur a ADN électrochimique basé sur une sonde de nanostructure tétraédrique pour

la détection du virus de la grippe aviaire A (H7No) (figure reproduite & partir de [40])

2.2.1.4 Tissus

Certains tissus animaux ou végétaux ont été utilisés comme éléments essentiels a la recon-
naissance biologique. Ce type de bioélément contrairement aux enzymes ne nécessite pas d’ex-
traction ni de purification ce qui réduit le cotit du capteur. Ces biocapteurs sont de nouvelles
structures utilisant des cellules vivantes comme biorécepteur pour déterminer le changement
physiologique lorsqu’on applique un stimulus externe ou interne. La biodétection se fait par
un tissu biologique qui peut étre soit une cellule entiére, un micro-organisme ou un composant
cellulaire qui peut interagir avec certaines espéces (bactéries, enzymes,...etc.). Lionophorese
inverse est ’application d"un courant électrique a travers la peau pour extraire une substance a
I'intérieur, sous la peau ou a la surface [41]. La figure 2.4 illustre 1'utilisation de 1'ionophorese
pour une détection de glucose. Les cercles avec un «G» représentent le glucose qui s’accumule
dans le flux de solvant et qui est transporté dans la chambre a gel pour étre analysé par un
capteur intégré.
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FIGURE 2.4 Principe de I'iontophorese inverse pour la détection de glucose (figure reproduite a partir
de [41])

2.2.1.5 Cellules

Au cours des derniéres années, un grand nombre de dispositifs microfluidiques a été dé-
veloppé pour la caractérisation, la détection, la manipulation et la séparation des particules
biologiques a 1’aide de méthodes électriques [42—44], optiques [45,46] , magnétiques [47] et ul-
trasonores [48]. Tao Sun et David Holmes [49] ont développé une nouvelle technique de spec-
troscopie d'impédance pour une analyse biologique unique des particules & grande vitesse.
Un cytometre microfluidique (figure 2.5) est utilisé pour mesurer I'impédance des particules

de latex de taille micrométrique a haute vitesse sur une gamme de fréquences (1 kHz — 500

kHz) [50].
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FIGURE 2.5 a) diagramme montrant le cytomeétre d’impédance avec deux paires d’électrodes paral-

leles sur le haut et le bas d’un canal microfluidique, b) diagramme montrant la disposition de la puce

microfluidique utilisée pour la mesure de I'impédance (figure reproduite a partir de [49])
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2.2.1.6 Enzymes

Les biorécepteurs enzymatiques sont couramment utilisés et ont été les premiéres mo-
lécules de reconnaissance intégrées dans les biocapteurs. De nombreuses recherches portent
sur la conception de biocapteurs offrant le suivi d"une activité enzymatique [51-54]. Les bio-
récepteurs enzymatiques utilisent des enzymes (molécules indispensables aux réactions méta-
boliques) comme systéme de reconnaissance biologique lié a un appareillage électrochimique
capable de répondre a des protons, gaz, ou électrons générés durant un cycle catalytique (im-
pliquant le role d"un catalyseur en biochimie). Ces biorécepteurs sont choisis en fonction de
leur capacité de liaison et de l’activité catalytique. La détection est amplifiée par une réaction
catalysée par des biocatalyseurs (macromolécules). L'activité catalytique des enzymes est consi-
dérée comme ayant un des plus faibles seuils de détection. Ce type de biorécepteur est souvent

employé pour la quantification des pesticides ou antibiotiques (figure 2.6) [55].
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FIGURE 2.6 Biocapteur basé sur un FET pour la détection d’enzyme et de pesticide (figure reproduite

a partir de [55])

2.2.2 Transducteurs

Le transducteur joue un réle important dans le processus de détection de signal. Le trans-
ducteur est le dispositif qui convertit un signal de bioreconnaissance en un signal utile. Les si-
gnaux détectables peuvent étre électrochimiques (potentiométrie [51], conductimétrie [52], im-
pédimétrie [53] , ampérométrie [54], voltampérométrie [56], optique [57] (colorimétrie, fluores-
cence, luminescence, interférométrie), calorimétrique [58] (thermistance), piézoélectrique [59]).
Bien que de nouveaux types de transducteur soient constamment développés pour étre utili-
sés dans des biocapteurs, les transducteurs électrochimiques [60] sont largement utilisés dans
les dispositifs médicaux, car ils sont portables, simples, faciles a utiliser, rentables et dans la
plupart des cas jetables. Les biocapteurs peuvent étre classés par méthode de détection :

e détection optique
e détection électrochimique

e détection mécanique
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2.2.2.1 Transducteur électrochimique

Le fonctionnement d"un biocapteur électrochimique repose sur I'immobilisation d’un ana-
lyte sur une électrode qui donne une réponse biochimique. Cette derniere est transformée en
un signal électrique quantifiable et amplifiable. Les biocapteurs électrochimiques ont des avan-
tages comme leur simplicité, leur faible cotit et leur rapidité de réponse. Les biocapteurs électro-
chimiques peuvent étre ampérométrique, potentiométrique, conductimétrique ou voltampéro-
métrique, impédancemétrique. Ces techniques nécessitent : une électrode de référence, une
électrode de travail généralement fabriquée en platine, Or ou en carbone (matériaux chimique-
ment stables et conducteurs), une électrode auxiliaire ou contre électrode en platine qui a pour
objectif d’éviter que le courant passe par 1’électrode de référence (ce qui modifie le potentiel).

e Transducteurs Ampérométriques : Les biocapteurs ampérométriques sont basés sur
les mesures de variation de l'intensité du courant traversant une cellule électrochi-
mique a potentiel constant. Ils sont constitués d'une électrode de référence et d’une
électrode de travail. Les variations de courant sont mesurées grace a des courbes d’éta-
lonnage dépendant de 'oxydoréduction d’espéces électroactives qui se manifestent a
I'électrode de travail. Ceci rend ce type de transducteur tres sensible a la linéarité du
courant qui dépend de la concentration de l’analyte. Ce type de biocapteur est tres
rapide, plus sensible et précis que les biocapteurs potentiométriques. Il est indispen-
sable d’attendre que 1'équilibre thermodynamique soit atteint afin que la réponse soit
linéaire en fonction de la concentration. Cependant, la contribution de plusieurs es-
peces chimiques peut compromettre les mesures. Cette absence de spécificité peut étre
compensée par une préparation de 1’échantillon et la compensation des signaux para-
sites.

e Transducteur potentiométrique : Les transducteurs les plus utilisés sont les transduc-
teurs a électrodes de verre pour mesurer le pH, les électrodes sensibles aux cations et
anions et les électrodes a gaz. Les biocapteurs potentiométriques ont comme fonction
principale la mesure du potentiel entre ’électrode de travail et I’électrode de référence.
Grace a la détermination des potentiels des électrodes, on peut directement mesurer la
concentration de ’analyte a doser.

e Transducteur impédancemétrique : L'une des premiéres publications en spectroscopie
d’impédance électrochimique remonte a 1976 [61]. En appliquant une petite variation
de potentiel sinusoidale (U), on peut mesurer le courant I. En variant la fréquence d’ex-
citation du potentiel appliqué, on peut calculer I'impédance complexe électrochimique,
Z (w). La spectroscopie électrochimique (EIS) (voir section 1.5) est une technique qui
permet 1'étude des propriétés électriques a l'interface électrode/électrolyte [62]. Elle
est tout a fait différente des autres méthodes, car elle permet d’avoir un potentiel si-
nusoidal de faible amplitude et permet aussi ’analyse du courant en fonction de la
fréquence. Différents processus peuvent étre distingués en fonction de la fréquence ap-
pliquée : a haute fréquence on observe les transferts d’électrons et a basse fréquence on
observe les transferts de masses.
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2.2.2.2 Transducteur optique

Les transducteurs optiques ont une grande importance dans le suivi des phénomeénes bio-
chimiques. Ils présentent I’avantage de pouvoir sonder les surfaces de maniere non destructive.
Grace aux avancées technologiques récentes, ils ont aussi une bonne aptitude a la miniaturisa-
tion et a la télédétection de multi-analyte, ce qui permet d’offrir une large gamme de parameétres

a mesurer et a analyser.
Résonnance plasmonique de surface (Surface Palsmon Resonance - SPR) :

Ce phénomene optique repose sur la réflexion de 'onde incidente en induisant la généra-
tion de plasmons de surface sous une forme de champ évanescent [63,64]. Ce type de biocapteur
est sensible aux changements d’indice de réfraction qui peut se produire a la surface du cap-
teur. Cette méthode ne nécessite aucun marquage et permet un suivi en temps réel. La figure
2.7 décrit le principe de fonctionnement d"un biocapteur SPR [65].
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FIGURE 2.7 Principe de fonctionnement d’un biocapteur SPR : a) géométrie Kretschmann de la mé-
thode ATR (Attenuated Total Reflection), b) spectre de lumiére réfléchie avant et apres le changement
d’indice de réfraction, c) analytes liés a la surface du capteur SPR et d) modifications de l'indice de

réfraction causées par les interactions moléculaires dans le milieu (figure reproduite a partir de [65])

Biocapteurs a ondes évanescentes :

Les biocapteurs utilisant les techniques optiques évanescentes sont issus de la technologie
des guides d’onde [66], ce type de biocapteur s’est particuliérement développé dans les années
1980. Il permet de mesurer le rendement des réactions chimiques [67] et la détection des gaz
[68]. Contrairement a la SPR, le champ évanescent ne provient pas d"une surface de plasmon,

mais de la lumiere se propageant dans un guide d’onde optique (figure 2.8) [69].
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FIGURE 2.8 Principe de fonctionnement d'un biocapteur a ondes évanescentes (figure reproduite a
partir de [69])

2.2.2.3 Transducteur mécanique

Biocapteur a onde acoustique de surface :

Les capteurs a onde acoustique de surface (SAW) sont utilisés depuis des années pour
mesurer la température, la pression, la viscosité, 1’accélération, la concentration et les entités
chimiques/biologiques. IlIs sont également utilisés pour effectuer du traitement du signal et
sont sensibles a leur environnement [70]. Ce type de capteur est constitué d"un substrat piézo-
électrique comme le quartz, le niobate de lithium LiNbO3, d’électrodes interdigitées (IDT) et
d’une couche sensible (figure 2.9 ). Les dispositifs piézoélectriques détectent des changements
a la surface du capteur du fait de la perturbation de I'onde [70], celle-ci se propageant a la sur-
face du cristal. La vitesse de 1'onde change en fonction de la viscosité qui dépend des réactions
de liaison sur la surface du capteur. La plage de fonctionnement du dispositif SAW dépend
de la vitesse acoustique du substrat et de la longueur d’onde (IDT). Elle se situe généralement
dans une gamme allant du MHz au GHz. Des capteurs SAW recouverts de matériaux orga-
niques et/ou inorganiques peuvent étre utilisés pour analyser 1’absorption a la surface d'un
dispositif [71].
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FIGURE 2.9 Représentation d’un immunocapteur SAW (reproduite a partir de [72]). Les fleches situées

en haut indiquent I'écoulement de 1’échantillon liquide dans lequel le capteur est immergé

2.3 Les biocapteurs a ADN

2.3.1 Structure d’ADN

L’ADN est un biopolymere constitué de motifs récurrents appelés nucléotides. La chaine
d’ADN est de 2.6 nanometres de large et un nucléotide a une longueur de 0.33 nm. CADN
n’existe pas comme une seule molécule, mais plutét comme une paire étroitement associée de
molécules. Les deux longs brins s’entrelacent sous la forme d’une double hélice. Les chaines
nucléotidiques contiennent a la fois le segment du squelette de la molécule et une base qui in-
teragit avec I’autre brin d’/ADN dans I’hélice. En général, une base liée a un sucre est appelée
nucléoside. Une base liée a un sucre et un ou plusieurs groupes phosphate est appelée nucléo-
tide. Les quatre bases trouvées dans '’ADN sont I’adénine (A), la cytosine (C), la guanine (G) et
la thymine (T) (figure 2.10). Ces quatre bases sont attachées au sucre / phosphate pour former

un nucléotide complet.
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FIGURE 2.10 Schéma de la structure d’ADN (figure reproduite selon la définition de Watson et al [73])

2.3.2 Conductivité d’ADN

Le sujet de la conductivité de ’ADN a toujours été trés discuté, mais les récentes recherches
démontrent que les porteurs de charge peuvent traverser le long de I’ADN sur des distances
d’au moins quelques nanomeétres. Les structures ADN comprennent des déformations, des
courbures, des renflements et des distorsions le long de la molécule, ainsi que le caractere po-
lyélectrolyte de la double hélice, ce qui peut conduire a I’écoulement des contre-ions chargés
positivement. Cette variabilité conduit aux différents résultats observés dans les expériences
d’ADN-transfert d’électrons. Les premieres mesures électriques directes sur de petits faisceaux
d’ADN ont été réalisées en 1999 par H.-W. Fink et C. Schonenberger [74]. Ils ont mis au point
un microscope électronique a faible consommation d’énergie qui permet de visualiser des fais-
ceaux d’ADN minces et libres, étirés a travers un trou dans une membrane (figure 2.11 [74]).
IIs ont pu mesurer la conductivité en touchant les faisceaux d’ADN avec une pointe métallique
supplémentaire. Des faisceaux d’ADN d’'une longueur de pres de 1 um semblaient se comporter
comme un conducteur ohmique.
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FIGURE 2.11 Low energy electron point source microscopy (LEEPS) utilisée pour étudier la conducti-
vité d’ADN par H.-W. Fink et C. Schonenberger [74]

La conductivité de 'ADN a été mesurée avec une valeur de résistance d’environ 1.4 MQ)
[74]. Ceci est pertinent, car 'ADN est considéré comme un isolant, un semi-conducteur avec
un grand intervalle d’énergie entre les bandes de valence et de conduction. Il n’est pas encore
clair si les résultats opposés dans la recherche sont dus a des perturbations lors des mesures,
ou s’ils refletent la grande gamme de propriétés de ’ADN. Les différences proviennent des
séquences de base ou de la longueur de ’ADN, ou de la solution tampon dans laquelle '"ADN
est contenu. D’autres facteurs incluent I’environnement ambiant (que les expériences soient
conduites dans le liquide, I’air ou le vide), la forme structurelle de 'ADN et I'interface électrode-
molécule. Le comportement fondamental de ’ADN ne peut étre compris sans tenir compte
de cette atmosphere de contre-réaction. Les contre-ions fournissent une électroneutralité au
systéme et réduisent la répulsion électrostatique entre les phosphates anioniques de '’ADN via
des structures de contact dépendantes ou séquencées. Les molécules d’eau ont pour objectif

d’isoler les charges et jouent également un role structurel dans la stabilité de la double hélice.

2.4 Détection d’ADN

2.4.1 Intercalation

L’ADN monocaténaire (ssDNA) a été immobilisé sur des électrodes d’or (figure 2.12) avec
du 6-mecarpto-hexanol pour contrdler la densité de surface de la sonde ADNCc et a été hybridé
avec de ’ADN complémentaire [75]. La liaison de I'intercalateur de Fc (ferrocenyl) a 'ADNdb a
été mesurée par voltampérométrie. Ce biocapteur a été optimisé pour permettre la détection de
séquences incompatibles de paires de bases simples, capables de détecter un ADNCc cible de 10
PM avec une plage dynamique de 10 pM a 100 nM. ADN extrait des eaux usées a été analysé
par une réaction quantitative en chaine par polymerase ciblant '’ADN mitochondrial humain
spécifique (ADNmt).



2.4. Détection d’ADN 47

DNA
ssDN PCR products dsDNA

from wastewater

Electrode >
+

A Ferrocenyl
intercalator

i

Intercalator as
> «—

redox marker

Current (uA)

E(V)

FIGURE 2.12 Principe de détection d’ADN en utilisant des Intercalateurs (figure reproduite a partir
de [75])

2.4.2 Nano-particules d’or

Moreno-Hagelsieb et al [76] ont utilisé des micro-électrodes d’aluminium interdigitées afin
de détecter 'ADN cible en utilisant la liaison d’oligonucléotides fonctionnalisés avec des nano-
particules d’or (figure 2.13), ce qui conduit a des changements de conductivité associés a des

liaisons cible-sonde.
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FIGURE 2.13 Détection d’ADN en utilisant des nanoparticules d’or (figure reproduite a partir de [76])

2.4.3 Détection électrique d’ADN

2.4.3.1 Conducteur polymere et nanotube de carbone

Les nanotubes de carbone sont devenus des matériaux fonctionnels prometteurs pour le
développement de biocapteur électrochimique avec de nouvelles caractéristiques qui pour-
raient favoriser le transfert d’électrons avec différentes biomolécules redox actives. Jessica E.
Weber et al [77] ont pu détecter la Salmonella enterica serovar Typhimurium en utilisant des
nanotubes de carbone a paroi unique chimiquement modifiés (SWNT) avec de 'ADN mono-
caténaire (ssDNA) sur une électrode de carbone (figure 2.14). Lhybridation avec '’ADN com-
plémentaire a montré un changement dans les mesures d’impédance en raison d’un transfert
de charge plus élevé dans I’ADNsb. Le biocapteur développé a révélé une excellente spécificité
pour le brin d’ADN ciblé approprié.
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FIGURE 2.14 Détection par conducteur polymeére et nanotube de carbone (figure reproduite a partir
de [77])

2.4.3.2 Mesure d’'impédance

La spectroscopie d'impédance électrochimique est effectuée en présence d’une sonde re-
dox tandis qu'une spectroscopie d’'impédance non-faradique est réalisée en 1’absence d"une
sonde redox. La combinaison d"une spectroscopie d’impédance (non-faradique) avec des ré-
seaux de micro-électrodes interdigitées [78,79] offre un capteur biologique sensible et capable
de détecter les oligonucléotides d’ADN [80] (figure 2.15). L'utilisation d"une spectroscopie d"im-
pédance d’ADN non-faradique présente des avantages, car des analytes sans étiquette peuvent
étre détectés dans des solutions aqueuses qui correspondent aux conditions natives de ’ADN.
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FIGURE 2.15 Détection par liaison d’affinité en utilisant un capteur a électrodes interdigitées (figure

reproduite a partir de [80])

Lei Wang et al [81] ont décrit un biocapteur capacitif a base d’affinité sans étiquette avec
des électrodes interdigitées en utilisant un procédé optimisé de préparation de la sonde d’ADN
(I’ADN cible) pour minimiser l'effet des contaminants dans la sonde d’ADN thiolée. La surface
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de I'électrode a été fonctionnalisée avec ’ADN a 24 nucléotides. Le biocapteur en question a la
capacité de détecter des fragments d’ADN complémentaires avec une limite de détection allant
jusqu’a 20 molécules cibles d’ADN (plage de 1.5 pM). La reproductibilité de la détection du
biocapteur a été améliorée avec une immobilisation covalente d’oligoméres de sonde d’ADN
monocaténaire purifiés sur des microélectrodes d’or nettoyées. En plus de la faible limite de
détection, le biocapteur a montré une plage de détection dynamique de 1 pL a 105 pL (20 a 2
millions de cibles) ce qui le rend utilisable pour la Quantitative Polymérase Chaine Reaction
(QPCR) (figure 2.16).
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FIGURE 2.16 Détection d’ADN par immobilisation covalente et modele de circuit équivalent (figure
reproduite a partir de al [81])

2.5 les biocapteurs d'impédance

Les biocapteurs électriques peuvent étre subdivisés en fonction de la fagcon dont la me-
sure électrique est réalisée, y compris les capteurs voltamétrique, ampérométrique et d'im-
pédance. La voltamétrie et 'ampérométrie impliquent la mesure du courant a une électrode
en fonction de la tension d’électrode-solution appliquée. Ces approches utilisent un courant
continu (DC) ou pseudo-DC et modifient les conditions des électrodes. Cependant, les bio-
capteurs d’'impédance mesurent I'impédance électrique d'une interface a 1'état stationnaire et
a courant alternatif avec des conditions constantes de polarisation DC. Le plus souvent, cela
s’effectue en imposant une faible tension sinusoidale a une fréquence particuliére et en mesu-
rant le courant résultant. Le processus peut étre répété a différentes fréquences. En prenant le
rapport courant-tension a chaque fréquence, on obtient un spectre d’impédance (voir section
1.5). Cette approche, connue sous le nom de spectroscopie d’impédance électrochimique (EIS),
a été utilisée pour étudier une variété de phénomenes électrochimiques sur une large gamme
de fréquences.
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2.5.1 Méthode de mesure d’'impédance

Un systeme de mesure d'impédance intégre habituellement une unité de mesure AC
comme un analyseur de fréquence-réponse (FRA), un potentiostat ou un galvanostat de bande
passante élevée et une cellule électrochimique composée de deux, trois ou quatre électrodes
en contact avec ’échantillon (figure 2.17). L'interface électrochimique analysée est située entre
I’échantillon et I'électrode de travail (WE). Une contre-électrode (CE) est utilisée pour fournir
un courant a travers la cellule. Lorsqu’il est nécessaire de controler la différence de potentiel sur
l'interface, une ou deux électrodes de référence (RE; et RE;) avec un potentiel constant et repro-
ductible sont utilisées. Dans le cas des mesures de spectroscopie d’impédance électrochimique
(EIS), le potentiostat n’est pas seulement responsable de maintenir un niveau de potentiel DC
défini, mais aussi d’appliquer une tension alternative prédéterminée au systeme analysé. Le
potentiel DC et la perturbation CA sont ajoutés ensemble (Vi) et appliqués a la cellule élec-
trochimique. La différence de tension entre 1’électrode de référence et 1’électrode de travail est
mesurée et renvoyée a la boucle de commande qui corrige la tension V;y appliquée a la contre-
électrode. La tension mesurée entre 1’électrode de travail et 1’électrode de référence (Vpoyr ) et
le courant mesuré a I'électrode de travail (Ioyr ) sont amplifiés par le potentiostat et alimentés
dans la FRA en tant que signaux de tension. Les amplificateurs de tension et de courant de-
vraient avoir un rejet de mode commun élevé et une large bande passante. En outre, ils doivent
avoir une capacité de décalage afin d’éliminer la composante continue du signal analysé.

