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Résumé 
La spectroscopie diélectrique micro-onde représente une technique analytique 

prometteuse pour de nombreux champs applicatifs, biologie cellulaire notamment. Elle 

permet en effet d’étudier de façon non invasive et non destructive des cellules dans leur milieu 

de culture grâce à leurs propriétés diélectriques. Ceci peut être réalisé à des échelles variées, 

que ce soit à l’échelle de l’organe ou du tissu, de suspensions de cellules jusqu’à l’analyse de 

cellules individuelles. En outre, il existe une échelle intermédiaire non encore abordée avec 

une telle technique d’analyse, celle des micro-tissus ou encore appelés sphéroïdes, modèle 

biologique in vitro fortement prisé car se rapprochant des problématiques rencontrées in vivo. 

Il s’agit d’amas de cellules agrégées entre elles, qui présentent différents gradients, tant en 

composition qu’environnemental. Les cellules sont en contact les unes aux autres et forment 

une sphère, d’où le terme de modèle 3D ou encore de sphéroïde. Les travaux de thèse visent 

donc à étendre les capacités d’analyse cellulaire par spectroscopie diélectrique micro-onde à 

cette nouvelle échelle, celle des micro-tissus. Les travaux réalisés font suite à un premier 

démonstrateur développé antérieurement dans l’équipe de recherche MH2F du LAAS. Ce 

premier micro-capteur RadioFréquence (RF) adapté à la mesure micro-onde de sphéroïdes de 

300 µm de diamètre maintenu dans leur milieu de culture par un système fluidique ouvert de 

type réservoir avait été conçu, fabriqué et commencé à être évalué au préalable. Outre une 

caractérisation plus poussée de ce composant à l’aide de multiples modèles, billes de 

polystyrène et sphéroïdes, pour en définir les capacités et limitations de mesure, une 

modélisation électrique permettant d’obtenir les paramètres diélectriques de l’objet étudié a 

ainsi été développée. Ainsi, après avoir présenté les sphéroïdes comme modèle biologique et 

les différentes techniques de caractérisation existantes de ce type de modèle dans un premier 

chapitre, le second chapitre est dédié à l’introduction de ce premier démonstrateur et de ses 

capacités d’analyse. Différentes solutions ont alors été envisagées afin de pallier ces 

limitations, dont le fait de rendre la configuration fluidique fermée en association à un 

système de blocage du sphéroïde à étudier pour un positionnement précis et donc augmenter 

la sensibilité de détection. Le troisième chapitre de ce manuscrit présente les développements  

correspondants, à savoir la conception totalement revue du composant et l’optimisation de 

son procédé de fabrication. Une étude de sensibilité de détection suivant le dimensionnement 

du capteur a également été menée numériquement et vérifiée expérimentalement. La 

caractérisation de sphéroïdes vivants, fixés et aussi soumis à un autre agent chimique que le 

paraformaldéhyde (utilisé pour la fixation), la chloroquine, a permis d’évaluer le potentiel du 

dispositif en vue d’une application de type criblage de médicaments. Pour réaliser cette étude, 

une collaboration avec l’entreprise Anti-Oxydant Power a été menée. La détection par 

technique RF de l’impact du changement environnemental cellulaire sur sphéroïdes pour 

différentes concentrations d’agent chimique appliqué donne ainsi une preuve de concept 

importante à l’échelle de modèle 3D de l’adéquation de cette technique de mesure pour 

observer des transformations cellulaires et même tissulaires, en complémentarité aux outils 

optiques classiques, et ce de façon non invasive et non destructive et sans besoin de marquage 

préalable. Ces résultats ouvrent donc de nouvelles perspectives d’analyse pour évaluer la 

réponse biologique de tels modèles tridimensionnels soumis à des agents chimiques. 
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Abstract  
Microwave dielectric spectroscopy is a promising analytical technique for many fields 

of application, especially cell biology. It allows to study cells in their culture medium in a non-

invasive and non-destructive way thanks to their dielectric properties. This can be done at 

various scales, from organ or tissue, from cell suspensions to single cell analysis. In addition, 

there is an intermediate scale not yet approached with such an analysis technique, that of 

micro-tissues or spheroids, a highly prized in vitro biological model because it is close to the 

problems encountered in vivo. These are clusters of cells aggregated together, which present 

different gradients, both in composition and environment. The cells are in contact with each 

other and form a sphere, hence the term 3D model or spheroid. The aim of this thesis is to 

extend the capabilities of cellular analysis by dielectric microwave spectroscopy to this  new 

scale, that of micro-tissues. 

 This work follows a first demonstrator previously developed in the MH2F research 

team of LAAS. This first Radiofrequency (RF) microsensor adapted to the microwave 

measurement of spheroids of 300 µm diameter maintained in their culture medium by an 

open fluidic system of the reservoir type had been designed, manufactured and started to be 

evaluated beforehand. In addition to further characterization of this component using 

multiple models, polystyrene beads and spheroids, to define its measurement capabilities and 

limitations, an electrical model to obtain the dielectric parameters of the object under study 

was developed. Thus, after having introduced the spheroids as a biological model and the 

various existing characterization techniques of this type of model in a first chapter, the second 

chapter is dedicated to the introduction of this first demonstrator and its analysis capacities. 

Different solutions were then considered in order to overcome these limitations, including  

making the fluidic configuration closed in association with a blocking system of the spheroid 

to be studied for a precise positioning and thus increase the detection sensitivity. The third 

chapter of this manuscript presents the corresponding developments , namely the completely 

redesigned component and the optimization of its manufacturing process. A study of the 

detection sensitivity according to the dimensioning of the sensor has also been carried out 

numerically and verified experimentally. The characterization of living spheroids, fixed and 

also subjected to another chemical agent than paraformaldehyde (used for fixation), 

chloroquine, allowed to evaluate the potential of the device for a drug screening application. 

To carry out this study, a collaboration with the company Anti-Oxidant Power was conducted. 

The detection by RF technique of the impact of the cellular environmental change on 

spheroids for different concentrations of applied chemical agent thus gives an important proof 

of concept at the scale of 3D model of the adequacy of this measurement technique to 

observe cellular and even tissue transformations, in complementarity with the traditional 

optical tools, and this in a non-invasive and non-destructive way and without need for 

preliminary marking. These results open new analytical perspectives to evaluate the biological 

response of such 3D models submitted to chemical agents. 
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Introduction générale 
 

 D’après l’Organisation Mondiale de la Santé le cancer est la seconde cause de mortalité 

dans le monde. Le cancer est une maladie provoquée par une cellule initialement normale 

mais dont le programme biologique se dérègle et la transforme. Celle-ci se multiplie et en 

produit d’autres, dites « anormales », qui prolifèrent de façon anarchique et excessive. 

Pourtant, dans le corps humain énormément de cellules se renouvellent en permanence et de 

nombreuses « erreurs » dans la prolifération peuvent apparaitre. La plupart de celles -ci sont 

reconnues et détruites par notre système immunitaire avant qu’elles ne deviennent 

dangereuses. Mais lorsque ce dernier ne décèle pas l’erreur, elles peuvent se transformer en 

tumeur. Ce qui la caractérise, c’est une demande en nutriments particulièrement importante 

puisque les cellules, qui la composent, se multiplient de façon excessive. Lorsque les tumeurs 

continuent à se développer sans contraintes, elle grossit et modifie son environnement de 

façon à avoir toujours plus de nutriments. Lorsque rien n’est fait, une tumeur peut atteindre 

les vaisseaux sanguins les plus proches de façon à récupérer les nutriments directement à 

leurs sources : ce phénomène est appelé l’angiogenèse. Et puis quand l’espace est trop 

contraint, des cellules se différencient pour devenir invasives et peuvent migrer, grâce aux 

vaisseaux sanguins, jusqu’à un autre organe à l’autre bout du corps  : c’est la formation de 

métastases. Généralement à partir de l’angiogenèse le pronostic vital est engagé et très peu 

de traitements pourront venir à bout du cancer. Ce qui fait du diagnostic un enjeu 

fondamental. Mais lorsqu’il est établi la tâche n’en est pas plus facile. En effet, les cellules 

prolifèrent partout dans le corps : donc un cancer peut apparaitre dans n’importe quel tissu. 

La conséquence étant qu’il n’y a pas un seul traitement pour le cancer mais un traitement par 

cancer. 

 L’environnement en trois dimensions de la tumeur est particulièrement important 

dans la façon dont elle va évoluer : des contraintes mécaniques qu’elle va subir pendant sa 

croissance, à la façon dont les cellules vont devenir plus ou moins invasives (Marhuenda et al. 