Pour de nombreuses applications diélectriques telles que 1’analyse de polymeres, de ma-
tériaux composites et de systemes biologique, ou il n’est pas indispensable de maintenir un
contrdle de tension continue pendant la mesure d’impédance, un potentiostat n’est pas né-
cessaire. Dans ce cas, I'unité de mesure CA (diélectrique) peut étre utilisée de maniére plus
efficace, car elle permet habituellement des mesures plus précises et 1'utilisation de fréquences
plus élevées.
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FIGURE 2.17 Configuration de mesure d’impédance avec un analyseur FRA et une cellule a quatre

électrodes

Lorsqu’on applique un seul signal sinusoidal de petite amplitude avec une fréquence fixe a

la cellule d’essai, le signal de réponse est ensuite analysé afin d’extraire les deux composantes de
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I'impédance (partie réelle et imaginaire ou phase). Cette opération est par la suite répétée a une
série de fréquences. Les principaux avantages de cette technique sont [82] : une instrumentation
simple puisque 1'onde sinusoidale peut étre produite avec un générateur de fréquence et des
mesures rapides a tres hautes fréquences.

Un schéma d’un amplificateur a verrouillage est illustré dans la figure 2.18. Un amplifi-
cateur Lock-in est basé sur la multiplication de deux signaux sinusoidaux, I'un étant le signal
portant I'information modulée en amplitude et l'autre un signal de référence. Un oscillateur
produit une forme d’onde sinusoidale, qui est simultanément appliquée a la cellule électro-
chimique et alimentée dans I'entrée de référence. Le signal de sortie du systéme mesuré est
mélangé avec le signal d’onde carrée de la méme fréquence et le signal amplifié résultant passe
par un filtre passe-bas. L'étape de filtrage produit une moyenne de tous les composants et ré-
duit la bande passante du bruit [83]. Le phase shifter permet un ajustement précis de la phase
du signal de référence afin de neutraliser la différence de phase entre la référence et les signaux
d’entrée. La réponse de la cellule est comparée successivement aux signaux de référence al’aide
d’un détecteur de phase. L'impédance est donc mesurée en coordonnées polaires et non car-
tésiennes. Un amplificateur de verrouillage est souvent relié a un potentiostat qui fournit une

sortie proportionnelle au signal d’entrée.
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FIGURE 2.18 Schéma d’un amplificateur Lock-in

Les mesures utilisant un amplificateur de verrouillage fournissent des données de haute
qualité sur des équipements relativement peu cotiteux, mais sont habituellement plus longues
que celles effectuées avec un analyseur de fréquence. Les amplificateurs de verrouillage numé-
rique modernes sont congus pour la détection de signaux fortement bruité et sont donc capables
de lectures tres précises et sensibles. Les multiplicateurs analogiques plus anciens (ot le signal
d’entrée est multiplié par le signal de référence via un circuit électronique) présentent souvent
un faible rejet de bruit, car il est difficile de garantir le fonctionnement linéaire des multiplica-
teurs analogiques sous une grande perturbation du bruit. Les multiplicateurs de commutation
numérique sont linéaires, mais ils détectent non seulement les signaux a la fréquence du signal
de référence, mais aussi aux harmoniques impaires de la fréquence de référence.

Les amplificateurs de verrouillage fonctionnent généralement dans une gamme de fré-
quence assez limitée de 1 Hz a 100 kHz avec une précision de 0.1 a 0.2 %, mais la mesure peut
étre lente, car elle se fait sur la base d’une analyse fréquence par fréquence et peut ne pas étre

assez rapide pour des systémes dynamiques. La fréquence supérieure est généralement limitée
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a 100 kHz en raison du temps de conversion des convertisseurs numériques, mais des amplifi-
cateurs de verrouillage radiofréquence capables d’atteindre 200 MHz avec une erreur de phase
relative a 2 % dans la gamme supérieure des MHz sont également connus. Les amplificateurs
de verrouillage modernes sont contr6lés par un microprocesseur et permettent des mesures au-
tomatisées avec sélection automatique de la gamme. L'analyse de fréquence-réponse [84] est la
technique la plus utilisée pour les tests d’impédance. Semblable a la technique de verrouillage,
elle peut extraire un petit signal a partir d’un bruit de fond tres élevé, rejetant automatiquement
les réponses en courant continu et harmonique. Les signaux mesurés contiennent habituelle-
ment une composante DC, des harmoniques et du bruit. Le processus utilisé pour rejeter ces
composants parasites est analogue a la multiplication numérique du signal d’entrée avec une
forme d’onde de référence réalisée par un détecteur de phase. Cependant, la FRA n’utilise pas
de déphaseur pour compenser le déphasage entre les signaux d’entrée et de référence, mais
plutdt des formes d’onde intégrées immédiatement corrélées en les multipliant par des formes

d’onde de référence de sinus et cosinus (figure 2.19).
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FIGURE 2.19 Principe de fonctionnement d"un analyseur fréquence-réponse (FRA)

2.5.2 Capteurs a électrodes interdigitées

Les capteurs a électrodes interdigitées ont été souvant utilisé pour des mesures d'impé-
dance, W. Othuis et al. [85] ont développé une expression analytique qui détermine la constante
cellulaire des électrodes interdigitées utilisées comme capteurs de conductivité (figure 2.20).
Les résultats analytiques de cette expression sont comparés aux résultats expérimentaux qui
sont effectués avec plusieurs sondes planes de forme différente munies d"un mince film isolant.
Les résultats obtenus par W. Othis et al sont conformes aux résultats obtenus expérimentale-

ment.
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FIGURE 2.20 a) Schéma représentant un capteur a électrodes interdigitées avec W la largeur, S I’espace
et L la longueur d’électrodes. b) section transversale, du capteur avec un substrat de Si avec 1.3 pm SiO,
sur lequel sont disposées des électrodes en Pt avec une épaisseur de 75 nm. La surface des électrodes est

recouverte d'un film isolant Ta d"une épaisseur de 12 nm (figure reproduite a partir de [85])

T. Hofmann et al. [21] ont également étudiés les structures interdigitées pour la caracté-
risation de fluide. Le principe de mesure est basé sur la détermination de la capacité et de la
résistance de I'agencement d’électrode dans les fluides (figure 2.21). Un mélange de fluide bi-
naire peut étre caractérisé a partir des variables mesurées si les composants sont connus. Les
transducteurs communs sont revétus d"une couche sensible qui modifie ses caractéristiques ca-
pacitives ou résistives lorsqu’elle est exposée a une substance, par exemple un gaz. L'élément
capteur est analysé par des mesures dans des fluides purs. En outre, des méthodes théoriques
pour le calcul de la résistance et de la capacité d'un trasnducteur a électrodes interdigitées dans
le liquide ont été étudiées dans le travail de T. Hofman et al. Ces résultats sont basées sur la
simulation FEM et la cartographie conforme.
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FIGURE 2.21 Modéle de circuit équivalent utiliser par T. Hofmann et al [21]

Dans le travail de Peter Van Gerwen [86] , des matrices d’électrodes interdigitées a I’échelle
nanométrique ont été fabriquées (figure 2.22). Des largeurs d’électrodes et des espacements
de 500 a 250 nm ont été réalisés sur de grandes surfaces actives (0.5 a 1 mm). Ces électrodes
permettent la détection de la liaison par affinité des structures biomoléculaires (par exemple
les antigenes, ’ADN) par des mesures impedimétriques. Ce capteur est développé et analysé
théoriquement. Il a été caractérisé expérimentalement dans des solutions de KCl démontrant

une sensibilité a I'immobilisation du glucose oxydase.
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FIGURE 2.22 a) Courant calculé pour une électrode positive (moyenne) et deux demi-négatives (gauche
et droite), 'espacement entre les électrodes W;), est égal a la largeur de 1’électrode. b) modele de circuit
équivalent et c) résultat théorique et de mesure sur une solution de 10~2>M de KClI (figure reproduite a
partir de [86])

Les microélectrodes interdigitées ont été utilisées comme capteurs d'impédance pour la
détection rapide de Salmonella typhimurium dans le travail de Liju Yang et al [87]. Un modele
de circuit équivalent a été proposé dans ce travail. Il est composé de condensateurs a double
couche, d'un condensateur diélectrique et d"une résistance moyenne pour interpréter le chan-

gement d'impédance pendant la culture de bactérie (figure 2.20).
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FIGURE 2.23 Les spectres d’'impédance du capteur a microélectrodes interdigitées (IME) enregistrés
avant et apres la croissance de S. typhimurium dans la gamme de fréquence de 0.2 Hz & 100 kHz

Dans la travail de L. Moreno-Hagelsieb et al [76], 1a possibilité de détecter la présence de
brins d’ADN en mesurant un changement de capacité entre électrodes interdigitées, de largeurs

et espacements de 1, 2 et 3 pm, en aluminium, revétu d"une fine couche d’alumine est fabriqué
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sur un silicium oxydé (figure 2.22). L'étiquetage de I’ADN a été réalisé par incorporation de
nucléotides biotinylés couplés a des nanoparticules d’or, dont la taille a été augmentée par la
précipitation des cristaux d’argent. L. Moreno et al ont observé un changement de capacité en
fonction des solutions d’ADN (jusqu’a 0.2 nM).

(a) Detector area

Choad
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FIGURE 2.24 Capteur a électodes interdigitées de L.L. Moreno-Hagelsieb et al. pour la détection d’ADN
[76]

La pertinence du polysilicium en tant que matériau pour la fabrication d’électrodes inter-
digitées et leur application au développement de capteurs est étudiée dans le travail de Roberto
de la Rica et al [88] (figure 2.25). L'intérét principal pour 1'utilisation de ce matériau réside dans
la possibilité d’obtenir des capteurs intégrés avec des technologies CMOS commerciales et des
étapes simples de post-traitement. Des électrodes avec 3 ym de largeur de doigt et 3, 10 et 20 um
d’espacement ont été fabriquées et caractérisées. Les mesures de conductivité dans la gamme

de 4 & 50 S/ cm ont donné une réponse linéaire avec des constantes de cellules de 0.0416 cm ™!
1

0.155cm ! et 0.33 cm ™!, respectivement. Les mesures de la perméabilité dans la plage allant de
g, = 80.1a ¢, = 1.89 ont données une réponse linéaire et des constantes cellulaires similaires.
La possibilité de fonctionnaliser a la fois les doigts d’électrode et 1’espace entre eux en utilisant

un seul procédé est un avantage intéressant des électrodes de polysilicium.
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FIGURE 2.25 a) représentation schématique d"un capteur a électrodes interdigitées b) section transver-
sale ¢) modeéle de circuit équivalent (figure reproduite & partir de [88])

2.5.3 Caractérisation d’ADN par spectroscopie d'impédance

Dans le travail de Hanbin Ma et al [89], un nouveau biocapteur intégré pour effectuer
des mesures par spectroscopie d'impédance et pour analyser les échantillons biologiques a été
développé (figure 2.26). Habin et al ont analysé des échantillons de biomolécules avec diffé-
rentes concentrations et démontré que I'impédance de la solution est fortement corrélée avec
la concentration, indiquant qu’il est possible d’utiliser ce capteur comme capteur de concen-
tration. Contrairement aux spectrophotomeétres standards, ce capteur offre une solution peu
cotteuse et purement électrique pour 'analyse quantitative des solutions biomoléculaires. En
plus de déterminer les concentrations, I'impédance de la solution d’échantillon est fortement
corrélée avec la longueur des fragments d’ADN. Ce systéme pourrait étre la base d"une plate-
forme rapide et peu cotiteuse pour la caractérisation de ’ADN avec de larges applications dans

le domaine du cancer et des maladies génétiques.
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FIGURE 2.26 Biocapteur pour la détection d’ADN par spectroscopie d’impédance de Habin Ma. et al
[89]

Ces résultats (figure 2.27) permettent de conclure que les mesures par spectroscopie d'impé-
dance peuvent étre appliquées pour la caractérisation d’ADN. Les systemes développés par
Habin et al est purement électrique. Toutes les mesures sont effectuées a I'aide d’échantillons
en suspension sans aucune fonctionnalisation de la surface du capteur (figure 2.27). Cependant,
pour obtenir des mesures de haute précision, un étalonnage systématique supplémentaire est
nécessaire. Ce travail ouvre la possibilité de développer une plate-forme rapide et peu cotiteuse
pour la caractérisation de I’ADN et d’autres molécules biologiques.
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FIGURE 2.27 Caractérisation d’ADN par spectroscopie d’impédance [89]. a) préparation des échan-
tillons, b) quantification de longueur par gel d’Agarose, c¢) diagramme de nyquist , d) diagramme de
bode pour différentes longueur de séquence ADN et e) impédance en fonction de la longeur de sé-

quences ADN

Un autre travail pertinent sur la caractérisation par spectroscopie d'impédance est celui
de Yi-Shao Liu et al [go] qui ont effectué des mesures d’impédance pour examiner I'impact
de la longueur et de la concentration des molécules d’ADN bicaténaires (dAsSDNA) en suspen-
sion. Les caractéristiques d’impédance et de fréquence ont été adaptées a un modeéle de circuit
équivalent incluant la capacité diélectrique et la conductance de la solution. L'extraction de ces
parameétres peut étre utilisée pour détecter la présence de molécules d’ADN dans la gamme
nanomolaire pour une molécule longue de 400 pb (paires de base). Les résultats (figure 2.28)
montrent que la capacité et la conductance diélectrique extraites augmentent avec la longueur
et la concentration des molécules en raison d"une augmentation correspondante au nombre de
dip6les moléculaires. Dans un premier lieu des mesures d’'impédance sur des solutions d’ADN
en fonction de la concentration et de la longueur des molécules d’ADN ont permis de constater
que la grandeur de l'impédance diminue lorsque la concentration de 'ADN augmente. D’autres
mesures ont également été effectuées pour étudier davantage la dépendance du changement

d’impédance en fonction du nombre total de paires de bases de '’ADN en solution.



2.5. les biocapteurs d’impédance 59

a) b)
Solution with DNA  PDMS Wall

& [C,]

I_dll

piaiotol 2 —
t

Silicon Substra

3500+/-200A° SiO Zpar
5004/~ ™2 25um line/space
electrodes
)
1X103:
[ O 50bp
5x10°f A 500 bp
= W 5000 bp
&
J

1x10? L L J
107 10° 10" 10"
d Concentration (molecules/ul)
1021

O 50bp
A 500b

3 10° P

£ W 5000 bp

T

1 1 1
107 10° 10" 100
Concentration (molecules/pl)

10°

FIGURE 2.28 a) capteur a électrodes interdigitées, b) modéle de circuit équivalent, c) capacité diélec-
trique de la solution extraite en fonction de la concentration de la molécule d’ADN et d) La conductance

de la solution extraite en fonction de la concentration de la molécule d’ADN (figure reproduite & partir

de [90])

Dans le travail de Daniel Berdat et al. [91], un biocapteur d’ADN a microélectrode interdi-
gitée sans étiquette a été développé . Ce dernier est incorporé dans une cellule d’écoulement mi-
crofluidique, dans laquelle I'’hybridation, les étapes de lavage et la détection sont effectuées. Les
électrodes interdigitées sont utilisées pour mesurer électriquement '’ADN cible hybridé entre
les micro-électrodes. Les mesures en temps réel et différentielles des concentrations d’ADN
cibles jusqu’a 1 nM sont réalisées a I’aide de cibles d’ADN synthétique et la conductance est dé-
terminée a partir des diagrammes de Nyquist d'impédance. Les résultats expérimentaux ont

été corrélés a un modele de circuit équivalent (figure 2.29).
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FIGURE 2.29 a) schéma du principe de détection d’hybridation ADN par capteur a électrodes interdi-
gitées et b-c) modeéle de circuit électrique équivalent tel que Zy I'impédane de Warburg et R;;e5 la mise

en parallele de R;,; et Rpn4 (figure reproduite a partir de [91])

2.6 Conclusion

Dans le premier chapitre nous avions introduit les différentes notions physiques relatives
au comportement électrique des électrolytes, ainsi que les différents modeles de circuit équi-
valent adaptés pour les mesures de bioimpédance. Ceci nous permettra de mieux analyser le
comportement des solutions contenant les séquences d’ADN et donc de modéliser par un cir-
cuit équivalent permettant de retourner aux parametres électriques des séquences ADN dans
des solutions tampons (I’eau). Une des problématiques de ce sujet est le manque d’information
sur les parametres électriques d’ADN. Les résultats de la littérature montrent que I’hybridation
d’ADN en général peut étre détectée électriquement jusqu’a des concentrations d’ADN cible
variant du nano au pico-molaire. Les techniques les plus sensibles nécessitent soit un mar-
queur pour amplifier le signal, soit des procédés chimiques relativement complexes ou longs.
La détection électrique de couches d’ADN d’épaisseur nanométrique immobilisées entre des
électrodes avec des intervalles de plusieurs micrometres semble difficilement réalisable en mi-
lieu ionique, en raison de la résistance électrique de la solution.

Dans ce chapitre nous avons listé plusieurs types de transducteurs et de biorécepteurs.
Dans notre cas nous utiliserons un type particulier de transducteurs électrochimiques (capteur
a électrodes interdigitées) présenté dans la section 2.5.2 qui permet d’avoir une meilleure sensi-
bilité. Cette structure sera optimisée pour des mesures en basse fréquence pour la détection de
présence de séquence ADN. L'utilisation de marqueurs chimiques permet de modifier la sur-
face du capteur et peut provoquer des perturbations en basses fréquences. Ceci nous permet
de mieux analyser la variation de concentration d’/ADN dans des solutions tampons telles que
I'eau, qui est la solution la plus utilisée pour la préparation de séquence d’ADN.
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Chapitre 3
Etude et modeéelisation de

biocapteurs

3.1 Introduction

Bien que les méthodes individuelles puissent varier, tous les biocapteurs électriques et
électrochimiques fonctionnent en mesurant les changements des propriétés électriques causés
par la présence de cibles biologiques spécifiques. Des électrodes (généralement en or) sont utili-
sées comme interface a la fois dans ’application du champ électrique aux échantillons testés et
comme procédé de transmission et de mesure de signaux de détection électrique. Les types de
signaux électriques mesurés varient également en fonction de 1’application, et peuvent étre des
mesures simples d’impédance ou de résistance, des mesures de capacité ou une spectroscopie
électrique [92]. Au-dela d"une simple interface, les propriétés géométriques des électrodes uti-
lisées peuvent avoir un impact significatif sur la fonction et 1’efficacité du biocapteur. Dans ce
chapitre nous étudierons en premier les électrodes coplanaires. Par la suite nous nous concen-
trerons sur les différents parameétres géométriques d’'une structure a électrodes interdigitées
(facteur de forme «¢,;) afin de les optimiser pour des mesures en basses fréquences. Cette étude
prend en considération I'effet d’interface électrodes/électrolytes qui parasite les mesures en BE.
En dernier, nous présenterons une étude analytique/numérique pour un nouveau prototype

de biocapteur utilisant des électrodes concentriques.

3.2 Electrodes coplanaires

Un condensateur est composé de plaques paralléles, ot les électrodes ont été disposées
d’une maniére opposée 1'une contre l'autre, avec un champ électrique distribué de fagon
constante. Si les électrodes s’ouvrent progressivement, le champ électrique ne sera pas resserré
dans une petite zone entre les électrodes, mais il sera étendu dans un espace plus large, ce
qui génere un champ de frange. Cependant, si les électrodes s'ouvrent sur un plan planaire, le
champ de frange devient répandu entre les électrodes, et ce type de capteur est connu sous le
nom de capteur a électrodes coplanaires. La figure 3.1 [93] illustre le passage d"un condensateur

a plaques paralleles en capteur a électrodes coplanaires.
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a) b) V]

FIGURE 3.1 Transition du condensateur a électrode paralléle a condensateur coplanaire. a) capteur a

électrode parallele, b) transition en ouverture et c) condensateur a électrodes coplanaires

Une analyse simplifiée pour calculer la capacité d"une paire d’électrodes semi-infinies est
d’abord utilisée pour introduire deux grandeurs de conception importantes, a savoir la pro-
fondeur de pénétration du champ et la largeur effective de I'électrode w,f. La distribution bi-
dimensionnelle du champ électrique pour cette géométrie peut-étre facilement résolue par des
techniques de cartographie conformes utilisant une transformée inverse-cosinus [94]. Pour des
électrodes semi-finies la capacité d'une paire d’électrodes de largeur finie w peut étre calculée
comme suit :

c= 8 —2€°€’L1n[ (1+%)2—1+(1+%) (3.1)

T2V, o«

tel que Q est la charge totale d'une seule électrode, ¢ est la permittivité du vide, L la longueur
d’électrodes (dans la direction z figure 3.2) et g ’espace entre les deux électrodes (g = 2a).
Pour L > w!’équation (3.1) fournit une estimation fiable de la capacité d"une paire d’électrodes
coplanaires de largeur finie (w/a > 1). L'étendue latérale des électrodes de détection, w, établit
une profondeur de pénétration de champ maximale T, (dans la direction y 3.2) dans le milieu
dont I'épaisseur sera désignée par d;,.
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FIGURE 3.2 a) Lignes de contour représentant des solutions du potentiel électrique u (lignes pleines)
et du flux électrique v (lignes pointillées). b) Profondeur de pénétration du champ, T, pour dj;; > T. c)
Largeur effective de I'électrode, w, ¢, pour dj;;, d) C/ (Leper) en fonction de w/a , e) potentiel électrique

et champ électrique d'une structure coplanaire

La profondeur de pénétration est calculée a partir des contours elliptiques, v(x,y), qui
correspondent a l'intensité du champ a une position fixe r = /x2 + 12 (figure 3.2.d). Cette
longueur de pénétration, T, correspond au déplacement vertical (figure 3.2.e axes-y) de la ligne
de champ électrique émanant de I'extrémité de 1’électrode :

T = asinh {cosh_1 (1—1—%)} =a (1—|—%>2—1 (3.2)

Pour un liquide dont I'épaisseur dj;; < T, la capacité n’est déterminée que par les lignes de
champ électrique émanant de la partie efficace w,f (figure 3.2.c). L'équation (3.2) devient :

2
Weff _ dig\*
p —a\/<1+ p ) 1 (3-3)

Ce concept de largeur efficace d’électrode n’est applicable que lorsque la permittivité du

milieu diélectrique est beaucoup plus grande que celle de I’air, comme c’est le cas pour les so-
lutions a base d’eau. Le rapport 1/ T (ot dj;; / T) sert donc d’indicateur approximatif du niveau
de signal détectable pour cette géométrie d’électrode. Lorsque h >> T, la capacité ne varie

pas, ceci est confirmé par la simulation illustrée dans la figure 3.3 (quand & >> 4.17 ym um la
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capacité est constante 10 ym < h < 100 ym pour g, = 1 um). Nous avons également étudié la
distance entre 1’électrode et le bord de l’échantillon g;,. Quand g, ~ 0.5 x h, on remarque que

la capacité est maximale avec une valeur constante.
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FIGURE 3.3 Calcul de la capacité en fonction de gy,

Le signal capacitif peut étre obtenu en minimisant I’'espacement d’intervalle d’électrode
g, tout en modélisant des électrodes dont la largeur est comparable a 1’épaisseur de la solu-
tion. Contrairement a un condensateur a plaques paralléles, la capacité (C) n"augmente pas
en proportion de w/a, mais seulement en proportion de In(w/a). La dérivation conduisant a
I’équation (3.3) est strictement valable lorsque w/a > 1. Pour déterminer la validité de cette
équation pour une gamme plus large de rapports 0.1 < w/a <10, nous avons effectué des si-
mulations avec Comsol en utilisant la géométrie de la figure 3.2.b. Tous les matériaux ont été

supposés des conducteurs parfaits ou des isolants parfaits.

3.3 Electrodes interdigitées (IDE)

Dans cette partie nous allons étudier les différentes méthodes de calcul de capacité et de
facteur de forme qui permettent d’analyser un systéeme complexe afin de remonter aux para-
metres diélectriques. L'étude analytique sur les électrodes interdigitées permet de déterminer
les parametres clés qui nécessitent une optimisation et qui affectent la réponse du biocapteur,
tel que la géométrie des électrodes, leurs dispositions, la surface active (rapport de métallisa-
tion), la présence de plusieurs couches et 1'épaisseur de I'échantillon a analyser. Apres avoir
validé I’étude analytique par des simulations a éléments finis, nous introduirons un modéle de
circuit équivalent qui permet de modéliser le phénomene de double couche électrique opérant
al'interface électrode/électrolyte en basse fréquence. Le calcul analytique du modéle de circuit

équivalent est aussi validé par des simulations a éléments finis (Comsol 5.1) (figure 3.4).
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FIGURE 3.4 Schéma bloc du processus de simulation et analyse théorique

3.3.1 Etude analytique

La structure a électrodes interdigitées coplanaires (IDE) représentée dans la figure 3.5,
comporte des doigts d’électrodes en forme de peigne pour créer des niveaux alternés d’élec-
trodes reliées a deux potentiels (p = +V et ¢ = —V). Les doigts d’électrode ont la méme
largeur w et sont séparés par un intervalle g entre électrodes. La longueur L est suffisamment

grande, de sorte que les effets de frange (effet de bord) sont négligeables.
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FIGURE 3.5 Schéma d’un capteur a électrode interdigitées a) vue isométrique d’une structure a élec-

trodes interdigitées, b) vue transversale

La capacité de cellule unitaire (C;/Cg) est exprimée en fonction du facteur de cellule ou
facteur géométrique «,; qui est dépendent de trois parametres : le rapport de métallisation
(77) qui est aussi fonction de la longueur d’onde spatiale des électrodes (A) [95] et le rapport
hauteur-largeur (r) définie par :

_ W 2w (3.4)

T™=wWxc ™A 34
2h

"= Wia (3.5)

Avec h, I'épaisseur d'une couche au-dessus des doigts d’électrode.

3.3.2 Capacité partielle pour une couche

En utilisant des techniques de cartographie conformes (transformation conforme), on peut
déterminer la capacitance interne et externe d 'une géométrie de condensateurs a plaques paral-
leles [96]. Le circuit équivalent pour 1’évaluation de la capacité d'une seule couche (soit finie ou
semi-infinie) pour une configuration a nombre pair d’électrodes est représenté dans la figure
3.6. Afin de faciliter le modeéle, on considére le plan symétrique. De ce fait, la capacité d"une
seule couche peut étre évaluée en fonction de deux capacités : C; soit la moitié de la capacité
entre une électrode intérieure et la masse (¢ = 0) et Cg la capacité entre une électrode extérieure
et le substrat. La capacité totale d'une seule couche est égale a :

Cr CiCg
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FIGURE 3.6 Modgele de circuit (capacitif) pour une seule couche a nombre pair d’électrodes

tel que Cj est la capacité interne, Cr la capacité externe (figure 3.5) et N le nombre d’électrodes.
En conséquence, la capacité d"une structure a deux électrodes devient C = Cg/2.

3.3.3 La méthode de la capacité partielle pour n-couche

Le réseau multi-électrodes interdigitées est incorporé au-dessous de couches strati-
fiées, comme montré sur la figure 3.7. Le diélectrique est isotrope dans chaque couche et
ne varie qu’a l'interface entre deux couches dans la direction verticale. Les conditions aux
limites sont spécifiées selon la méthode de la capacité partielle et définissent la géométrie
des cellules extérieures et intérieures (C; et Cg) [95, 96]. Le procédé de la capacité partielle
peut étre utilisé pour estimer la capacité d'une structure d’électrode coplanaire dans un
assemblage multicouche de matériaux diélectriques avec une permittivité variable en utilisant
la capacité partielle parallele (CPP) ou la capacité partielle en série (CPS) basée sur [96—99].
Lintérét de 1'étude de capacité partielle paralleéle ou série réside dans le cas des basses
fréquences. La couche de diffusion varie en fonction de la fréquence d’excitation, ce qui crée
une couche ionique sur la surface d’électrode qui incorpore a la fois la double couche et la
couche de diffusion [100, 101]. Dans le cas ou la permittivité de la premiere couche est plus
élevée que la deuxiéme (par exemple celle de 'eau), nous utiliserons la capacité paralléle
CPP dans le modeéle de circuit équivalent. Alors que dans le cas inverse nous utiliserons la CPS.
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FIGURE 3.7 Schémas des structures d’électrodes interdigitées multicouches dans des configurations
ouvertes. a) méthode de la capacité partielle parallele (CPP) et b) méthode de la capacité partielle série
(CPS)

La structure d’électrodes interdigitées multicouche de la figure 3.7.a s’applique a la mé-
thode CPP, notons que la permittivité est décroissante. La superposition (I'empilement de
couche) de la permittivité d’une couche a l'autre est supposée agir comme une barriére de
champ électrique. Les couches sont en cascade dans une configuration de type paralléle, et les
conditions aux limites de Neumann (c-a-d, dp/dn = 0 avec ¢ le potentiel électrique et n est un
vecteur normal a la limite) sont respectées aux interfaces de couche.

Pour la méthode CPP, la capacité d"une cellule unitaire (intérieure ou extérieure) a n couches
s’écrit comme suit :
n—1
Ceenn = Z Ci (Er,i + Sr,i+l) + Cnsr,n (37)
i=1
avec :
Ci = Leotecyy (17,7i) (38)

ou ¢, est la permittivité relative de la nieme couche et L la largeur de I’électrode. «¢ ; est définie
par la géométrie en coupe transversale (2-D) et les conditions aux limites de la cellule unitaire,
en ignorant les effets de frange pres des extrémités des doigts d’électrode. Dans le cas ou la
permittivité est croissante, on suppose que les couches sont couplées en série, ce qui donne la
méthode CPS (capacitance partielle en série)(figure 3.7.b). Elles respectent les conditions aux
limites de Dirichlet avec ¢ = 0 aux interfaces de la couche. Ce qui nous permet d’écrire la
capacité totale de la cellule comme suit :

1_"—11<1 1)+ 1 (3.9)
C'cell i=1 : Eri Erit+1 Cilsr,n 3-
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La capacité de cellule est donc spécifiée par la permittivité et la constante de cellule des
couches individuelles «¢,,. Les constantes de cellule dans les expressions CPP sont générale-
ment différentes des constantes de cellule dans les expressions CPS, méme si la hauteur des
couches peut étre la méme. Ceci est dii au fait que la constante de cellule est déterminée par le
choix des conditions aux limites. La couche la plus haute est supposée tendre vers I'infini pour

la CPP et CPS. La capacitance est égale a :

C, = Legly, (17, 0) (3.10)

3.3.4 Calcul de capacité partielle pour n couches avec permittivité
aléatoire

Lapproche de la capacité partielle peut étre reformulée de telle sorte qu'il soit possible
d’approximer la capacité pour toute structure avec des permittivités arbitrairement variables.

Les équations (3.7) et (3.10) peuvent étre réécrites plus explicitement en fonction de la constante

de cellule : )
e
CPP : Cen=1L Z (& — &it1) Kooy (1, 71) + Koy (11, 70) €1 (3-11)
i=1
1 n-l ( 1 1 > 1 1
CPS : =L - — + k€ ) — 12
Ccell ; S i1 Kﬁell (77/ ri) cell (;7 n) En (3 )

avec L la largeur de 1’électrode et ¢; = €qg, ;. A partir des deux équations, on peut déterminer

la permittivité relative comme suit :

ngll (ﬂf 7’1')

CPP : ey = (€eq,z>1 +€i+1) K (1,7i01)
ce ’

+€iq1 (3.13)

(8eq,i—1 + gi-l—l) ngll (77’ 1’1')
Ko (1, 7i11) (8141 — €eqi1) + egi1K5y (1, 71)

Pouri =1, ¢€.,i 1 = €eq0 = €1,1'équation (3.10) combine deux couches adjacentes (couches i et

CPS : &= (3.14)

i + 1) en une avec une permittivité équivalente ¢.,, et une hauteur h; 1, comme illustré dans la

figure 3.8.

€n hy €n hy €n hy,

€ £y

&3 hy 3 hs -

€ h €eq,2 hy
2 2 Eeq,1 hy q

il h;t

FIGURE 3.8 Schéma illustrant la méthode de la capacité partielle pour n couches de diélectrique

€ —
eq,n-1

La détermination de la permittivité équivalente est répétée jusqu’a ce que la derniere couche
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soit atteinte. La capacité totale de la cellule s’écrit alors comme suivant :

Ceet1 = Lseq,nflKggll (77/ 00) (315)
La constante de cellule ¢, (1, 00) indique que la hauteur de la couche supérieure est infinie.
Cela équivaut a la mise en ceuvre des équations (3.7) et (3.9). Cette méthode peut étre appliquée
a des couches avec une permittivité arbitrairement variable (e; > €5, &2 < €3). La décision de
choisir I’expression CPP ou CPS est faite en comparant les permittivités ¢; et ;1.

3.3.5 Calcul de la constante de cellule Kg ol

Le tableau 3.1 résume les expressions nécessaires pour calculer le facteur de cellules pour
les capacités interne et externe [95,96,102,103]. Les équations seront implémentées sur Matlab,

afin de calculer la capacité analytique.

TABLE 3.1 Calcul de la constante de cellule x¢

cell

C[ CE
CPS CPP CPS CPP
K(kicps' _ K(kp,ppc’) K(k _ K(kg,pps')
ngll = K((kI{,CCI;Z)) ng” ~ K(kip,prc) ngll = K((ks'g;;’)) KEE” " K(kg,pps)
ty2—1 = ty2—t3?
kicps =t | kippc = ((t;tzz)) ke,cps = ((ttiff)) ke,ppc = % ((Zzi))
h < oo _ 7t(1+1) _ (147)
ty = cosh | = t4 = cosh
b= sn (K(ki) (27 = 1), k%) ! ( N )| ( ¥ )
t3 = cosh (”(4;’7)> ts = cosh (”(8;'7)>

_ (%009))?
k= (505) Y
kecps/ppc = \/1 —kE

¢ _ K() ¢ _ K
Keell = K(x) Keell = K((k))
h= oo k= sin (§7) k=14

k' =+1—k? kK =+v1—k?

tel que sn la fonction sinus de Jacobi, 9;(x, m) la fonction Jacobi Theta d’ordre i et K(k) la fonction
elliptique compléte au premier degré.

3.3.6 Simulation par éléments finis

3.3.6.1 Introduction aux simulations

La méthode des éléments finis (FEM) permet de résoudre numériquement des équations
aux dérivées partielles (Condition de Dirichlet, Neumann ou Robin). Elle permet d’analyser
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des systémes avec des géométries complexes en les décomposant en éléments simples. La dé-
composition de la géométrie ou la structure a analyser se fait par un maillage. Ce dernier est
affiné selon la zone d’intérét et 1'étude choisie (AC/DC, mécanique ...etc.) [104]. Dans notre cas,

nous utiliserons le logiciel de modélisation par éléments finis Comsol, qui nous permettra de

C

calculer la capacitance et ainsi le facteur de cellule ;. Le facteur de cellule ¢,

; est dépendant
de la structure d’électrodes interdigitées (17 et A ou r) et de I'épaisseur de I'échantillon analysé
(h our). Dans cette partie nous étudierons cas par cas ces parametres en validant les équations

du tableau 3.1. Afin de vérifier le calcul analytique nous procéderons comme suit :
e Couche a épaisseur finie,
e Deux couches diélectriques (la premiére couche a une épaisseur finie et la deuxiéme
semi-finie),

e Modele de circuit équivalent.

3.3.6.2 Une couche a épaisseur finie

Afin de vérifier les équations du tableau 3.1 et I’équation (3.6), nous avons lancé une si-
mulation FEM sur Comsol avec les parametres suivant : 1 = 10 um, la permittivité relative qui
varie de 1 a 100, deux géométries avec N = (10 et 20) tout en gardant le rapport de métallisa-
tion a 0.5. La figure 3.9 permet de valider le calcul analytique qui est valable dans le cas d"une
solution a épaisseur finie. Le pourcentage d’erreur entre le calcul analytique et le modéele FEM
est de 4.24 %.

Deux diéIectriqule s
1,23 Un diélectrique
—_ &z Lhz
g
% 0,82 Rt 1n
=
@)
0,41+
EEEA 1y
0,00 :
I
10" 10° 10
g /e

FIGURE 3.9 Capacité par longueur d’électrode (C/L) en fonction de la permittivité relative pour un

diélectrique

Les équations peuvent étre simplifiées si on considére que la solution a une épaisseur semi-
infinie (h = c0). La figure 3.10 permet de déterminer la limite ot1 on considere 1’épaisseur de
’échantillon comme finie. A partir de i = 40 pm, I’épaisseur de I'échantillon sera considérée

comme semi-infinie. Cette limite est valable uniquement pour un 7 = 0.5 et w = 10 pm.
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FIGURE 3.10 C/L en fonction de la permittivité relative pour / allant de 10 pm jusqu’a 4 mm (semi-

infini)

Un autre parametre important pour la détermination du facteur géométrique est la longueur
d’onde spatiale des électrodes (A). Plus A est petit, plus notre seuil détection sera réduit. Ce
qui nous permet de conclure que la profondeur de pénétration du champ électrique au-dessus
des électrodes interdigitées est proportionnelle a I'espacement entre les deux électrodes (figure

3.11).

A=1um A=10pm A=100pm

w g

FIGURE 3.11 La profondeur de pénétration des lignes de champ électrique en fonction de A

Pour h > 20A, le rapport C/L ne varie pas (pour 7 = 0.5 et N = 10) (figure 3.12.a).
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FIGURE 3.12 C/L en fonction des parametres géométriques d"une structure a électrode interdigitée et
de l’épaisseur de solution. a) C/L en fonction de A avec 7 = 0.5, b) C/L en fonction de 77 avec A = 10

pm

Le rapport de métallisation est un autre parametre qui détermine le facteur de cellule d"une
géométrie. Il est primordiale car il représente la surface active (7 = 0.5 = 50% de métallisation
= 50% de sensibilité [105]). Pour le reste des simulations nous utiliserons un ratio de o.5.

Vérification du calcul de la capacitance par la méthode partielle

Dans cette section, nous présentons les résultats obtenus avec les méthodes CPS et CPP
(3.3.3) et les méthodes d’éléments finis (FEM) obtenues avec le logiciel Comsol. La géométrie
utilisée pour les calculs FEM est identique a celle du plan physique (figure 3.6). La figure 3.11
montre les valeurs de C/L en fonction du rapport de permittivité relative des deux couches
pour deux configurations : la premiere comprend uniquement une seule couche de diélectrique
a épaisseur finie (c.-a-d. €1 /e = ¢€1), tandis que la deuxiéme configuration a deux couches de
diélectriques (avec e, = 1 et I'épaisseur de la couche h; est considérée comme semi-infinie).
La différence entre les deux modeles est due a la mise en paralléle/en série de la C/L de la
premiére couche et de la deuxieme couche comme le stipule 1’équation (3.11) et (3.12). Il faut
noter que C/L ne dépend pas directement de A plutdt du rapport de métallisation et du rapport

A/h (équation (3.4) et (3.5)).
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FIGURE 3.13 Capacité par unité de longueur (C/L) en fonction de &1 /e, pour deux configurations (une

et deux couches diélectriques), avec les parameétres suivant : N = 40, 1 = 0.5, £,=1)

Les résultats de la figure 3.14, nous permettent de visualiser les conditions d’utilisation des
deux méthodes (CPP et CPS). On peut conclure que la CPS reste une trés bonne approximation
quand €1 /¢, < 1, alors que dans le cas ot1 £1 /&5 > 1, la CPP est la plus proche des résultats de

simulations.