2021; Veelken et al. 2017). Sa structure est, elle-même, une structure en trois dimensions très 

complexe liée au caractère anormal des cellules et de leur façon de proliférer. Par conséquent, 

les études réalisées sur un cancer donné sont nécessairement simplifiées par rapport à une 

situation réelle parce qu’il n’est pas encore possible de reproduire des organes complets en 

laboratoire. De nombreux modèles différents existent en fonction du degré de réalisme 

recherché dans une expérience donnée. Les plus réalistes sont certainement ceux venant 

directement d’échantillons de patients mais leur conservation est très compliquée. Les moins 

réalistes restent les cultures cellulaires en deux dimensions dans des flasques plates. Entre les 

deux, il y a un modèle qui intéresse énormément de scientifiques puisqu’il permet d’avoir une 

structure en trois dimensions tout en restant facile à conserver en laboratoire : le sphéroïde. 

Son élaboration consiste à cultiver des cellules cancéreuses adhérentes sans structure sur 

laquelle elles peuvent adhérer afin qu’elles forment une sphère d’elles-mêmes. Au sein de 

cette grande catégorie que sont les sphéroïdes, de nombreuses nuances existent en fonction 

du temps de culture, du nombre de cellules, du nombre de lignées cellulaires utilisées. Avec 
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un raccourci certain, il est possible de dire que plus le temps de culture est long (ou plus il y a 

de lignées cellulaires différentes impliquées – en un mot plus le modèle est compliqué –) plus 

la structure se rapprochera d’une situation réelle, d’un micro-tissus à proprement parler. Ces 

genres de structures biologiques sont d’autant plus intéressants qu’ils permettent l’utilisation 

de cellules de lignées humaines. Les résultats obtenus, notamment lorsque des traitements  

chimiques sont testés, sont bien plus pertinents que ceux fait à partir de tests sur animaux.  

La caractérisation de ces modèles du cancer ou des effets potentiels d’un médicament 

donné sur ceux-ci se font, historiquement, principalement par des méthodes biochimiques. La 

plus répandue reste les traitements avec des anticorps fluorescents spécifiques d’une 

protéine, d’un ADN, d’un ARN ; d’une molécule d’intérêt, afin de pouvoir observer sa présence 

(ou son absence) par microscopie. Ces informations peuvent ensuite être corroborées par des 

techniques telles que les Western Blot ou les PCR qui permettent de quantifier cette présence. 

Le principal inconvénient de ces procédés réside dans la nécessité de pré-traitement 

important : ce sont des méthodes invasives et destructives des échantillons. Il y a un réel 

besoin d’approches différentes qui seraient complémentaires  : non invasives, non 

destructives et sans traitement préalable. 

L’analyse par spectroscopie diélectrique des tissus biologiques, répond parfaitement à 

ces critères. En effet, en contrôlant la puissance des ondes électromagnétiques qui sont 

utilisées, il est possible de sonder les caractéristiques diélectriques des tissus biologiques de 

façon non invasive, non destructive et sans traitement préalable. D’autant plus que ce type de 

méthode est combinable avec les récentes avancées en micro-fabrication permettant de 

miniaturiser les dispositifs. De même, ce type de technique est compatible avec les dernières 

avancées de la micro-fluidique permettant l’ouverture d’un nouveau pant d’études en temps  

réel dans des conditions quasi normales de culture.   

Ces travaux de thèses ont pour objectif d’étudier un modèle du cancer en trois 

dimensions : le sphéroïde. L’objectif principal est de montrer l’intérêt que peut présenter la 

technique d’analyse diélectrique dans le domaine fréquentiel des gigahertz, pour extraire des 

informations sur les sphéroïdes, sans utiliser de marquage, et en maintenant les cellules dans 

leur milieu de culture, ce qui par conséquent ouvre les possibilités d’analyses en temps réel.  

Cette thèse est multidisciplinaire à la croisée des domaines de la biologie, de 

l’électronique hyperfréquence, de la micro-fluidique, de la micro-fabrication et effleure même 

la pharmacologie. Le laboratoire dans lequel cette thèse s’est déroulée est le Laboratoire 

d’Analyse et d’Architecture des Systèmes (LAAS). Il est fondé sur des champs disciplinaires qui 

constituent sa marque de fabrique depuis sa création : l'informatique, la robotique, 

l'automatique et les micro- et nano-systèmes. Au sein de ces disciplines, les thématiques de 

recherche du LAAS s’articulent autour de 6 départements scientifiques animant l’activité des 

26 équipes de recherche, unités de base de la recherche du laboratoire. Le LAAS travaille ainsi 

sur divers types de systèmes : micro et nano systèmes, systèmes embarqués, systèmes 

intégrés, systèmes répartis à large échelle, systèmes biologiques, systèmes mobiles, systèmes 

autonomes et infrastructures critiques, ayant des domaines d’applications tels que : 

aéronautique, espace, transports, énergie, services, santé, télécommunications , 

environnement, production et défense. 
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 Ce manuscrit de thèse est organisé en quatre grandes parties  :  

• Le premier chapitre traite des différents modèles du cancer existants et justifie le choix 

de l’utilisation de sphéroïde pour la recherche dans le cancer. Il présente ensuite les 

différentes méthodes de fabrication et de caractérisation de celui-ci. 