—CPS

FIGURE 3.14 Comparaison entre modele analytique et simulation pour le calcul de la capacitance par-

tielle (N = 20, =0.5, ¥ = 0.5, h] = 10 pm hp = 4 mm)

3.3.6.3 Prise en considération du substrat

Lors de la fabrication des biocapteurs, les électrodes sont disposées sur un substrat (de pré-
térence un diélectrique) qui a une permittivité tres faible et une conductivité électrique presque

nulle. La plupart des biocapteurs utilise le verre comme substrat, pour son adhésion avec le dé-
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pot de métal (par exemple Cr/Au ou Ti/ Au) et sa transparence pour mieux visualiser 1’état des
électrodes apres les mesures. Sile rapport de permittivité relative entre le substrat et la solution
est important, la contribution du substrat est faible, ce qui rend le rapport C/L (figure 3.15.b)
du substrat négligeable devant celui de la solution. De ce fait lors des mesures expérimentales
nous effectuerons des mesures en systéme ouvert. La figure 3.15.b montre les résultats de si-
mulation pour les deux cas qui sont présentés avec les parametres suivants : €gpstrr = 4.09
(permittivité relative du verre), i = 1, €so1ution = 80, 7 = 0.5, w = 3 pm, hgypstrgr = 1 mm,

hair = 1 mm et hgopytion = 1 mm.

a) b)
8substrat - Ssubstrat
1’8 [ Sair 30 - 8solulion
8s\.lbstrat-‘—aair - gsnllllinn+gair
E E
F-\E/ 1,2+ E 20+
= =
) )
0,6 o
0,0t ol
0 20 40 60 80 0 20 40 60 80
N N

FIGURE 3.15 C/L en fonction du nombre d’électrodes. a) mesures en systeme ouvert (C/L en fonction
de la permittivité relative de l'air et du substrat), b) C/L contribution du substrat avec la présence d"une

solution a permittivité trés élevée par rapport au substrat

Les points sur la figure ci-dessus représentent les résultats analytiques en utilisant les équations

du tableau 3.1 et les équations suivantes :

C 2C,C
CSubstrat = (eoesub) X [((N - 3) 21> X <C1—II-CEE>:| (316)
C 2C;C
Csolution = (€0€sol> X I:((N _3> 21) X <CI‘|I’(?E):| (3'17)
C 2C;C
CSubstmt+sol = (80(5air +gsol)> X I:((N - 3) 21> X (C[-II—CEE>:| (318)

3.3.6.4 Modélisation tridimensionnelle compléte d'un biocapteur a
électrodes interdigitées
L'étude analytique (en 2-D) ne prend pas en considération les effets de bords et n'inclut pas

les contacts qui permettent de relier les bornes positives et négatives. La figure 3.16.a donne la

C/L dans le cas d'une modélisation 2-D, 3-D et 3-D avec contacts (figure 3.16.b) avec les para-
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metres suivants e, = 1, €so1ution = 80, 1 = 0.5, w = 3 um, hgypsprar = 1 MM, €t Agypsprgr= 1 mm.
Dans la configuration 3-D, les résultats de simulations permettent de visualiser les effets de
frange qui augmentent proportionnellement en fonction de N (elles peuvent étre supprimé en
augmentant le L). Tandis que la configuration 3-Dp,ys inclut l'effet capacitif entre les rectangles
disposés pour effectuer le contact et les électrodes de longueur L. Ceci peut étre pris en consi-
dération dans le modeéle de circuit équivalent en rajoutant une capacité par unité de longueur

et par électrode qui sera en série avec Cj.

a) b)
—2D A —
| —3D Hsolution
30 \
—3D,,, 7 7 /
E 20 [ hsubstrat"
5 3Dpads 3D
10}
O L
0 20 40 60 80 2D
N

FIGURE 3.16 Comparaison entre résultats de simulations pour différentes configurations. a) C/L en
fonction de N pour les trois configurations, b) type de configuration en fonction de la dimension (2-D,

3’D et 3'DPads)

3.3.7 Modzéle de circuit équivalent

Les données d'impédance sont couramment analysées par ajustement a un modele équi-
valent de circuit électrique. Dans le premier chapitre, nous avons présenté différents types
de modele de circuit simple contenant des combinaisons de résistances et de condensateurs
idéaux. Le logiciel de modélisation par éléments finis nous permet d’analyser selon la géomé-
trie, le comportement fréquentiel de 'impédance. Ceci nous permet de mettre en ceuvre un
modele de circuit théorique plus adapté et plus proche des mesures expérimentales. Les simu-
lations effectuées dans cette section vont nous permettre de choisir un capteur optimisé pour

les mesures de séquence d’ADN ce qui permettra de retourner aux parameétres diélectriques.

3.3.7.1 Modeéle de circuit R/ /C

Lors d'une étude en courant électrique dans le domaine fréquentiel, le logiciel de modéli-
sation Comsol calcule ’'admittance complexe du systéme. En utilisant 1’équation (3.19), on peut
comparer les résultats théoriques avec les résultats de simulation par les équations du tableau
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3.1 pour le calcul du facteur de cellule tel que :

) 1
Y:G+]B:E—l—]wC (3.19)
avec :
C/L = €0€s01 K cel] (3-20)
Rx L= ! (3.21)
OKcell >

La fréquence de coupure d'un circuit R/ /C ne dépend pas de la géométrie d’électrode utilisée
(uniquement dans le cas d'un R//C), mais des parameétres diélectriques et peut étre définie

comme suit :
1 o Tsol

fe=2are = 27TE0E 1

(3-22)

On prend I'exemple de deux capteurs a électrodes interdigitées (C; et C;) qui ont les parametres
géomeétriques suivants :

TABLE 3.2 Parametres géométriques des deux capteurs C; et C, étudiés pour un circuit R/ /C.

C

N Ui w (pm) 8 (prn) Kcell

Ci|40|05|3 3 0.97

Cy | 40 | 0.6 | 30 20 1.1561

Ces deux capteurs sont évalués en présence d'une solution (modélisée par un rectangle) a épais-
seur semi-infinie, avec une conductivité électrique de 1 uS/cm et une permittivité relative de 8o.
La figure 3.17.a-b, représentent le diagramme de Nyquist des deux capteurs. On peut remar-
quer que la fréquence de coupure ne varie pas pour les deux géométries f, = 1.23 kHz. On peut
visualiser a partir du diagramme de Bode (figure 3.17.c) que le modeéle de circuit équivalent
théorique (3.1) est en parfaite cohésion avec les résultats de simulation (les cercles représentent
les résultats théoriques). Les résultats théoriques ont été obtenus avec les équations (3.6) et (??).
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FIGURE 3.17 Modele de circuit R/ /C pour un biocapteur a électrodes interdigitées. a) Diagramme de
Nyquist du capteur Cy, b) diagramme de Nyquist du capteur C et c) valeur absolue d'impédance et de

phase (diagramme de bode) en fonction de la fréquence

3.3.7.2 Prise en considération de la double couche électrique (DL)

Quand une électrode en métal est immergée dans un électrolyte, une double couche (DL)
est formée a l'interface de contact entre 1’électrode et 'électrolyte (1.4.1.3). La détermination
de I'épaisseur de la double couche est un parametre primordial dans les mesures en basses
fréquences (<1 MHz), car elle nous permet de déterminer la bande de mesure, d’optimiser
les parameétres géométriques et de correctement déterminer le modeéle de circuit équivalent. La
capacité de double couche est composée de plusieurs contributions. Dans un sens géométrique,
la double couche est représentée par la couche compacte de « Helmholtz » ou « Stern » [106,107].
La structure a double couche est complétée par une couche « diffusion », composée d’éléments

électrostatiquement attirés a une distance de la surface de 1’électrode. L'épaisseur totale de la
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double couche peut étre définie comme la limite externe de la couche «diffusion» qui la sépare

de la solution [19,108] (figure 3.18).

8 6.0 .

diffusion

FIGURE 3.18 Interface électrode-électrolyte

L'épaisseur de la double couche résulte d"une différence de potentiel électrochimique entre
la solution et I'électrode. La capacité totale de la double couche est composée d"une combinai-
son en série de la capacité de la couche compacte de Helmholtz (Cp) et la capacité de la couche
de diffusion (Cp) :

11 (23)
Cor Cx OCp 323
tel que :
€o€
Cu="" (3:24)
H
€0&yr zeV
Cp = cosh 2
P~ Abesve (4‘-KBT) (3.25)
~ €0y
Cp =~ Toe (3.26)

-1 _ SoerBT
£ 2 X 1031’1]2]'262 (327)

avec, kp est la constante de Boltzman, T la température absolue, zj 'amplitude de charge des
ions, e la charge élémentaire et 7; la concentration molaire. La figure 3.18 représente unique-
ment l'interface d’une seule électrode, dans le cas des électrodes interdigitées. Ce phénomeéne
(formation de double couche électrique) se produit sur toutes les électrodes. On peut alors le

modéliser comme le montre la figure 3.19.
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FIGURE 3.19 Modé¢le de circuit équivalent électrolyte et interface électrolyte/électrode

L'impédance totale du circuit équivalent illustrée dans la figure 3.19 peut étre calculée comme

suit: 1 (N/Z) 1 N-1
Yr=—+ B .28
’ Zi Zi,sup Zr (3 )
avec 7
Zi,sup = ?l + ZZDL,i
Zin =Z;i+272pr,;
1
Zpri = =
DL, ]CUCDL,z’
2R;
i = ————
! 1+ ijZ-CZ-
2y = ZsoL +2ZpLL
1
Z = —
DL,L ]CUCDL,L
R
ZSol,L _ sol,L

1+ jWRsol,L Csol,L
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Lorsque w — 0 (en tres basse fréquence) :

—_

Lim Im(Yr)/w = 5% Cr = —(2CprL(N —1) +Cpr,) (3-29)

w—0

4

_ 2Cp1,*Ri(2 + N) 4+ 4Cpr,1*Reor(N — 1)

Lim Re(Zr) (3.30)
w—0 (2CpLL(N —1) + NCpy,)?
Quand w — o0 :
. 1,2CprrCoi(N —1) | 2Cpr,Ci(Cpri(N —1) +C;N)
Lim Cr = = . . 4 31
woeo T 2( Cpr,L +2Cs (Cpri +Ci)(Cpr,i +2C;) ) (331
Lim Re(Zr) =0 (3-32)

Plusieurs simulations ont été effectuées afin d’étudier I'impact du nombre d’électrodes sur
I'impédance et la phase. Le nombre d’électrodes varie de 10 a 8o avec un pas de 10, le rapport
de métallisation est de 7 = 0.5, w = g = 10 pm. L'épaisseur de la double couche est calculée
en utilisant 1’équation (3.28) dp;, = 8o nm. La solution a une épaisseur infinie avec e;,; = 80 et
0 =1 pS/cm. A partir de la figure 3.20, on peut vérifier que le modele présenté dans la figure
3.19 (représenté par des cercles) et les équations (3.29), (3.30) et (3.32) sont cohérents. On peut
aussi conclure que le nombre d’électrodes (N > 10) n’a pas un impact important sur la phase, le
nombre d’électrodes permet uniquement de diminuer la valeur de'impédance. La figure 3.20.b
montre que 'augmentation du nombre d’électrodes est proportionnelle a 'augmentation de la
capacitance en basse fréquence ce qui est vérifié par I’équation (3.29). On peut également le
déduire de 1'équation (3.31).
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a) 4y b)
—N=10
— N=20
20 A/ N N=30
— N=40
10° ——N=50
3 — N=60
_ 40 ¢ N=70
N s N=80
60|
10"t
80| /Z
A~
102 s s s s s s s s s -100 s s s s s — s s
10" 10° 10° 10° 107 10° 10° 10°
f(Hz) f(Hz)
) d)
,6 L
1000 10
= g
N 10°; = 107
~ -
Q
10°L
10°}
O 00000000
10'6_1 . . — . b . - — . o . —— . -
10 10 10 10 10 10 10 10
f(Hz) f(Hz)

FIGURE 3.20 Résultats théoriques et de simulation FEM pour un nombre d’électrodes allant de 10 jus-
qu’a 8o a) la valeur absolue de I'impédance, b) la phase, c) la partie réelle de I'impédance, c) la capacitance

totale par unité de longueur

Les fréquences de coupure du modéle de circuit équivalent sont calculées comme suit :

1 ZCDL,L(N — 1) + NCDL,F
JebF = arLim ZeLim Cr ~ 7RiCorr2(N +2) + 27Rs1Cor (N — 1) (333)
w—0 Tw—>0 T -DL,F S,L-DL,L
Tandis que la fréquence de coupure en HF
1 2Cpi(N —1) + NCpyr)*
ferr = (2oL ) L) (3:34)

2Ry Lim Cr— x (ZCiZRi(N +2) +4Cpy 1 2Rg 1 (N — 1))

avec

X = (2CDL,LCS,L(N —1)  CprrCi(CpLr(N —1) + NCi))
Cprr +2Cst (Cpr,r + Ci)(CpLr +2C))
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Lorsque le nombre d’électrodes augmente, la partie résistive du circuit équivalent, augmente
(w — 0) et le palier plat qui représente la partie résistive se décale légerement vers les hautes
fréquences ce qui peut étre vérifié en tracant les équations (3.33) et (3.34) en fonction du nombre
d’électrodes (figure 3.21).

a) b)
3601
2,781
340
— N
S 2111
T g
& &
<3201 3
21,44
300
0 50 100 150 200 250 300 0 100 200 300
N N

FIGURE 3.21 Fréquence de coupure en fonction du nombre d’électrodes. a) f. pr, b) fc ur

Le rapport de métallisation (77) est un parametre important qui contribue a la variation du
facteur de forme «x{ ;. Il peut aussi intervenir dans la réduction des effets de double couche. 7
est en fonction de deux parameétres : la largeur de l'électrode w et I'espace entre électrode. Dans
la figure 3.22, nous avons fixé w a 10 pm et varier 7 de 0.1 a 0.9 (avec N = 20 et h = 4 mm)

tandis que g est déterminé en fonction des deux :

§= vz (3-35)

U
On peut visualiser a partir de 3.22.a que plus le rapport 7 augmente, plus f. gr se décale vers les
haute fréquence. On peut aussi remarquer que la bande passante (zone du palier plat) diminue
lorsque 7 augmente, ce qui se traduit par une diminution de la phase qui est due a I’effet capa-
citif de la double couche (3.22.a). Lorsque 17 > 0.7, les électrodes sont tres proches les unes des
autres, et le modele de circuit élaboré précédemment n’est plus valable, car la distance entre les

deux électrodes est tres faible, ce qui supprime l'impédance de solution (Zg,; ).
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a)
w=10um
10°F
w0 Analytic FEM
N °
| — e
—_
— [ )
10 F — °
e
L _— . 'y
17=0,8
b= e 0o
10 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘
10° 10' 10’ 10° 10’
f(Hz)
FIGURE 3.22
la phase

b)

-100

Analytic FEM
e =01

10° 10 10
f(Hz)

Résultats analytique FEM pour un # de 0.1 & 0.9. a) la valeur absolue de I'impédance, b)

Dans la figure 3.23, nous avons fait varier le rapport de métallisation en fonction de w

contrairement a la figure 3.23. Ceci est fait en fixant ¢ a 10 pm et en variant #. La valeur de w

est déterminée implicitement :

w =

a)
10 Analytic FEM
g&=1lpm o =0,1
1 07 i =
10°F
N
10°F
10'F
10'] L L L L
10 10' 10° 10° 10’
f(Hz)

ng
(1—-1n)

b)

(3-36)

-100 L

g=10um

Analytic FEM
O

10’ 10 10
f(Hz)

FIGURE 3.23 Variation du rapport de métallisation en fonction de g avec w= 10 ym. a) impédance, b)

phase.

Les résultats de la figure 3.23 et 3.22 montre une contradiction car dans la figure 3.22 'aug-

mentation de 1 cause une diminution de la f, pr alors que dans la figure 3.24 'augmentation

de n permet de décaler la f. gr vers les hautes fréquences. Cependant, les résultats des deux

figures nous permettent de visualiser qu'une augmentation de w (augmentation du rapport de
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métallisation en gardant la valeur de g fixe) implique une réduction de la f, pr, tandis qu'une
augmentation de ¢ (augmentation de # en gardant w fixe) se traduit par un décalage de f. gr
vers les hautes fréquences. Afin de clarifier cette confusion, nous avons effectués des simula-
tions (analytiques et numériques) sur la variation de g et w en gardant le rapport de métalli-
sation fixe. Dans la figure 3.24, nous avons utilisé I’équation (3.36) afin de déterminer w. On
peut remarquer que quel que soit la valeur de # une augmentation de g et de w implique un

décalage de f. pr vers les basses fréquences. Ce qui est également validé dans la figure 3.25 par

la variation de w en fonction de # et de g qui est déterminer par I'équation (3.35).

a) b)
10 10
1n=0,2 n=0,4
10'¢ 10°¢
N 10t N 10l
101 [ = © g=3um, w=0,75um 101 [ = © g=3um, w=2um
— O g=bum, w=1,5um — O g=bum, w=4um
— O g=9um, w=2,25um — O g¢=9um, w=6um
f = O g=12um, w=3um f = O g=12um, w=8um
— O g=15um, w=3,75um — O g=15um, w=10um
10'1 L L L L L L 10'1 L L L L L L
10" 10' 10° 10° 10 10" 10' 10’ 10° 10
(Hz) (Hz)
o / d f
10 10
7=0,6 7=0,8
107 107
N0’k N0t
1| = © g=3um, w=4,5um 1| = O g¢=3um, w=12um
10 - 10
— O g=6um, w=%um — O g=6um, w=24um
— O g¢=%um, w=13,5um — O g¢=9um, w=36um
= O g=12um, w=18um [ e—— O §=12um, w=48um
— O g¢=15um, w=22,5um — O g=15um, w=60um
10’11 w] L ‘3 L \5 \7 10’1] ‘1 L ‘3 L ‘5 \7
10 10 10 10 10 10 10 10 10 10
f(Hz) f(Hz)

FIGURE 3.24 Valeur absolue d’impédance (Qm~!) en fonction de I’espacement entre d’électrode g (um)
poura)y =o0.2,b)y =0.4,c)yy =0.6etd)y =0.8
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FIGURE 3.25 Valeur absolue d'impédance (Qm~1) en fonction de la largeur d’électrode w (um) pour a)

7 =0.2,b)y=0.4,c)y=06etd)y =0.38

Pour mieux analyser les résultats de la figure 3.24 et 3.25, nous avons utilisé les équa-

tions (3.33) et (3.34) pour déterminer analytiquement les fréquences de coupures (f. gr et fc ur).

Comme le montre la figure 3.26 et les résultats préceédent I'augmentation de w et de g implique

un déplacement de la f. pr vers les basse fréquence, ce qui se traduit par une optimisation et

une réduction de 1'effet capacitif de la double couche.
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FIGURE 3.26 Fréquence de coupure en fonction de la largeur d’électrode (w) et de 'espace entre élec-
trode (g) pour un rapport de métallisation (17) allant de 0.1 a 0.9 avec un pas de 0.1, a) f, pr en fonction

de g, b) fc gr en fonction de w, ¢) f, yr en fonction de g et d) f. gr en fonction de w

A partir des résultats des figures 3.22, 3.23, 3.24, 3.25 et 3.26 on peut conclure que le rapport
de métallisation contribue a la réduction de l'effet de double couche par le décalage de f.gr
vers les basses fréquences (figure 3.26.a-c) en ce qui concerne les hautes fréquences c’est I'effet
inverse qui est visualisé (figure 3.26.b-d). Dans ces conditions nous avons choisi 7 = 0.5 (g = w)
afin de garder une distribution de champ électrique uniforme entre les électrodes interdigitées
tout en garantissant une bande de mesure et une réduction de la f, pr.

3.3.8 Sensibilité des capteurs a électrodes interdigitées

La sensibilité d"un capteur a électrodes interdigitées a la variation des parametres diélec-
triques de la solution peut étre étudiée en variant la conductivité électrique et la permittivité.
Les solutions tampons contenant les séquences d’ADN sont faites a base d’eau qui a une per-
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mittivité relative comprise entre 72 et 80. Sa conductivité varie en fonction de la pureté de 'eau
(5.5 1S/cm). Dans la partie expérimentale nous utiliserons des solutions de conductivité étalon
afin de calibrer le capteur (100 nS/cm, 25 pS/cm). L'appareil de mesure qui sera utilisé a une
bande de mesure de 100 Hz a 10 MHz. De la figure 3.27 on peut voir que plus la conductivité
augmente plus la résistivité diminue et le palier résistif de I'impédance se décale vers les hautes
fréquences. Le capteur C4 (N = 80, w = 3 pm, 77 = 0.5, L = 480 pm) sera adapté pour effectuer
des mesures sur des solutions a base d’eau et sera calibré avec les solutions étalons (commer-
ciale). La sensibilité de ce capteur est calculée a partir de la pente de la figure 3.27 de : 0.227
(©/(nS/cm)).

a) b) 10°
o=1uS/cm o=4pS/cm
1041 o=15,8uS/cm o=63uS/cm
o=251uS/cm o=1mS/cm
10°¢
S ME 101 |
10"
10°}
102 ‘ 107" Lo ‘ ‘ ‘
107 10° 10° 10* 10° 10 10"

f(Hz) o (S/m)

FIGURE 3.27 Variation de la conductivité de solution. a) impédance en fonctions de la conductivité de

solution, b) Rt ((m~1) en fonction de la conductivité

Afin de déterminer la sensibilité du capteur a la variation de la permittivité relative, nous
avons lancé une simulation FEM en prenant en considération la variation de I'épaisseur de
double couche en fonction de la permittivité. La figure 3.28 montre que la capacité totale aug-
mente proportionnellement en fonction de la permittivité relative (en basse fréquence effet de
la double couche et en haute fréquence en fonction de C;), ce qui réduit la bande de mesure
(palier résistif). La sensibilité du capteur C; a la variation de la permittivité relative est de : 0.15
pE/e (en HF) et en BF de 10.588 pF/e (déterminée par la pente figure 3.28.b).
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FIGURE 3.28 Variation de la permittivité relative, a) valeur absolue de I'impédance en fonction de la fré-

quence et de la permittivité, b) capacitance totale en basse fréquence et c) capacitance en haute fréquence

en fonction de la permittivité relative

3.3.9 Modele de circuit équivalent avec présence du substrat

Dans la section 3.3.6.3, nous avons évalué 'impact de la présence du substrat sur la capaci-

tance totale du systéme. Le substrat utilisé est du verre avec une permittivité allant de 4 a 14 et

une conductivité électrique trés faible. La figure 3.29 présente le modele de circuit équivalent

avec un exemple de N = 6.
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Solution
Z; Z; Z; /g Z;

Substrat

FIGURE 3.29 Modele de circuit équivalent avec prise en considération du substrat

L'impédance totale du systeme peut étre calculée en mettant en paralléle I'impédance caracté-
ristique des biocapteurs (figure 3.29) en parallele avec I'impédance caractéristique du substrat
comme suit :

1 (N/2)-1 N-1 N-1
Yr= —+ + + .
' Zy Zisup Zr Zs (3-37)
2RSub
= - 138
T + jwRgsupCsup (3:38)
Lorsque w — 0:
. 1
(I;Z% Cr = 1 (N (Cpr,i +2(Cprr + Csup)) —2(CprL + Csup)) (3-39)

2RSub

Lim Re [Zr] = 5= (3-40)
Tandis que lorsque w — oo :
, 1
a%ingo Cr= 5 (a+Db) (3.41)

avec
(2Cs01,.Csup + Cpr,L(2Cs1,1 + Csup) (N — 1)

Cpr,r +2Cso L
b— CDL,iCi(CDL,i(N — 1) + NGC;
(Cpr,i +Ci)(Cpr; +2GC))

Lim Re[Zr] =0 (3.42)

w—00
Les équations précédentes ont été vérifiées avec une simulation FEM pour un substrat a
épaisseur semi-infinie avec une permittivité relative égale a 4.0y et une solution a permittivité
80, et une conductivité de 100nS/cm. Les cercles dans la figure 3.30 représentent les données
théoriques du modele. Comme on peut le visualiser sur la figure 3.30, la f, se situe dans notre

bande de mesure, on peut également conclure que les résultats analytiques du modele de circuit
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équivalent (figure 3.29) sont en cohésion avec les résultats de simulations.

a) b) g
10*+
i 40|
E] ) s -60}
10"+
i 80|
102 ‘ ‘ -100 ‘ ‘
10° 10° 10° 10° 10° 10° 10° 10°
f(Hz) f(Hz)

FIGURE 3.30 Prise en considération de l'effet du substrat, a) impédance, b) phase

3.4 Electrode concentrique (CE)

3.4.1 Introduction aux électrodes concentriques

Les électrodes concentriques (CE) furent introduites par Barnet en 1937, qui a élaboré un
systéme a trois électrodes pour mesurer la profondeur des tissus biologiques. Il a été suivi
par Yamamoto et al. [109—111] qui ont effectué des mesures de bioimpédance sur des tissus
biologiques dans une bande de fréquence de 200 kHz a 1 MHz. Plusieurs capteurs capacitifs
coplanaires ont été utilisés récemment ot1 les électrodes rectangulaires sont remplacées par des
électrodes concentriques [112,113]. Les capteurs capacitifs coplanaires ont une plus grande zone
de détection et sont adaptés pour des mesures sur des gouttes. En conséquence, des études sur
leurs modeles mathématiques ont été effectuées [113—115] et permettent de calculer dans des
coordonnées cylindriques la capacitance d"une paire d’électrodes concentriques coplanaires.
Ceci a été effectué dans le travail de Chen [116] ot1 les électrodes ont été divisées en filaments
circulaires, ce qui permet de calculer la charge totale cumulative et ainsi de déterminer la ca-

pacité.

FIGURE 3.31 Capteur a électrodes concentriques divisées en n filaments circulaires, chaque filament a

une densité de charge de surface constante par rapport a la variation en p [116]
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Dans cette partie un modéle analytique d'un condensateur coplanaire a électrodes concen-
triques a été développé. Les résultats analytiques ont été validés a 1’aide d'une modélisation
par éléments finis (Comsol) en utilisant un plan axisymétrique avec une rotation de 27r.

3.4.2 Etude analytique : calcul de la capacité de deux électrodes

concentriques coplanaires

La capacité coplanaire se compose de trois parties (figure 3.32) : deux capacités sur les deux
cotés des électrodes (Cg) et une capacité normale (Cy) entre les électrodes.

Tn @ a Cg

FIGURE 3.32 Modé¢le de circuit (capacitif) pour une seule couche a nombre pair d’électrodes

Dans un capteur capacitif coplanaire, nous utiliserons l'effet de frange du champ électrique
pour mesurer d’autres parametres physiques, plutdt que la capacité normale. Par conséquent,
I'épaisseur de 1’électrode doit étre tres petite et négligeable par rapport aux autres grandeurs.
En utilisant un plan symétrique, les distributions de champs électriques sur les deux cotés des
électrodes sont similaires (figure 3.33).

a) b)

r 0 Z A

> v
w g w

T4

FIGURE 3.33 Vue schématique d’un condensateur coplanaire a électrode concentrique : (a) vue de des-

sus, et (b) vue de section

L'équation de Laplace qui permet de calculer le potentiel électrique dans un domaine cylin-
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drique s’écrit comme suit [117] :

19,09, 13%¢ ¢

Ap = r&r( ar)+ri2ﬁ+62_0 (3-43)

Tel que r est la distance en radian, 6 1'azimut et z la profondeur. Puisque les électrodes sont
sur une direction périphérique, 0 ne contribue pas au potentiel électrique de la solution donc
I’équation (3.43) dévient :

¢ or? * r or + 072 (3-44)
Les conditions aux limites de I'équation de Laplace donnent les conclusions suivantes :

1) A Uinterface entre l’électrode et la solution la différence du potentiel entre le rayon 1 et
le rayon 2 de chaque électrode est égale a AV :

d d
£ |z:0,r1<r<r2 - £ |z:0,r3<r<r4 = AV (345)

2) Dans la direction z, I'intensité du champ électrique est égale a zéro ainsi que sur la
surface de la solution :

d d d d
£ |Z:O,O<r<1'1 = £ |z:0,r2<r<r3 = £ |z:0,r4<r<roo = £ |z:h =0 (3-46)

3) La quantité de charges dans les deux électrodes Q peut étre calculée en intégrant la
densité ce qui nous permet d’écrire :

0o P02 — pa2 b
Q=~ / / <_ ’z 0) rorof ~ 8%90 (_a(i) |z:0,r1 <r<r2) (3-47)

0o 1,.2 _ 7,.2 a
Q= / / < == .= 0) rordf ~ 547390 <—£ |20,r3<r<m> (3.48)

o 20

32 |l2=0,r<r<ry & —m (3-49)
dp 20
9 |z:0,r1<r<r2 ~ m (3-50)

La transformé de Hankel d’ordre zéro permet de résoudre I'équation de Laplace [118]. Une
solution générale de 'équation (3.44) peut étre obtenue :

2
AL S (TR (350

Pour la condition aux limites 3, on obtient :

Y(&,z) = Kje % + Kpe®* (3-52)
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Pour les conditions aux limites 2 et 3 on obtient :

T(ai'z) loen =0 (3-53)

On résout I'équation (3.51) en utilisant la transformée de Hankel [118] sur les équations (3.52)
et (3.53). Une solution de 1'équation (3.51) peut étre obtenue :

_Y(S,2) oo = 2Q Coshlg(h —z)] [72]1(572) —ri(rin)  raf1(8re) —r3f1(Grs)
oz "0 7 &0y &Sinh(Ch) E(r2 —12) g2 —12)

(3-54)

L'utilisation de la transformée inverse de Hankel a ’'ordre zéro nous permet de résoudre 'équa-
tion de Laplace :

o(r,2) = [ (@ 2)hEnE (3.55)

En utilisant la moyenne de 'intégration de la surface, une approximation du potentiel électrique

peut étre donnée par :

¥(E) 00 [ (1) g .
aZ z=0,r1<r<ry %(7% _ r%) 5

‘I’((;", Z) ’ 00 fr};1 (1", Z) ‘z:()rar (3 57)

2=0,r01<r<rpp — .
S
En combinant la condition limites 1 et ’équation (3.55), on obtient :
40 {1’2]1((3(22)*?12]1)(571) _ r4]1(§r€)27r32])1(§r3)}2
_ = * E(rp—rm S(ry—r3 )
AV = efy Jo Tanh(Zh) 6 (3:58)

Une expression analytique de la valeur de la capacitance et du facteur géométrique est alors

donnée par :

Q Tanh(Ch)

T 5 :
AV ¢ 0 4[7211(572)—71]1(571) _ 74]1(574)—73]1(573)}2 : (359)
&(r3—ri) &(ri—r3)
o Tanh(h)

Keen1(71,1) = 0 / d .60
Ce”( ! ;7) 0 0 4[72]1(572)—71]1(571) _ 74]1(574)—73]1(573)}2 ¢ (3.60)
&(r3—r) ¢(rg—r3)

Lorsque l'épaisseur est considérée semi-infinie, 1'équation (3.59) devient :
i 1
C = ¢f / d (3.61)
0 0 4[0]1(@?2)*7’1]1(57’1) _ 74]1(674)*7311(573)}2 ¢ 3
&(rz—) &(ri—r3)

Les résultats théoriques sont suivis d"une modélisation par éléments finis dans la section sui-

vante.
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3.4.3 Validation des résultats théoriques et simulations par éléments

finis des électrodes concentriques

Pour valider le modeéle analytique des équations (3.59) et (3.61), la valeur de la capacité
a été calculée avec Wolfram Mathematica et par le logiciel de modélisation par éléments finis
(Comsol). Le modele analytique développé précédemment permet de calculer uniquement la
capacité d'une cellule a deux électrodes. En utilisant une configuration a N électrodes (figure

3.34). La capacité partielle de trois électrodes peut étre calculée comme suit :
Cr=C+C+Cs (3.62)

avec
Cn - SKcell(rn/ 77)

a) b)

C1 C GCs

LT L

FIGURE 3.34 Capacité partielle d'une structure a électrodes concentriques, a) modeéle de circuit théo-

rique, b) vue axisymétrique (plan (x-y) — (z, 7))

Tout d’abord, nous nous concentrons sur le nombre d’électrodes N et les parameétres du milieu
a analyser, la permittivité ¢ et 'épaisseur h. La figure 3.35 montre que les résultats de 1’équation
(3.61), pour une épaisseur de solution hs semi-infinie, sont en parfaite cohésion avec les résultats
de simulation. L'écart entre la valeur théorique et de la FEM est de 5.87 %. Cet écart est di aux
approximations effectuées lors du calcul de I'équation (3.61) et de la modélisation FEM. Afin de
visualiser la variation de la capacité en fonction de la permittivité relative, nous avons lancé une
simulation avec les parameétres suivant : 7; =10 um, 77 = 0.5, w = 10 pm et N prend deux valeurs
(N =10 et 20). La figure 3.35 montre que la valeur de capacité C est strictement proportionnelle
a la permittivité ¢, ot1 le résultat obtenu a partir de la méthode des éléments finis correspond
bien a celui du modele analytique proposé (illustrée par des cercles). Lorsque h augmente au-
dela d"une valeur critique d’environ 100 um, les valeurs de C restent fixes, ce qui nous permet
de dire que quand & > 100 pm, I'épaisseur de I’échantillon sera considérée comme semi-infinie

(pour un capteur a 10 électrodes).
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a)

— FEM
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C(uF)
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b)
FEM
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114 Nea0
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=
Q
3,8
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g
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FIGURE 3.35 Simulation FEM et modéle analytique pour des électrodes concentriques. a) facteur de

forme en fonction du nombre d’électrodes, b) capacité en fonction de la permittivité relative et pour

deux nombre d’électrodes et c) capacité en fonction de I'épaisseur (résultats FEM)

La longueur d’onde A (figure 3.36) nous permet d’augmenter ou de diminuer le seuil de

détection, c.-a-d. quand A est grand, la limite de détection est plus grande, ce qui nécessite une

épaisseur de solution plus importante que dans le cas contraire (car A est liée directement a la

profondeur de pénétration du champs électrique dans le liquide). Cependant, pour des appli-

cations telles que la détection d’ADN, A doit étre compris entre 1um et 10pm afin de garantir

un seuil de sensibilité optimale et un minimum de volume.
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A=100pm

FIGURE 3.36 Longueur d’onde dans le cas d’électrodes concentriques.

51um—> 400um

1,17+
4 o15um T h
= B
2 2
Q Q
0,78+
21
0 0,39+
31 62 93 124 0,00 0,25 0,50 0,75 1,00
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— N=20
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62+
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FIGURE 3.37 Capacité en fonction des parameétres géométriques des électrodes concentriques (FEM et
analytique), a) C en fonction de A et i, b) C en fonction de & et #, c¢) C en fonction de 77 et A, d) C en
fonction de A et N(Modeéle analytique)

On peut remarquer que le comportement de la capacité en fonction de A est différent de celui des
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électrodes interdigitées (figure 3.12). Lorsque A augmente la capacité augmente alors que pour
les électrodes interdigitées a partir d"une épaisseur de 2A la capacité reste fixe. Cette différence
est due a la distribution du champ électrique en fonction de A (figure 3.38). La figure 3.37.b-
d permet de sélectionner un rapport de métallisation optimal (0.67) afin d’avoir une capacité
de solution tres faible. Dans la suite des simulations, I'épaisseur de la solution sera considérée

comme semi-infinie quand & > 700 pm.

a) b)
T T T T T T T ] T T
201 E B %t g ®
18- i 1 18fF - 1

16
14

12

10F

8k
6

4

2

FIGURE 3.38 Potentiel électrique et ligne de champ pour un A et h variable, a) A = 10 pm h = 10 um, b)
h=g40pmh=10pm,c) A =1opmh = gopum,d) A = gopum h = 4o um, e) A = 10 pm h = 500 pm, f) A
= 40 pm h = 500 pm
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3.4.4 Prise en considération de l’effet du substrat

Les électrodes concentriques seront disposées sur un substrat de Silicium qui a une per-
mittivité relative de 11.07. La figure 3.39 montre les résultats de simulations pour un N variable,
une permittivité relative de 8o (dans le cas de la présence de solution) et un rapport de métal-
lisation de o.5.

a) b)
7’8 [ © gair+sul7strat © ""‘sulutiomsubstm;‘
- gair 45 FTo gsnlul‘ion
gsubstz'at gair‘
52}
o o 307
2 2
O 26} QO
15+
0,0+
1]8
0 18 3 54 72 0 20 40 60 80 100
N N

FIGURE 3.39 Capacité en fonction de N et de la prise en considération du substrat, les cercles sont les
résultats théoriques tandis que les lignes sont les résultats de simulation. a) configuration sans solution

et b) configuration avec solution

Comme présenter dans la figure 3.39, I’effet de substrat est négligeable quand la différence entre
la permittivité relative du substrat et de la solution est trés grande (€so1,tion>>> €sypstrat). Dans

le cas contraire, elle peut étre déduite en utilisant le modéle de circuit présenté dans la section
3-3-9-

3.4.5 Modele de circuit équivalent R/ /C.

Pour deux géométries de capteur C; et C; et a I'aide des équations nous avons calculé le
facteur de forme (tableau 3.3, 'équation (3.61) et (3.62)). La figure 3.40 permet de valider, le
calcul, analytique. Le demi-cercle présent dans la représentation de Nyquist des deux capteurs
(figure 3.40.b-c) permet de confirmer que le modéle de circuit équivalent est un R/ /C (section
1.6.1.2).

TABLE 3.3 Exemple de deux capteurs a électrodes concentriques

N | n|w| g |rn/| K fe (Hz)

Ci|30|05| 3| 3| 3 |00792 .

2.24X10
Cy |30 |06 |30 20| 20| 0.0812
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FIGURE 3.40 R//C pour deux capteurs a électrodes concentriques C1, C;. a-b) impédance et phase en

fonction de la fréquence, c-d) Diagramme de Nyquist du capteur C; et C.

3.4.6 Modeéle de circuit équivalent avec double couche

La capacité de la double couche de Helmholtz Cy illustrée dans la figure 3.18 et calculée

a partir de I’équation (3.23) peut étre déterminée selon plusieurs structures d’électrodes [119] :

coplanaires (3.24), sphérique (3.63) et cylindrique (3.64) :

E0Er

=7~ (3-63)
" Rolog(l-l-%) >3
_ &Erq L
Cn="1" (1+ Ro) (3.64)

Avec Ry, le rayon de I’électrode. Pour les électrodes sphériques, la solution exacte de 1’équation
(3.24) existe a condition que I’approximation Debye-Huckel (z,V /kpT << 1) soit satisfaite [120—
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122]. Dés lors, la capacité de diffusion Cp est donnée par :

1+ =) (3.65)

Les équations (3.24) et (3.63) ont la méme expression asymptotique lorsque deux conditions
sont satisfaites : I’approximation Debye-Huckel et I'approximation de double couche; tout en
supposant Ap / Ro << 1 ce qui permet d’écrire.

o 808;‘

Cp = o (3.66)

Dans le travail de H. Wang et al [119], la capacité de diffusion (modéle de Gouy-Chapman
et Stern [123]) a été étudiée numériquement en utilisant les équations (3.64) et (3.65) (pour &,
=78, C* = 0.01 mol/L (n; = £z;,C;*) et V = 0.01 V). Il a démontré qu’a partir de Ry > 100 nm
la capacité de diffusion pour une électrode sphérique est semblable a une électrode coplanaire
(figure 3.41).

100
wp=0.01V, C=0.01 mol/L, &=78.5

O Present study

80 e Planar
— Spherical

[o)}

(e}
!
T

Specific capacitance (uF/cm?)

40__
o
20T
0 ; ; ; ;
100 10! 102 103 104 10°

Sphere radius (nm)

FIGURE 3.41 Capacité spécifique de la couche diffuse prédite Cp obtenue en résolvant numériquement

le modele Gouy-Chapman (figure reproduite a partir de [119])

A partir de cette étude, nous utiliserons Iéquation (3.67) afin d’estimer I'épaisseur et la
capacité de double couche Cpy, pour des électrodes avec Ry >> 100 nm. Nous utiliserons dans

le calcul analytique le méme modele présenté dans la figure 3.19.

€0&r
CDN

~ 15k (3-67)

L'augmentation du nombre d’électrodes N est proportionnelle a la diminution de la valeur
absolue de I'impédance, tandis que la phase (figure 3.42.b) permet de considérer que le nombre
d’électrodes n’est pas un facteur déterminant dans I’amélioration de la bande de mesure (f. yr
et f.pr). Ceci est également vérifié en tragant la capacitance (figure 3.42.d) et la résistance en

fonction de la fréquence (figure 3.42.c).
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FIGURE 3.42 Variation du nombre d’électrodes N pour une structure concentrique, a) la valeur absolue
de I'impédance, b) la phase, c) résistance équivalente et d) la capacitance totale pour un nombre variable

de N de 10 a 60 avec un pas de 10 en fonction de la fréquence

Le facteur de forme d’une structure a électrodes concentriques (équation (3.62)) est calculé en
fonction de R; et 17. Dans la figure 3.43, l'effet de la double couche est introduit dans le modéle
de circuit équivalent. La variation de 7 permet de réduire la bande de mesure, ce qui est visible
dans la phase est égale a -32° (figure 3.43.b) pour un 77 = 0.9 et - 10° pour 1 = 0.1. La réduction
de 7 est corrélée avec la diminution de la fréquence critique comme le montre le diagramme
de Nyquist. Ceci nous a permis de conclure que pour avoir une capacité de solution trés faible,
impédance de solution tres élevée, 77 doit étre maintenue & une valeur comprise entre 0.6 et 0.4.