• Le deuxième chapitre présente le premier dispositif fluidique utilisé. Une modélisation 

électrique permettant l’analyse des données de spectroscopie diélectrique microonde 

est proposée. Les protocoles utilisés pour la fabrication des sphéroïdes et des mesures 

hyperfréquences sont décrits. Enfin, ce dispositif fluidique et ses limites sont 

caractérisés expérimentalement. 

• Le troisième chapitre présente le développement d’un tout nouveau dispositif 

fluidique qui permet de supprimer les limites présentées dans le chapitre précédent. 

L’architecture, la preuve de concept et la micro-fabrication optimisée de la structure 

fluidique optimisée sont présentés. Ensuite une étude d’amélioration de la structure 

hyperfréquences est proposée par simulations électromagnétiques et de façon 

expérimentale. Enfin, une validation du dispositif est réalisée sur des échantillons 

biologiques dans deux conditions « extrêmes ». 

• Le quatrième et dernier chapitre présente l’application du dispositif dans une étude 

biologique en trois phases. Tout d’abord, la toxicité sur sphéroïdes des molécules 

choisies (pour réaliser les traitements chimiques ultérieurs), est déterminée grâce à 

une technologie, disponible au LAAS-CNRS qui a été préalablement optimisée sur 

micro-tissus.  Ensuite, la discrimination de deux traitements chimiques est faite par 

mesure spectroscopique d’état statique. Les traitements des sphéroïdes sont alors 

réalisés préalablement à leur mesure hyperfréquences. Enfin, le développement d’un 

protocole permettant l’analyse en temps  réel des micro-tissus est développé. Les 

traitements chimiques étant alors réalisés en même temps que leur mesure 

hyperfréquences grâce au micro-dispositif fluidique développé dans le chapitre 

précédent. 

L’apport potentiel de la méthode de détection par rapport aux techniques établies fera 

l’objet d’une discussion en fin de manuscrit. 
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Acronymes utilisés dans le manuscrit 
 

 

 

2D = deux dimensions 

3D = trois dimensions 

ADN = Acide Désoxyribonucléique, acide du noyau des cellules vivantes, constituant essentiel 

des chromosomes et porteur de caractères génétiques. 

ARN = Acide Ribonucléique, acide nucléique essentiel dans le transport du message génétique 

et la synthèse des protéines. 

ACEO = Electroosmose à courant alternatif 

AOP = Anti Oxidant Power (entreprise partenaire) 

Au = Or 

CPW = guide d’onde coplanaire 

Ctrl = Contrôle  

DEP = Dielectrophorèse 

DMEM = Dulbecco's Modified Eagle Medium, milieu utilisé en culture cellulaire 

DUT = Device Under Test ou dispositif sous test 

ECIS = Détection d’Impédance Electrique Cellule-substrat 

EIS = Spectroscopie Electrique d’Impédance 

EM = Electromagnétique  

FDTS = Perfluorodecyltrichlorosilane 

GHz = Gigahertz et toutes les autres unités ; Hz = Hertz ; MHz = Megahertz, THz = Térahertz 

HEPES = acide 4-(2-hydroxyéthyl)-1-pipérazine éthane sulfonique 

HF = Hyperfréquence 

ICEO = Electroosmose à charge induite 

LAAS-CNRS = Laboratoire d’Analyse et d’Architecture des systèmes, unité propre de 

recherche du centre national de la recherche scientifique   

LiPc = Lithium phtalocyanine 

LUCS = Light-Up Cell System, technique développée par l’entreprise AOP 

MEB = Microscope électronique à balayage 

MEC = Matrice extra-cellulaire 

ML = Ligne microrubant 

ODEP = Dielectrophorèse optique 

PBS = Phosphate Buffer Saline, solution saline comportant les mêmes concentrations ioniques 

qu’un milieu de culture cellulaire classique 

PDMS = Polydiméthylsiloxane 

PEG = Poly(éthylène glycol) 

PGL = Lignes de Goubeau planes 

P/S = Pénicilline/Streptomycine, mélange d’antibiotique nécessaire en culture cellulaire 

RF = Radiofréquence 

SAW = Onde acoustique de surface 

SIW = Guides d'ondes intégrés au substrat 
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SOLT = Calibration Short Open Load et Thru 