(Dans la section 3.4.3 la valeur du de 77 optimal est de 0.67).
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FIGURE 3.43 Variation de 1 avec la présence de double couche pour des électrodes concentriques avec
N =10, w = 10 pm et 1 = 500 pm. a) impédance en fonction de la fréquence, b) phase, c) diagramme de

Nyquist, d) capacitance

3.4.7 Bande de mesure et sensibilité d’une structure a électrodes
concentriques

Lors des mesures, la résistance totale mesurée peut contenir des contributions de la pola-
risation des électrodes, d’effet double couche ou d’autres phénomenes qui se produisent gé-
néralement a l'interface électrode/électrolytes. Pour effectuer des mesures en basse fréquence,
il est nécessaire de connaitre la plage de fréquence de mesure dans laquelle les interférences
capacitives de la double couche sont absentes. La section précédente nous a permis d’évaluer
I'impédance et son comportement fréquentiel en incluant les effets de double couche tout en
variant les parametres géométriques. Elle nous a permis aussi de conclure que le nombre d’élec-
trodes ne réduit pas l'effet capacitif de la double couche. Dans cette partie nous étudierons la
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variation des parameétres diélectriques afin de déterminer la sensibilité d"une structure a élec-
trode concentrique. La figure 3.44 présente les résultats de simulations avec une variation de la
conductivité ¢ qui varie de 1 uS/cm a 1 mS/cm. Quand ¢ augmente la résistance de solution di-
minue, et la fréquence critique se déplace vers les basses fréquences. Ceci est démontré dans la
figure 3.44. Le diagramme de Nyquist (figure 3.44.c) permet de visualiser les grandeurs d’im-
pédance (réelle et imaginaire) des différentes solutions ainsi que le modeéle de circuit utilisée
(demi-cercle avec une ligne droite inclinée qui représente l'effet capacitif de double couche).
Afin de retourner aux parametres diélectriques il est nécessaire de visualiser 1’effet capacitif de
solution et de double couche. Dans le cas contraire un retour aux parametres diélectriques sera
plus difficile. Dans nos cas la conductivité limite détectable d"un capteur a électrode concen-
trique sera limitée a 200 pS/cm pour des solutions a base d’eau. La fréquence de coupure en

hautes fréquences f. gr dépend uniquement de la conductivité électrique et de la permittivité

relative.
a) b)
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ReZ (MQ)
% 23 16 69

ReZ(kQ)

FIGURE 3.44 Variation de la conductivité électrique pour une structure a électrode concentrique avec

N =10, R; = 5pm, 57 = 0.5, w = 10pm et ¢, = 80. a) impédance, b) phase et c) diagramme de Nyquist
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La variation de la permittivité relative induit uniquement une variation dans la partie ca-
pacitive du modele de circuit et non dans la partie résistive. Plus la permittivité augmente plus
la valeur absolue de I'impédance diminue, ce qui se traduit par une réduction de la bande pas-
sante et un décalage de la fréquence critique f. et des fréquences de coupures (f. nr vers f.gr).
Les résultats de simulations représentés dans figure 3.45 ont été effectués avec N = 10, 7 =
0.5 w = 5 et ¢ = 1uS/cm, I'épaisseur de la double couche électrique varie en fonction de la

permittivité (équation (3.67)).

a) b)

=20

=20
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-100 : : : ‘
10? 10* 10° 10°
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FIGURE 3.45 Variation de la permittivité relative pour une structure a électrode concentrique, a) impé-
dance, b) phase, c) capacitance, d) diagramme de Nyquist

Le biocapteur a électrodes interdigitées sera fabriqué sur un substrat Si qui a une conduc-
tivité électrique 5.5 uS/cm a 3.7 uS/cm. Précédemment, nous avons analysé l'effet capacitif du
substrat et son impact sur la capacité totale du systéme qui est négligeable. Dans des mesures
d’impédance, le substrat a un effet capacitif et résistif en basses fréquences ce qui se traduit

par la mise en paralléle d"une résistance a une capacité comme illustrée dans la figure 3.29. La
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figure 3.46 permet de visualiser la fréquence limite basse fréquence pour que I'effet de substrat
soit négligé. Ces résultats de simulation ont été effectués pour une solution a ¢ = 100 pS/cm
(conductivité de solution étalon dont on dispose) et €,;,tio, = 80. Dans le cas d"une solution a
conductivité plus faible, I'effet du substrat doit étre pris en considération en le remplacant dans
le modele de circuit équivalent.

a) b)
Sans substrat oL Sans substrat
gsubsfm[ = 5’5HS/Cm gsubstrat = S/SHS/Cm
gsuhsfm[ = 3,7HS/C1’1'1 gsxlbstmf = 3,7pS/cm
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&t = DOHS/cm / // — & e = DOHS/cm
gsubstrat = 3,7].18/(:1’1’1 //’/ gsuhstmr = 3’7HS/Cm
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FIGURE 3.46 Effetdu substratSia)impédance, b) phase, C) capacitance totale b) diagramme de Nyquist

3.5 Etude comparative entre électrode interdigitée (IDE) et

électrode concentrique (CE)

L'avantage des électrodes concentriques est une meilleure adaptation pour les mesures sur
liquide en goutte et une répartition du champ électrique uniforme. Dans cette section une étude
comparative entre IDE (Interdigitated electrodes) et électrodes concentriques CE (Concentric

electrodes) a été effectuée en sélectionnant des capteurs ayant la méme surface d’électrode (ta-
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bleau 3.4). Nous avons fixé le rapport de métallisation a une valeur de 0.5, la largeur d’électrode
w=5um ainsi que le nombre d’électrodes (4, 8, 16, 32, 64) pour déduire la longueur d'un doigt a
L. Cette étude permet de sélectionner deux capteurs qui seront fabriqués par la suite. L'objectif
est d’étudier le comportement de la double couche dans les deux structures.

TABLE 3.4 Capteurs a électrodes interdigitées et concentriques avec la méme surface active d’électrodes

Electrodes interdigitées

G C Cs Cy Cs
N 4 8 16 32 64
L 45 85 165 480 | 762.5
w=g 5 5 5 5 5

Electrodes concentriques

N 4 8 16 32 64
w=g=r 5 5 5 5 5
S (m?) 7.8540 | 2.8274 | 1.0681 | 4.169 | 1.632

Afin de garantir les mémes conditions de tests, la figure 3.47 représente les résultats de
simulations FEM pour les 12 capteurs avec un nombre variable d’électrodes ¢ = 100 pS/cm ,
(€sorution= 80 et I'épaisseur de solution est de 500 pm. Quand la permittivité relative de la solu-
tion augmente, la capacité augmente. Dans la figure 3.47.a, on peut visualiser que les capteurs
a électrodes concentriques ont une plus grande sensibilité a la variation de la permittivité re-
lative. La capacité de solution d'un capteur a électrode concentrique est plus grande que celle

d’un capteur a électrode interdigitée. Le résultat est le méme pour la variation de conductivité

C

électrique (figure 3.47.b). Cette variation est due au facteur de forme (¢,

) des capteurs CE qui
est plus grand que celle des IDE. Dans la figure 3.47.c-d, nous avons analysé le comportement
des deux structures a la présence de double couche. Les parametres de la DL ont été calculés
pour une permittivité relative de 8o (dpr. = 47 nm). Les capteurs CE ont une bande de mesure
résistive plus importante que celle des capteurs IDE. Cela est dti a I’écart entre la Cpr qui est
dominé par 1’effet capacitif de la double couche et la Cyr qui représente la capacité de solution
avec une faible contribution de la Cpr. La différence entre la Cpr et Cr permet de déterminer
sila bande de mesure résistive est importante, pour le C3 ;pr : Cpr—Crr = 184 pF alors que pour
Cs,ck : Cpr — Cyr = 657 pF (figure 3.47.e). Le méme résultat est observé pour les autres cap-
teurs. Les capteurs a électrodes concentriques sont plus adaptés pour des mesures en basses
fréquences. Ceci est di au rapport de métallisation qui est optimisé de telle sorte a avoir un

écart important entre la capacité en basse et haute fréquence.
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FIGURE 3.47 Résultats de simulation pour une étude comparative entre IDE et CE, a) capacité en fonc-
tion de la permittivité relative, b) résistance en fonction de la conductivité électrique de la solution, c)

|Z| , d) phase en fonction de la fréquence, ) capacitance totale pour deux capteurs C; et C4
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3.6 Sélection des capteurs pour la fabrication

Comme décrit précédemment, nous avons choisi d’effectuer la détection de séquence ADN
par spectroscopie d’impédance en utilisant des électrodes interdigitées. L'étude analytique et
de simulation effectuée a permis de valider un modele de circuit équivalent qui prend en consi-
dération les effets d’interface double couche. Nous avons sélectionné une gamme de capteurs
avec des parameétres variables afin d’étudier le modeéle de circuit équivalent et d’effectuer des
mesures sur différentes concentrations d’ADN. Le tableau 3.5 regroupe les différents para-

metres des capteurs qui seront congus en salle blanche.

TABLE 3.5 Capteurs a électrode interdigitée sélectionnés pour la conception en salle blanche

C1 Cz C3 C4 C5 C6

N 500 | 20 310 80 8o 310

L(mm) | 2.9 1 3.1 | 0480 | 4 4

w (um) 5 30 5 3 3 5

g (um) 5 20 5 3 3 5

S(mm?) | 7.2 | 0.6 4.8 0.11 | 0.9 1.6

Kol 0.71 | 0.01 | 0.048 | 0.019 | 0.15 | 0.617

Le capteur C4 sera modélisé pour une détection de séquence ADN tandis que les autres
capteurs seront modélisés pour valider les calculs théoriques du facteur de forme et pour ef-
fectuer une étude comparative. Dans la section 3.5, nous avons effectué une étude comparative
entre IDE et CE qui nous a permis de sélection les CE comme géométrie optimisée pour des
mesures en basse fréquence. Dans le tableau ci-dessous, les capteurs sont choisis de telle sorte
a avoir la méme surface active S (on utilisera le méme volume de biofluide, qui seras étaler sur

la surface d’electrode).

TABLE 3.6 Capteurs pour 1'étude comparative

Ca1DE CacE Cs,iDE Cs,ce
N 32 32 64 64
L (pm) 510 980
w = g (nm) 2.3 2.3 2.5 2.5
Ry (um) 375 0
S (um?) 3.75x1078 | 3.75%x1078 | 1.47x1077 | 1.47x1077
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3.7 Conclusion

Dans ce chapitre nous avons étudié deux structures de biocapteurs adaptées pour des me-
sures d'impédance, a savoir les électrodes interdigitées et les électrodes concentriques. L'étude
analytique sur le calcul du facteur des électrodes interdigitées a permis de déterminer avec
précision les parametres affectant le comportement d'une structure a électrodes interdigitées
et de développer un modele de circuit équivalent qui prend en considération les effets de l'inter-
face électrode/électrolyte. Grace a cette étude nous avons sélectionné plusieurs capteurs a élec-
trodes interdigitées qui nous permettrons de caractériser la variation de concentration d’ADN.
Par la suite nous avons analytiquement déterminé le facteur de forme d’une structure a élec-
trode concentrique, qui a plusieurs avantages, tels que la réduction de l'effet de double couche
en basse fréquence, une meilleur adaptation a la forme de goutte et une meilleure distribution
du champ électrique.

Les simulations effectuées dans de cette section permettent de valider le calcul analytique
de la capacité (du facteur de forme également) et de modéliser différentes structures a élec-
trodes concentriques avec la présence de double couche électrique. Le modéle de circuit qui
inclut 'effet de double couche et du substrat étudier pour les électrodes interdigitées est aussi
valable pour des électrodes concentriques. Cette étude a permis également de proposer un
rapport de métallisation optimal pour des mesures en basse fréquence. Une fois la théorie des
électrodes concentriques finalisée, nous avons effectué une étude comparative entre CE et IDE.
Cette derniére a démontré que les CE ont un avantage considérable en termes de réduction d’ef-
fet double couche qui se concrétise par une réduction de la phase (figure 3.47). Des lors, nous
avons sélectionné différents dispositifs qui ont la méme surface d’électrode et qui sont destinés
a une étude comparative. Dans les deux études (IDE et CE) nous avons pris en considération
dans les simulations et le calcul analytique l'effet du substrat. Le choix de substrat a été effectué
en fonction de la dimension des électrodes. La plus petite grandeur a respecter dans le cas de
I'étude comparative est de 2.5 pm qui est trés proche de la limite de la lithographie optique
et donc dans ce cas nous avons congu ces capteurs en lithographie électronique. Pour 'étude

analytique des IDE nous avons opté pour une conception en lithographie optique.
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Chapitre 4

Mesure expérimentale

4.1 Introduction

La plupart des méthodes de détection d’ADN conventionnelles utilisant des étiquettes
fluorescentes [124]. Ces méthodes nécessitent un pré conditionnement des échantillons [125].
En effet, beaucoup de produits commerciaux utilisent 1'intensité de fluorescence d’un échan-
tillon pour quantifier des fragments d’ADN [126]. Ces méthodes qui utilisent des techniques
d’étiquetage exigent une instrumentation trés cotiteuses et fortement précise, mais présentent
des interférences imprévisibles dans le systeme de détection qui peut mener a des résultats im-
précis [127]. Les capteurs qui utilisent la détection électrique au lieu de 'optique permettent une
détection sans étiquette ou marqueurs [128,129]. Ces derniers sont basés sur des technologies
comme le transfert de charge [130] (capteur basée sur 'emploi de transistor a effet de champ),
capteur capacitif [131], capteur d’impédance [132]. Récemment I'impédancemétrie a été consi-
dérée comme technique de nouvelle génération et un outil puissant pour la biodétection [119].
Les électrodes interdigitées (IDE) sont actuellement implémentées dans différents dispositifs
de détection, les capteurs a ondes acoustiques de surface (SAW), les capteurs chimiques ainsi
que des MEMS. Ils ont été optimisés pour réaliser des taches précises en détection; cependant,
I'optimisation pour la détection d’ADN n’a pas encore été effectuée. La puissance du signal de
sortie des IDE est conditionnée par la conception de la zone active, de la largeur et de I'espace-
ment de I’électrode. Les données d’impédance sont corrélées a un modele de circuit équivalent.
De nombreuses recherches dans ce domaine ont été focalisées sur I'interface entre I'électrode
et Iélectrolyte, mais elles sont généralement adaptées pour des macros électrodes ot la profon-
deur de pénétration du champ électrique traverse légérement la double couche. Le modele de
circuit qu’on propose est adapté pour des mesures en basse fréquence et permet une prédiction
exacte de la fréquence optimale pour extraire la conductivité de la solution. A cette fréquence,
la phase est différente de zéro, car on n’observe pas uniquement l'effet résistif de la solution.

L'utilisation de la bio impédance comme technique de détection corrélée a un modéle de
circuit équivalent permettra un retour significatif sur la variation de concentration d’ADN. La
variation de la concentration d’ADN est relativement liée a la Polymérase Chaine Réaction
(PCR). Au cours des derniéres décennies, des progres de la technologie de PCR et d’autres
techniques d’amplification de signal et de cible ’ADN ont conduit a ce que des diagnostics

moléculaires soient effectués. De telles techniques sont conceptuellement simples, tres spéci-
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fiques, sensibles et susceptibles d’étre automatisées. La PCR est utilisée de plus en plus dans
les milieux de diagnostic de routine. Dans les laboratoires de diagnostic, l'utilisation de la PCR
est limitée par le cotit et parfois par la disponibilité d"un volume d’échantillon de test adéquat.
Depuis, la PCR a été appliquée avec succes dans de nombreuses zones de diagnostic d’acide
nucléique [89], y compris 1’analyse de suppression de géne, I'analyse de mutation et de poly-
morphisme, I’analyse quantitative et la détection d’ARN. Dans le domaine des maladies infec-
tieuses, la technique s’est révélée étre une méthode précieuse pour l'identification des virus,
bactéries et parasites.

Ce dernier chapitre traite les mesures d’'impédance effectuées pour valider notre approche
théorique. Dans un premier temps nous décrivons le dispositif expérimental utilisé dans nos
mesures ainsi que les différents obstacles rencontrés durant la conception des capteurs. Dans
un deuxiéme temps, nous abordons la caractérisation des capteurs par des mesures a vide, suivi
par des mesures sur des solutions étalons. Ces mesures nous permettent de vérifier le bon fonc-
tionnement des capteurs et de valider le modele du circuit équivalent. Dans la troisiéme partie,
les résultats obtenus sur des solutions a concentration de séquence d’ADN variable sont présen-
tés. Une étude comparative entre capteur a électrodes interdigitées et a électrodes concentriques

est présentée a la fin du chapitre.

4.2 Micro/Nano-fabrication

La Micro / nano-fabrication est un terme générique qui décrit la fabrication de structures
miniaturisées, de taille micrométrique ou plus petite. C’est un processus en plusieurs étapes
qui combine une variété de techniques de modélisation ainsi que différentes disciplines telles

que la science des matériaux, la chimie, la physique, la biologie et 1'ingénierie.

4.2.1 Conception des capteurs en photolithographie

La lithographie optique ou la photolithographie utilise la lumiére UV pour transférer les
modeéles d'un masque au substrat. Le photomasque Cr que nous avons utilisé a été concu par

le centre de compétence CCMinalor (figure 4.1).
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Ci

Cs

Cs

FIGURE 4.1 Design du masque Cr pour la photolithographie fait sous le logiciel du RAITH 150-2

La figure suivante (4.2) représente les étapes de fabrication des capteurs a électrodes inter-
digitées pour la détection de séquence d’ADN (Cs) et pour la validation théorique du modéle

de circuit équivalent développé dans la section 3.6.

a) b) c)

d) e) f)

L i 7

FIGURE 4.2 Processus de microfabrication en photolithographie, a) nettoyage du substrat de verre,
b) dépot de couche mince (Au/Cr), c) étalement de la résine photosensible (51813), d) contact avec le
masque Cr en hard-contact et alignement des motifs (M]JB4), e) développement (MF319), g) gravure

ionique, f) retrait de résine en utilisant I’acétone et ultrason

Plusieurs parametres affectent le processus de lithographie. En plus du nettoyage, les para-
metres tels que le temps d’exposition, le temps de développement et le contact entre le masque
et le substrat. Si les parameétres ne sont pas choisis correctement des problémes tels que la
sous/surexposition, fissures dans la couche métallique, surdéposition et décollage des élec-

trodes peuvent apparaitre lors de la caractérisation. Une fois le capteur réalisé en suivant le
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processus illustrée en figure 4.2, nous avons pris quelques photos du capteur C4 pour effectuer

une caractérisation et vérification des tailles et des dimensions des microélectrodes.

a) b)

FIGURE 4.3 Vue au microscope optique a) capteur Cy4, b) dimensions des microélectrodes

Plusieurs problématiques ont été rencontrées lors de la microfabircation tel que le dépot
de poussiere et la rugosité de surface des substrats de verre utilisés (4 x4 cm). Ces contraintes
ne nous ont pas inciter a concevoir les autres dispositifs par cette procédure (figure 4.4).
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b)
) - d)

FIGURE 4.4 Vue au microscope des capteurs défectueux, a-b) mauvais étalement de la résine présence

o0
~

T WHH I
LA

de bulle d’air, c-d) défaut de rugosité de surface des substrats de verre

Une fois les géométries du capteur Cy4 vérifiées, 1’épaisseur des électrodes a été mesurée par
profilometre (Tencor P6) et estimée a 1.2 pm.

4.2.2 Conception des capteurs en lithographie électronique

La lithographie en faisceau électronique est tres similaire a la photolithographie, a I'excep-
tion des matériaux (c’est-a-dire résine, développeur) et 1’étape d’exposition. La lithographie a
faisceau électronique est une technique d’écriture directe sans masque contrairement a la pho-
tolithographie. Un faisceau d’électrons focalisé est dirigé sur la surface d"un substrat revétu
d’un matériau sensible au faisceau d’électrons qui est le poly-méthyl-méthacrylate (PMMA).
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FIGURE 4.5 Layout fait avec le logiciel Raith-150 des deux capteurs a électrodes interdigitées (Cipg 5 et

du capteur a électrode concentrique Ccg 5)

Les électrons émis sont concentrés dans de petites zones par des lentilles électromagné-
tiques et focalisés sur la surface du substrat. Le faisceau électronique brise les liaisons dans
le polymeére (PMMA) et modifie la composition chimique. L'élimination sélective des zones
exposées se fait avec un mélange de solvants organiques, la méthyl-isobutyl-cétone et 1’alcool
isopropylique (MIBK : IPA-1 :3). Apres I’étape de développement, des couches minces de métal
sont déposées sur 1'échantillon (Ti/Au) et le décollage de la résine avec de 1’acétone se réalise
comme dans la photolithographie. La dose de faisceau d’électron a été ajustée pour diminuer
les effets de rétrodiffusion. Une fois la dose sélectionnée, nous avons choisie de fabriquer les
capteurs Ccg 5 et Cipg 5 sur un substrat de Si (figure 4.6).
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a)

RA'TH H‘lu= 11.32KX WD = 8.7 mm

.......... rion — InLens EHT =20.00 kV e EHT = 20.00 kV

Mag= 3.16KX WD = 8.7 mm
| InLens EHT = 20.00 kV.

FIGURE 4.6 Vue au microscope a balayage électronique (SEM) du RAITH 152-2. a-b-c) Ccg5 et d)-e)

CipEs

4.3 Chaine de mesure

Les contraintes liées aux mesures de biofluide et de séquence d’ADN sont tres spécifiques
et nécessitent un appareil de mesure qui requiert : une bande de mesure entre 100 KHz et 1
oMHZz (sélectionner lors des simulations), une large gamme de mesure d'impédance(du KQ aux
MQ), un générateur de signaux dans une gamme comprise entre 10 mV et 1 V et un systéme
d’acquisition rapide. D’apres les spécifications précédentes notre choix s’est orienté vers un
appareil de type amplificateur a verrouillage de phase « lock-in Amplifier » dont le principe
de fonctionnement est illustrée dans la figure 4.7. Le lock-in amplifier est doté d'un générateur
de signaux qui permet d’envoyer deux signaux déphasée de 7t/2 au systeme étudié, le signal
réponse est mesuré et envoyé vers un démodulateur qui est composé de deux multiplieurs et
deux filtres passe bas. Les deux sorties des deux filtres donnent des valeurs proportionnelles

a la partie réelle et a la partie imaginaire du signal d’entrée. Une fois que les parties réelles et
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imaginaires des signaux d’entrée ont été déterminées, I'impédance complexe du systeme peut
étre calculée. L'avantage du lock-In amplifier est la suppression des composants parasites tels
que les harmoniques.

a)
Vs(t) | Z|
DUT "I lock-in

@ | amplifier

) Vut) P
Sine wave

generator
b)

input signal V(t) - - _
Reference E_ >

signal V(t) +90°  LP filter 0
é@—‘liy

FIGURE 4.7 Lock-In amplifier a) principe de fonctionnement, b) schéma détaillé

Notre choix s’est porté sur I’amplificateur HF2IS de Zurich Instrument (figure 4.8). Le
HF2IS se compose de 4 blocs analogiques haute fréquence, 2 blocs auxiliaires basse fréquence,
le bloc de traitement numérique interne et les interfaces matérielles. Le signal a mesurer est
connecté a 1'une des deux entrées analogiques a haute fréquence ou il est amplifié sur une
plage définie, filtré et numérisé a trés haute vitesse. Cet appareil dispose d'une gamme de me-
sure de signaux analogiques de 0.1 pHz a 50 MHz, a la possibilité de générer et mesurer jus-
qu’a 8 signaux de fréquences différentes simultanément, permet d’effectuer des mesures dans
une gamme d’impédance de 100 m() a 10 G(), 2 sorties 50 () et deux entrées différentielles 50
)/1MQ) pouvant étre utilisées en mesure simple ou différentielle et un générateur de signaux
de sortie avec des plages de +10, mV, £100 mV, +1 V ou +10 V.

FIGURE 4.8 Photographie de I'appareil HF2IS de Zurich Instrument

Un des avantages de cet équipement est la possibilité d’intégrer un préamplifcateur supplémen-
taire (figure 4.9) qui en haute fréquence permet d’effectuer des mesures a faible impédance en
dépit de I'impédance d’entrée. Lamplificateur de courant est de type transimpédance et peut
étre interfacé directement avec le HF2IS.
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FIGURE 4.9 Photographie de I'amplifcateur de courant HF2TA de Zurich Instrument

4.3.1 Type de mesure d’'impédance

La partie la plus critique de la mesure est la connexion entre le capteur et I’analyseur.

Différents types de mesure (mesures a deux, trois et quatre points) permettent de réduire les

effets parasites. Les mesures en deux points (2T) sont utilisées quand la tension générée par

I'appareil est considérée identique a celle aux bornes du systéme a mesurer, tandis que les
mesures en quatre points (4T) sont plus précises, permettent la réduction d’effets induits par
la chaine de mesure (impédance des cables et de I'appareil) et peuvent étre utilisées pour des

impédances faibles et moyennes. La figure 4.10 illustre les deux configurations (2T et 4T).

a)

Test current (A)

lo

Riead

fi\ AMN
N

AN

Rieai

b)

Test current (A)

(D

g Riea
Source Hi
AMN
Sense (pl

Sense Hi B (pi)

Rread
Vm 1%3 DUT
Sense Lo Ruread
(o

Source Lo Riea

FIGURE 4.10 Configuration deux points et quatre points, a) 2T, b) 4T
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4.3.2 Mise en place de la chaine de mesure

Apres avoir sélectionné le dispositif de mesure (impédancemetre HF2IS et amplificateur de
courant HF2TA), la prochaine étape consiste a réaliser 'interface entre les différents capteurs et
le dispositif de mesure. Dans la section précédente nous avons réalisé trois capteurs. Le premier
est dédié aux mesures d'impédance sur des solutions d’ADN (Cy) et les deux autres capteurs
pour l'étude comparative entre capteurs a électrodes interdigitées et concentriques (Cipg 5 et
Ccg5). Afin de connecter les différents capteurs et I'appareil de mesure, deux cartes de circuit
imprimé ont été réalisées (figure 4.11) munies d’'un emplacement pour quatre connecteurs type
SMA. Dans la figure 4.11.b-c, le capteur sera collé aux PCB et les connexions entre les pads et les
pistes en cuivre ont été simplement faites par soudure d’un fil d’étain. Pour le capteur (Cipg5
et Ccgs5) nous avons choisi de coller les deux capteurs sur un adaptateur MSOP double face
avec des trous métallisés : 1'utilisation de ’adaptateur permet d’éviter une soudure directe sur
le capteur. La connexion entre le capteur et I’adaptateur est réalisée par wire bonding (fil d’or

= 20um).
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FIGURE 4.11 Photo des différents capteurs utilisées, a) capteur a électrodes concentriques Ccg 5, b) cap-
teur a électrodes interdigitées Cipg 5 , capteur a électrodes interdigitées C4 (N = 50, w = 3 um, = 0.5,

L = 480 pm)

Le banc de mesure final est composé d"une carte d’interface contenant le capteur. Celle-ci
est connectée a 'impédancemetre et a I’amplificateur de courant par le biais de cordons SMA
de faibles longueurs (50 cm), afin de réduire au maximum la longueur de la boucle de mesure.
L'appareil de mesure est connecté via un cordon USB a un PC pour commander et récupérer
les données (figure 4.12).
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FIGURE 4.12 Banc de mesure utilisé, composé d'une caméra pour le positionnement de goutte, d"une
carte d’interface supportant le capteur, de I'impédancemetre HF2IS avec son préamplificateur et d"une
micro-pipette pour le contréle de volume. a) banc de mesure du capteur C4 et b) banc de mesure utilisée

dans 1’étude comparative entre capteur a électrodes interdigitées Cipg 5 et a électrodes concentriques

Cces

4.3.3 Evaporation

L'évaporation est un phénoméne non négligeable dans les mesures des milieux fluidiques,
car elle modifie le volume et la densité de la goutte. Ce dernier est trés présent pour des volumes
de goutte tres faibles, ce qui nécessite des mesures tres rapides. Avec des solutions a concen-
tration d’ADN, il est tres important de garantir une rapidité de mesure. Dans le travail de Aida
Ebrahimi [133], des mesures d’impédance sur une concentration fixe d’ADN ont été effectuées
en fonction du temps et permettent de visualiser I'augmentation de la conductivité électrique
en fonction de 1’évaporation de la goutte. Ceci implique que dans notre cas les mesures doivent
étre effectuées rapidement afin de garantir la corrélation entre la concentration d’ADN et la
conductivité électrique. Afin de déterminer le temps nécessaire pour chaque volume de goutte
utilisée dans nos mesures, nous avons utilisé une solution a conductivité étalon pour visualiser

I’évaporation de la goutte en utilisant une caméra thermique (figure 4.13, figure 4.14 et figure
4.15).
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a)

d
FIGURE 4.13 Photo prise avec caméra thermique a acquisition rapide d’une goutte de 0.20 pL. a) 36

sec, b) a g) 2 min a 6 min avec un pas d’une minute

a) b)
F

FIGURE 4.14 Photo prise avec caméra thermique a acquisition rapide d"une goutte de 0.01 L. a) 39 sec,

b) 1 min et ¢) 2 min
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a) b) <)
d) e) f)
‘) h)

FIGURE 4.15 Photo prise avec caméra thermique d'une goutte de 1.30 pL. a) 36 sec, b)a g) 2min a 6

min avec un pas d’une minute

De la figure 4.13 et 4.15 on peut visualiser qu’a partir d'une minute quel que soit le volume
utilisé, la goutte s’évapore tres rapidement. Notons que les solutions étalons sont essentielle-
ment faites par un mélange de KCI et H20. L'évaporation de la goutte permet aux molécules
d’eau de passer a 1’état gazeux [134] laissant ainsi une concentration tres importante de molé-
cule de KCL a la surface des électrodes. Le nettoyage du capteur doit étre effectué apres chaque
mesure dans un intervalle de 2 minutes. Afin de garantir la reproductibilité des mesures, nous
opterons pour un ringage a I'eau déionisée directement apres chaque mesure. La procédure de
nettoyage standard est :

¢ nettoyage a l'ultrason et a ’acétone pendant 2 minutes,
e nettoyage a l'isopropanol,
e rincage a l’eau déionisé,

séchage a l’azote.
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4.4 Capteurs a électrodes interdigitées et mesure sur
solution ADN

Le chapitre précédant nous a permis de valider par deux méthodes (analytiquement et
par simulation) le modéle de circuit équivalent. Nous utiliserons ce modéle (figure 4.16) afin
d’extraire les parameétres diélectriques des solutions a concentrations variables de séquence
d’ADN en utilisant les équations 3.28 et 3.37.

Solution

Csol,i Csol,i
R,; R ..
sol,i sol,i
Csnl,L C T CDL,i -T CDL,z'
DLL I I DL,L CDL,L
Rsol,L
Csubstmt Csubstmt

Substrat de verre

FIGURE 4.16 Modéle de circuit équivalent

Dans un premier temps, il est nécessaire d’effectuer une caractérisation du capteur en systeme
ouvert afin de mesurer la capacité de couplage entre électrodes. Cette caractérisation nous per-
met de déterminer la permittivité du systéme a vide (mesure directe sur substrat). Par la suite,
nous utiliserons des solutions de conductivité étalon afin de valider le modele de circuit. et le

calcul du facteur de forme ng”.

4.4.1 Caractérisation en systéme ouvert

La figure 4.17 présente le spectre d’impédance et de phase obtenue avec des mesures sur
le capteur C4 (N = 80, w = 3um, y=0.5 et L = 480 pm). La plage fréquentielle étudiée va de 1
kHz a 1 MHz. Notons que les mesures ont été effectuées a la méme température (T= 25°C) et
répéter 20 fois.
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a) b)
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FIGURE 4.17 Mesure en systéme ouvert du capteur Cs. a) l'impédance, b) la phase

On peut visualiser dans la figure 4.17 que les mesures montrent les caractéristiques fré-
quentielles d"une capacité avec une décroissance linéaire de I'impédance, ce qui est traduit par
une phase continue et constante autour de -88° dans la plage fréquentielle [10* Hz—10> Hz].
Les fluctuations présentes aux fréquences < 1 MHz sont dues aux éléments parasites dans la
configuration (par exemple, les cébles, les connecteurs, les ports d’entrée) et le déphasage non
calibré dans la configuration. La capacité équivalente d'un systéme ouvert (mesure des para-

metres diélectriques du substrat) peut étre calculée analytiquement :

N
Z = Y .
substrat jwcsubstrat/L (4 1)
Csubstrat/ L = EOgsubstthEgll (77/ Oo) N (4-2)

avec Zg,pstrat 'impédance du substrat, Cgypssrat 1a capacité du substrat, N le nombre d’électrodes,

C

L la longueur des électrodes «¢,,

le facteur géométrique qui est dépendant de 1'épaisseur de
I’échantillon a analyser (dans notre cas le substrat de verre a une épaisseur de 2 mm, nous
utiliserons les équations (3.1) pour une épaisseur semi-finie), e la permittivité du vide et 4 pssrqs
la permittivité relative du substrat.

Afin de vérifier le modele de circuit équivalent et de déterminer la permittivité relative du
substrat, nous avons tracé dans la figure 4.18 la valeur absolue de I'impédance et la phase en
utilisant les équations (4.1) et (4.2) avec les parameétres du tableau 4.1. On peut visualiser pour
le module d’impédance que le modele de circuit équivalent est en cohésion avec les mesures
expérimentales, I'erreur relative entre I'impédance mesurée et les résultats analytiques est de
dat = 0.27 %. Cependant pour la phase (figure 4.18.b), I’erreur relative par plage de fréquence

estde: 5“T[1O3<f<104] = 5.5('70, 50&T[104<f<105} = 0.950/0 et lXT[105<f<106] = 10.11 %.
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TABLE 4.1 Parametres géométriques du capteur a électrodes interdigitées Cy4
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FIGURE 4.18 Mesure en systeme ouvert du capteur Cy. a) l'impédance, b) la phase

4.4.2 Mesure d'impédance de I’eau ultra-pure

L'augmentation du volume dans notre cas implique un débordement de la goutte et crée

une impédance de solution entre les deux pads de connexion. L'impédance augmente expli-

citement en fonction du volume ce qui est visualisé dans les mesures suivantes (figure 4.19).

Dans le cas ot la goutte est mal positionnée (ne couvre pas toute la surface active du capteur),

la valeur de I'impédance ne peut étre déterminée.

1 Z1(Q)

10°

10°}

10*}

10°

10°

10°

10°

f(Hz)

10°

FIGURE 4.19 Impédance en fonction de la fréquence pour différentes positions de la goutte
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Dans la section 4.3.3 nous avons visualisé le phénoméne d’évaporation avec une caméra ther-
mique pour différents volumes (1.30 pL, 0.20 pL et 0.01 puL). De ce fait, nous avons effectué des
mesures d’impédance pour une goutte d’eau (type WFI : Water for injection) avec un volume
de 1.20 pL (centrer au milieu des doigts interdigités) avec un intervalle de mesure de 20 sec.
Dans la figure 4.20 on peut visualiser que I’effet d’évaporation affecte les mesures et se traduit
par une diminution non linéaire de I'impédance. De ce fait, il est nécessaire d’effectuer des me-
sures dans un intervalle de 40 secondes (au maximum) afin d’éviter une légere évaporation de

la goutte (Température ambiante comprise entre 22.1°C et 23°C et humidité de 77%).

a) 10° b)
10°+
S .
E S
10%
20
lt(S)
3
0 180 100 : ‘
10° 10* 10° 10° 10° 10* 10° 10°
f(Hz) f(Hz)

FIGURE 4.20 Effet du phénomene d’évaporation sur les mesures d’'impédance. a) impédance et b) la
phase

Apres avoir sélectionné le volume et I'intervalle de mesure (1.20 pL et 40 secondes), nous
avons utilisé le modeéle de circuit présenté dans le chapitre 3 afin de retourner aux parametres
de conductivité et de permittivité relative de I’eau pure qui a une conductivité électrique de
5.5 uS/cm. La figure 4.21 permet de visualiser la différence entre le modele analytique et les
résultats de mesure. Cette différence est due aux effets de bords qui ne sont pas pris en compte
dans le modele de circuit équivalent et aussi au phénomeéne de diffusion qui se modélise par
I'impédance de Warburg, ce dernier est présent uniquement en basses fréquences. Le tableau
suivant représente les parametres du modele de circuit analytique utilisés dans la figure 4.21.

TABLE 4.2 Parametres du modéle de circuit analytique et propriétés diélectriques de la solution et du

substrat

c
N ‘ w ‘ L ‘ dDL ‘gsolution Osolution ‘ Esubstrat ‘ Osubstrat Keenl

1x10710 | 1.23

80 | 3(um) | 480 (um) | o5(m) | 80 | 5.5(uS/cm) | 4.09 (3/m)



4.4. Capteurs a électrodes interdigitées et mesure sur solution ADN 129
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FIGURE 4.21 Mesure d’impédance de 'eau déionisée. a) impédance, b) phase

On peut également visualiser a partir de la figure 4.21 que le modéle de circuit équivalent per-
met de déterminer la conductivité électrique avec une erreur relative de ar s, = 0.4 %. Comme
conclue dans les simulations (figure 3.45), 'augmentation de 1’épaisseur de la double couche
(dpr) se traduit par une diminution de la phase a la f,.

4.4.3 Mesure d'impédance sur solution étalon de conductivité

Afin de valider le modele de circuit équivalent et la réaction du capteur a une variation
de conductivité, des mesures ont été faites sur différentes solutions étalons a conductivité va-
riable. Les mesures ont été réalisées a une température stable (22 °C, RH = 72 %) et en res-
pectant le processus de nettoyage décrit précédemment. La figure 4.22 représente le module
et la phase d’impédance obtenue pour deux solutions étalons (25 pS/cm et 100 pS/cm). Dans
un premier temps nous avons effectué des mesures d’impédance (figure 4.22) pour deux solu-
tions de conductivité étalon (25 pS/cm et 100 uS/cm). Par la suite nous avons utilisé le tableau
ci-dessous afin de déterminer les parametres du modele de circuit qui s’approche le plus des
résultats expérimentaux.

TABLE 4.3 Parameétres du modele de circuit équivalent et propriétés diélectriques de solution étalon

dDL (nm) Esolution | E€substrat | Tsolution (}JS/Cm) ngll
25 uS/cm 65 80 4.09 28 1.23
100 pS/cm 75 8o 4.09 92 1.23
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FIGURE 4.22 Mesure d’impédance de solutions étalon. a-b) 25 uS/cm et c-b) 100 uS/cm

Comme le montre le tableau 4.3, le modeéle de circuit équivalent permet de déterminer
avec une erreur relative de 10 % la conductivité de solution fournie par le fabricant, cependant
l’écart entre I'impédance mesurée et théorique (entre 10° et 10°) est de 1.5 %. Les variations
entre les mesures expérimentales et les résultats analytiques dans la plage de fréquence 10° Hz
et 10* Hz sont dues a 'impédance de Warburg. L'objectif de ces mesures est de déterminer la
conductivité des solutions ainsi que la permittivité relative, c.-a-d. la partie résistive de I'impé-
dance du capteur en prenant en considération 1’effet de la capacité d’interface non négligeable
a des fréquences inférieures a 1 MHz. Les résultats analytiques et de mesure sur les solutions
étalons nous permettent de valider le modeéle de circuit équivalent développé analytiquement

et numériquement. Ce dernier ne prend pas en considération I'impédance de Warburg :

RGT (7D<1 — ])
2Fiy N (4.3)

Zp = Rer + Zpif =
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avec Zr l'impédance faradique, Zp;f I'impédance de diffusion de Warburg, Rg la constante
de gaz, T la température absolue, z le nombre d’électrons, F la constante de Faraday et op le
coefficient de Warburg. Le modele de circuit entre deux électrodes (N = 2) est représenté dans
la figure ci-dessous :

Csol Coo

- I

R

sol RCT ZDIFF

FIGURE 4.23 Modele de circuit équivalent entre deux électrodes avec I'impédance de Warburg

La détermination de I'impédance de Warburg peut étre uniquement représentée par une valeur
qui n’aura aucune signification physique, car le coefficient de Warburg est déterminé expéri-
mentalement tandis que d’autres parametres tels que R¢ et z restent difficile a estimer (les

données du constructeur sont insuffisantes pour les déterminer).

4.5 Détection de séquence ADN

L’ADN (comme présenté dans le chapitre 2) a des propriétés électriques (conductivité et
permittivité relative) spécifiques. Les récentes publications sur la corrélation entre impédance
et concentration de séquences d’ADN démontrent que la variation de concentration d’ADN est
relativement liée a une variation de conductivité électrique. Les échantillons d’ADN simple brin
utilisés dans les mesures ont été fournis par le biopole (faculté de médecine - Nancy Brabois).
La préparation de concentration de séquence ADN simple brin 50 pmol, 25 pmol et 12.25 pmol
ont été effectuées en partant d’une concentration de base de 100 nmol pour une séquence a 8y
nucléotides. Le tableau 4.4 ci-dessous regroupe les parametres du modele de circuit utilisé afin

de tracer les résultats analytiques (cercles figure 4.24) pour les trois concentrations de séquences
d’ADN.

TABLE 4.4 Parametres du circuit équivalent pour trois concentrations d’ADN

Concentration d’ADN | x5, | dpr (nm) | capN4+H20 (MS/Ccm) | € ADN+H20

12.25 uMol 1.23 65 50 80

25 uMol 1.23 38 120 82

50 uMol 1.23 38 200 90
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FIGURE 4.24 Mesure d'impédance de solutions pour différentes concentrations de séquence d’ADN. a)

impédance, b) phase

L'impédance et la phase présentées dans la 4.24 sont corrélées avec un modele de circuit
équivalent (représenté par des cercles). A partir de ce dernier ont peut visualiser que 1'aug-
mentation de la concentration d’ADN se traduit par une augmentation de la conductivité, ce
qui est en accord avec les résultats expérimentaux qui sont aussi en accord avec ceux de Yi-Shao
Liu [90] et de Daniel Berdat [135]. Ceci démontre que la variation de conductivité est relative-
ment liée a une dilution de '’ADN. Comme le montre le tableau ci-dessus, 1’épaisseur de la
double couche électrique extraite en utilisant le modele de circuit équivalent montre une varia-
tion (dpr. = 38 nm pour 25 pMol et 50 utMol alors que dp; = 65 nm pour 12.25 pMol) qui peut
étre due a la présence de séquences d’ADN sur la surface d’électrodes. A partir des valeurs ex-
traites en utilisant le modele de circuit équivalent, 'augmentation de la conductivité s’explique
par le fait qu'une augmentation de la concentration d’ADN pourrait entrainer un nombre plus
élevé de contre-ions attirés par une charge opposée (les brins d’/ADN ont une charge néga-
tive), car les molécules sont précipitées et concentrées a partir de la source. Le nombre accru de
contre-ions mobiles peut augmenter la conductivité de la solution [136,137]. Dans la figure 4.25
nous avons tracé les résultats expérimentaux des mesures sur solution ADN, d’eau (WFI) et de
solution a conductivité étalon. La concentration de 25 pMol a une conductivité de 120 pS/cm
ce qui est trés proche de la solution de conductivité 100 pS/cm. Pour conclure, le modeéle de
circuit équivalent que nous avons développé dans le chapitre 3 qui prend en considération les
effets d’interface (double couche) et la conductivité du substrat, nous permet de déterminer la

conductivité des concentrations de solution d’ADN simple brin.
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FIGURE 4.25 Résultats de mesure ADN et solution étalon. a) impédance et b) la phase

4.6 Capteurs a électrode concentrique : étude comparative

Les résultats de simulation de 1’étude comparative entre CE et IDE ont démontré que les
électrodes concentriques ont une phase a fréquence critique moins importante que celle des
IDE, ce qui signifie une réduction des effets de doubles couches. Les capteurs CE et IDE ont
été fabriqués sur un substrat Si. Nous avons choisi dans cette section de tester un capteur IDE
(Cipgs5) et un CE (Ccgs). Nous allons effectuer une caractérisation en circuit ouvert (mesure
sur substrat Si), et afin de valider les résultats numériques, nous réaliserons des mesures sur

solutions étalons.

4.6.1 Caractérisation en circuit ouvert

Le substrat de Silicum (5i) a une conductivité électrique comprise entre 12 nS/cm et 15.6
pS/cm (données du fondeur). Le modele de circuit équivalant qui sera utilisée dans cette sec-
tion est différent de la section précédente, car il prend en considération la permittivité relative

ainsi que la conductivité électrique du substrat Si (figure 4.26).

Air ’
Cair Cuz‘r Caiv Cﬂir h°°
[l [l [l |
I I I Z _|I
Ctzir,L Cuir,L Cair,L Cair,L
—— ——— —>—||—-z&
—
” ” ” _” hsubstrat
Csubstmt Csubstrat Csubstmt Csuhstmt
Substrat v

FIGURE 4.26 Modéle de circuit pour caractérisation des parametres diélectriques du substrat
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Dans la figure 4.27, nous avons effectué des mesures d’impédance pour deux capteurs

Cs,cr et Cs,1pg réalisés sur le méme substrat. On peut visualiser a partir de figure 4.27.a que

les deux capteurs ont un effet résistif en basse fréquence ([10> Hz —10* Hz]) qui est dti a la

conductivité du Si. La différence entre les valeurs d'impédance des deux capteurs vient du fait

qu’il n‘ont pas le méme facteur de forme (x.;). En tracant la phase en fonction de la fréquence

(figure 4.27.b), on peut remarquer que la conductivité du substrat peut étre déterminée avec le

capteur Ccr 5 dans une plage de fréquences plus importante que celle du capteur a électrodes

interdigitées Cipg 5.
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FIGURE 4.27 Mesure en circuit ouvert des deux capteurs Cjpg 5 et Ccg 5. a) impédance et b) phase

Pour déterminer les parametres diélectriques du substrat et vérifier le modéle de circuit

équivalent nous avons effectué dans un premier temps des simulations en variant la conduc-

tivité (en utilisant le modele de circuit illustré dans la figure 4.26) de 8 uS/cm a 15 uS/cm en

fixant la permittivité relative a 12 pour les deux capteurs Ccg 5 et Cipg 5.
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FIGURE 4.28 Résultats de simulation (variation de conductivité du substrat) et mesure expérimentale

du capteur Cjpg 5 (mesure en circuit ouvert)

La figure 4.28 représente les résultats de mesure et les résultats de simulations du capteur
Cs,ipe- On peut visualiser que la valeur de conductivité du substrat Si la plus proche est de
10 pS/cm (figure 4.28.a) équivalent a 3 % d’erreur entre la mesure et la valeur obtenu par les
simulation dans la plage de fréquence équivalente & un comportement résistif [10° Hz — 10*
Hz]. Labande de fréquence de mesure [10° Hz — 10° Hz] ne nous permet pas de visualiser I'effet
capacitif du substrat (permittivité relative). De ce fait nous avons choisi de fixer la permittivité
relative du substrat a 12 (valeur théorique).

En ce qui concerne le capteur Cs ¢ nous avons effectué les mémes simulations précédentes
afin de déterminer la conductivité du substrat par les deux capteurs (qui n’ont pas le méme fac-
teur de forme «¢,;;). Comme le montre la figure 4.29, la conductivité estimée du substrat de Si
dans le cas d'un capteur a électrode concentrique est de 12 nS/cm avec une erreur relative de
0.8 %. Sachant que la valeur théorique de conductivité du wafer Si est de 14 nS/cm la valeur
obtenue a partir du capteur a électrode concentrique reste la plus proche. Ceci est dti au faite
que le modele théorique élaboré pour calculer le facteur de forme des capteurs a électrodes
interdigitées ne prend pas en considération les effets de franges a l'opposée de I'étude analy-
tique des capteurs a électrodes concentriques. L'erreur entre le modéle de circuit et la valeur
théorique est de 14.28 % pour le capteur a électrodes concentriques et de 28 % pour le capteur a
électrode interdigitée. Ce taux d’erreur peut étre dii a plusieurs parametres tels que : les effets

parasites, I’erreur de simulation et les pads de connexions.
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FIGURE 4.29 Résultats de simulation (variation de conductivité du substrat) et mesure expérimentale

du capteur Ccg s

A partir des résultats obtenus de la figure 4.29 et 4.28, la conductivité du substrat de Si

dans le modele de circuit équivalent sera fixée a 12 uS/cm et la permittivité relative a 11.48

(valeur théorique).

4.6.2 Mesure sur solution étalon

Dans cette partie nous avons utilisé une solution étalon afin de valider le modéle de circuit

équivalent et de comparer les résultats du capteur CE et IDE. Dans la section 3.5, nous avions

démontré par deux méthodes (analytique et numérique) que les capteurs CE ont une bande de

mesure en fréquence plus importante que celle des capteurs IDE. La figure 4.30 représente les

mesures effectuées sur le capteur CE avec une solution étalon de 25 pS/cm.



4.6. Capteurs a électrode concentrique : étude comparative 137

a) 105 b)
[ — GCsme

- C5,CE _10

10¢

1Z1(Q)

3 | Ll | _ Ll | |
10103 104 105 100 6903 104 105 100

f(Hz) fHz)

FIGURE 4.30 Mesure sur solution de conductivité étalon pour deux capteur Cipg 5 et Ccgs . a) impé-

dance et b) la phase

Dans un premier temps, nous avons effectué des simulations afin de déterminer les parametres
diélectriques de la solution étalon en utilisant le capteur Cspg. En fixant la permittivité du
substrat a 11.48, la conductivité du substrat a 12 pS/cm, I'épaisseur de la double couche a 47
nm et la permittivité relative de la solution a 8o. La conductivité analytique la plus proche de

la mesure est 27 pS/cm (figure 4.31).
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FIGURE 4.31 Comparaison entre résultats de simulation (variation de conductivité) et mesure expéri-

mentale du capteur Cs ;pg. a) impédance et b) la phase.

Cepedant, on peut visualiser a partir de la phase (figure 4.31.b) que la f. pour la solution a 27
pS/cm est légerement décalée en basse fréquence ce qui est di a 1’épaisseur de double couche
(47 nm) fixée précédemment. Afin d’ajuster les parametres du modéle de circuit nous avons

effectué des simulations en variant ’épaisseur de la DL de 20 nm a 120 nm.
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FIGURE 4.32 Comparaison entre résultats de simulation (variation d’épaisseur double couche) et me-

sure expérimentale du capteur Cs ;pg . a) impédance et b) la phase

De la figure 4.32 on peut remarquer que la valeur d’épaisseur de double couche la plus proche
des résultats de mesure est entre 20 nm et 45 nm. De ce fait nous avons effectué une simulation

avec les parametres suivants :

TABLE 4.5 Parametres de simulation du capteur Cs ;pg pour une solution de conductivité 25uS/cm

‘ dDL (nm) ‘ Esolution Esubstrat | Tsolution (pS/cm) ‘ Osubstrat (PS/Cm) ‘ &XT,Mesure

C5,1DE‘ 40 ‘ 78 ‘ 11.48 ‘ 27 ‘ 12 ‘ 12%

La figure 4.33 représente les résultats de simulations effectuées avec le tableau 4.5, la diffé-
rence entre les données de mesure et celles de simulation est due a la valeur de conductivité
choisie précédemment (la valeur la plus proche des résultats obtenus dans la figure 4.31 est de
10 pS/cm tandis que celle choisie par comparaison avec les résultats obtenus du capteur Cs cg
est de 12 uS/cm avec une erreur relative de 0.8 %). La conductivité de solution étalon obtenue
avec le modele de circuit est de 27 nS/cm.
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FIGURE 4.33 Comparaison entre résultats de simulation et mesure expérimentale pour le capteur

Cs,1pE (solution étalon de conductivité 25 pS/cm)

Dans la figure 4.34 nous avons varié la conductivité de la solution pour le capteur Cs cr avec

les parametres du tableau ci-dessous :

TABLE 4.6 Parametres de simulation pour déterminer la conductivité de la solution étalon du capteur

Cs,ce
‘ dDL (nm) ‘ Esolution | Esubstrat ‘ Osubstrat (llS/Cm)
Cs,ce ‘ 40 ‘ 78 ‘ 11.48 ‘ 12
a) 105 b)
Mesure ol
= 10pS/cm
17uS/em
—— 25uS/cm -10
= 32uS/cm
———40uS/cm -20
@ . -30
5 =
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60 17uS/em
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70 |— 32uS/ecm
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FIGURE 4.34 Comparaison entre résultats de simulation (variation de conductivité) et mesure expéri-

mentale pour le capteur Cs cp

On peut visualiser a partir de la figure 4.34.a que la conductivité simulée la plus proche
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de la valeur théorique est de 25 pS/cm dans une plage de fréquence entre 10° Hz et 10° Hz.
La différence entre les deux courbes (celle de 25 uS/cm et les résultats de mesure) en basse
fréquence peut étre due a I’épaisseur de la double couche, car dans la section précédente nous
avons déterminé avec exactitude la valeur de la conductivité du substrat (12 nS/cm). En ce qui
concerne la phase (figure 4.34) on peut visualiser que la f. de mesure est la méme que celle de
25 nS/cm. Ceci nous a conduit & varier 'épaisseur de la double couche en choisissant comme

conductivité de solution 25 uS/cm.

a) 10° b)

Mesure 0

10nm
32nm
55nm
75nm
— 100nm

g8 .
= =S
N
4 500 Mesure
10 10nm
60 32nm
55nm
75nm
gl — 100nm
10’ 10" 10° 10° 10’ 10" 10’ 10°
f(Hz) f(Hz)

FIGURE 4.35 Comparaison entre résultats de simulation (variation de 1’épaisseur de double couche) et

mesure expérimentale pour le capteur Cs cg

Les résultats tracés dans la figure 4.35 nous permettent de conclure que 1'épaisseur estimée de
double couche est comprise entre 32 et 10 nm. La figure 4.36 représente les données de mesure

et analytiques en utilisant le tableau 4.7.

TABLE 4.7 Parametres du modéle de circuit équivalent pour le capteur Cs cg

Tsubstrat (BS/cm) ‘ Tsubstrat (BS/cm)

Esubstrat

Esolution

‘ dpr (nm)

C5,CE‘ 20 ‘ 78 ‘ 11.48 ‘ 12 ‘ 25
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FIGURE 4.36 Comparaison entre résultats de simulation et de mesure du capteur Cs cg pour une solu-

tion de conductivité 25 uS/cm

On peut visualiser a partir de la figure 4.36 que les résultats analytiques sont trés proches
des résultats de mesure. La conductivité obtenue du modele de circuit équivalent pour le cap-
teur Cs cr est de 25 nS/cm ce qui est exactement la conductivité de la solution étalon utilisée.
Cependant, la conductivité obtenue avec le capteur a électrodes interdigitées Cs pg est de 27
puS/cm ce qui est a 8 % différente de la valeur théorique obtenue par le capteur a électrode
concentrique. L'étude analytique faite sur le capteur a électrodes concentriques permet de cal-
culer le facteur de forme (x¢,;;) en prenant en considération les effets de franges, tandis que celle

du capteur a électrodes interdigitées est faite sur un domaine d’étude en deux dimensions.

4.7 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons effectué des mesures de I'impédance sur différents types de
solution (solution étalon, solution de concentration variable, eau déionisée). Dans un premier
temps, nous avons étudié I'influence de 1’environnement de mesure (variation de température
— évaporation), ce qui nous a permis de mettre en place une chaine de mesure et un protocole
de nettoyage des capteurs qui permet de garantir une reproductibilité de nos résultats. Nous
avons également effectué des mesures avec le capteur en systéme ouvert, ce qui nous a permet
de déterminer les caractéristiques diélectriques du substrat et de valider I'étude analytique.
La détermination de 1'épaisseur de la double couche diélectrique ainsi que la conductivité élec-
trique des solutions ont été obtenues par mesure sur les solutions étalons. Ce qui nous a permis
de valider le modeéle de circuit équivalent dans le cas de mesures sur des électrolytes. Une fois
le modeéle de circuit équivalent validé, nous avons effectué des mesures d’impédance sur dif-
férentes concentrations de solution d’ADN (12.25 uMol, 25 uMol et 5ouMol).

Les résultats expérimentaux sont en cohésion avec ceux de la littérature qui démontrent
que la dilution d’ADN est relativement liée a une conductivité électrique. Nous avons également

utilisé le modeéle de circuit équivalent afin de déterminer la conductivité électrique de chaque
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concentration d’ADN avec une erreur relative entre mesures et modele de circuit < 5 %. Les
résultats de simulations de I'étude comparative entre capteur a électrodes concentriques (CE)
et a électrodes interdigitées (IDE) ont démontré que les CE ont une phase a fréquence critique
moins importante que celle des IDE. Grace au modeéle de circuit équivalent développé dans
le chapitre 3, les capteurs a électrodes concentriques permettent de définir avec précision la

conductivité de solution et de matériaux par rapport aux capteurs a électrodes interdigitées.
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Conclusion géneérale et

perspectives

La caractérisation d’échantillon biologique par spectroscopie d'impédance permet a partir
d"un circuit équivalent d’obtenir des informations sur leurs propriétés électriques (permittivité
relative et conductivité électrique). De nombreuses études sur la caractérisation de systemes
biologiques ont été conduites a des fins biomédicales de diagnostics et de controle. Plusieurs
travaux portent sur des caractérisations électriques de séquences d’ADN en utilisant différentes
méthodes de détection (optique, électrique). La méthode de détection la plus utilisée est par
détection électrique (avec ou sans marqueurs). Grace a un modele de circuit équivalent, les
données expérimentales peuvent étre corrélées a un circuit équivalent. Ce dernier permet le
retour aux parametres diélectriques pour des géométries d’électrode simple.

Cette these s’intéresse a la caractérisation de séquence d’ADN par méthode électrique spé-
cifiquement en utilisant la spectroscopie d’'impédance. Comme les électrodes interdigitées ont
pu démontrer auparavant leur sensibilité, nous avons développé analytiquement et numéri-
quement un modele de circuit équivalent qui prend en considération les effets dominant en
basse fréquence. Ce modele de circuit équivalent nous a permis d’optimiser les parameétres
géométriques d’une structure interdigitée et de retourner aux parameétres diélectriques avec
une erreur relative < 15 %. Ceci a été vérifié expérimentalement, par des mesures sur des so-
lutions étalons. Cependant, ce modéle n'inclut pas le phénomeéne de diffusion (impédance de
Warburg) en basse fréquence (< 100 kHz) car il n"affecte pas les valeurs de conductivité (f > 100
KHz). Le modele de circuit élaboré dans ce projet nous a permis de déterminer la conductivité
électrique de différentes concentrations de séquence d’ADN.

Lors de la fabrication du premier capteur a électrodes interdigitées, nous avons opté de
ne pas utiliser de puits (SU8) afin de garantir une cohésion avec le modéle de circuit et pour
faciliter le conditionnement du capteur. Les résultats expérimentaux des mesures effectuées
sur différentes positions de goutte ont démontré que les capteurs a électrodes interdigitées né-
cessitent l"utilisation d"un puits (ou capot en PDMS) pour un bon positionnement du liquide
(goutte). Afin d’éviter cette contrainte, nous avons développé une nouvelle structure d’élec-
trodes concentriques. L'étude analytique sur le calcul du facteur de forme des capteurs a élec-
trodes concentriques a pu démontrer qu'une optimisation géométrique peut étre réalisée afin
de garantir une meilleure sensibilité en basse fréquence. Les résultats de 1’étude comparative
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entre capteur a électrodes concentriques et a électrodes interdigitées ont démontré que les élec-
trodes concentriques ont une phase a fréquence critique moins importante que celle des IDE et
permettent de déterminer avec précision la conductivité de solution et de matériau en basses
fréquences grace aux modeles analytiques développés qui prend en considération les effets
d’interface (double couche, DL) et I'effet résistif du substrat Si.
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Résume

L'objectif de cette these est la conception de biocapteurs capables de détecter la présence
de séquences d’ADN sans utilisation de marqueurs chimiques ou de traitement préalable de
I’échantillon. Le principe de mesure utilise la spectroscopie d'impédance pour la détection du
changement provoqué par la présence de la séquence ADN sur le biocapteur. Notre étude s’ap-
puie sur des simulations analytiques et numériques pour définir les dimensions des capteurs
adaptés aux mesures en basse fréquence ainsi que le développement d’un modele de circuit
équivalent qui prend en considération les effets d’interfaces. La fabrication du capteur a été
réalisée en plusieurs étapes. Dans un premier temps, la conception et la fabrication en salles
blanches ont été optimisées pour des structures interdigitées avec différentes géométries et dif-
térents types de substrat (Verre, Si, SiO2). Apres la validation du modéle, par des mesures sur
des solutions de conductivité étalon et sur plusieurs concentrations d’ADN, 1’analyse des ré-
sultats nous a conduits a proposer une nouvelle structure a électrodes concentriques mieux
adaptée aux mesures d'impédance en basses fréquences pour des milieux liquides. Deux pro-
totypes de taille micrométriques, 'un a électrode interdigitée et l'autre a électrode concentrique

ont été développés pour une étude comparative.

Mots clefs : Spectroscopie d’impédance, biocapteurs ADN, modele de circuit équivalent, mo-

délisation double couche électrique.



157

Abstract

The objective of this thesis is the conception of a biosensor able to detect the presence of
DNA sequences without any use of chemical markers or a prior treatment of the samples. The
measurements are performed using impedance spectroscopy technique to detect the changes
caused by the presence of DNA sequences on the biosensor. Our study is based on analytic and
numeric simulations, which allows us to define the dimensions of the sensors adapted to low
frequency measurements and to propose an equivalent circuit model taking into account the
effects of the electrical double layer. The sensor was manufactured in several steps. Initially,
clean room design and manufacturing were optimized for interdigitated structures with dif-
ferent geometries and substrate types (Glass, Si, SiO2). The data analysis of the measurement
on standard conductivity and on several DNA concentrations using interdigitated electrod bio-
sensor, allows us to propose a new desing with concentric electrodes which is more adapted to
low frequency impedance measurement according to a comparative study between interdigi-

tated and concentric electrodes.

Keywords : Impedance spectroscopy, DNA biosensors, equivalent circuit model, electrical
double layer.
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