SVF = Sérum de veau fœtal 

Ti = Titane 

TO = Thiazole Orange 

TSA =Trichostatine A 

USW = Ondes stationnaires ultrasoniques 

VNA = Analyseur de réseaux vectoriels 
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1 INTRODUCTION 

Ce premier chapitre donne les contours du contexte de la thèse à mi-chemin entre la 

biologie et la physique. Le découpage du chapitre en quatre grands axes est à l’image de nos 

besoins pour construire ce travail de thèse. Avant d’envisager un nouveau mode de 

caractérisation biologique, il nous faut comprendre les modèles cellulaires que nous utilisons 

mais également le fonctionnement des outils qui existent déjà dans les laboratoires de 

biologie cellulaire pour caractériser les cellules. De même, nous avons besoin de comprendre 

ce que l’analyse diélectrique est théoriquement capable de discriminer au niveau cellulaire. 

Enfin, nous ferons une revue de ce que les scientifiques qui travaillent sur ce type de détection 

ont montré jusqu’à présent pour arriver au positionnement de ce travail de thèse. 

Dans un premier temps l’échelle de culture cellulaire dite en deux dimensions  est 

présentée, c’est-à-dire permettant la culture sur des surfaces planes ou en suspension : quand 

il n’y a que très peu d’interaction d’une cellule à l’autre. Ensuite, il sera décrit comment les 

ondes électromagnétiques interagissent avec les tissus biologiques. En effet, les deux 

principales méthodes de caractérisation des cultures cellulaires en 2D dont nous aurons  

besoin pour comparer ces travaux de thèse à la littérature sont la cytométrie en flux 

d’impédance et la spectroscopie d’impédance diélectrique qui sont toutes deux basées sur ces 

théories. Elles seront aussi détaillées dans cette partie. 

Dans un second temps, il sera question de la description de l’échelle de culture 

cellulaire dites en trois dimensions avec ces champs d’applications et le choix du modèle 

particulier pour cette thèse : le sphéroïde. Le choix de ce modèle sera discuté. Les enjeux 

correspondant à un tel type de culture seront décrits, ainsi que les caractéristiques de ces 

systèmes biologiques et leurs intérêts vis-à-vis de la recherche contre le cancer. Une partie en 

suivant sera consacrée à décrire les différentes méthodes de créations de sphéroïdes en 

fonction des applications. En effet, le choix de la méthode de fabrication est la plupart du 

temps dépendante de l’analyse voulue de l’objet biologique.  

Dans un troisième temps, les méthodes existantes pour caractériser les sphéroïdes  

seront présentées en quatre grandes catégories  : les modèles mathématiques de prédiction 

de la croissance, les méthodes de caractérisation optique, les autres méthodes biologiques et 

les méthodes électriques. Les autres méthodes biologiques comprennent : la cytométrie en 

flux ; les méthodes biochimiques telles que le Western Blot ou la PCR, mais aussi toutes les 

méthodes d’analyse de paramètres physiques comme la mesure de gradient d’oxygène par 

résonance paramagnétique électronique et la déformation mécanique. La partie consacrée 

aux méthodes de caractérisation électrique des sphéroïdes permettra de détailler les 

interactions des ondes électromagnétiques avec le vivant en fonction de la fréquence 

appliquée et ce qu’elles permettent d’obtenir comme informations par le biais de la 

détermination de leurs propriétés diélectriques.   

Enfin, l’état de l’art de ce que les scientifiques font déjà en caractérisation diélectrique 

des sphéroïdes en fonction de la fréquence (et donc de la méthode expérimentale) sera 

détaillé pour arriver au positionnement de ce travail de thèse.  
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2 LES DIFFERENTS MODELES BIOLOGIQUES ET LEURS APPLICATIONS 

Dans cette première partie les différentes échelles de modèle biologique du cancer 

seront décrites rapidement afin d’en évoquer leurs avantages et leurs inconvénients respectifs 

vis-à-vis de leur similarité avec la réalité biologique in vivo. Ces différentes échelles sont toutes 

représentées dans la Figure 1. 

2.1 CULTURES CELLULAIRES EN 2D 

2.1.1 Définition 

Dans la culture cellulaire en deux dimensions, les cellules grossissent en monocouches 

sur des surfaces solides plates, généralement en plastique, comme elle est représentée à la 

Figure 1 A). L’avantage de ce type de culture cellulaire tient en la facilité d’entretien, son coût 

particulièrement raisonnable et les performances obtenues dans les tests fonctionnels. 

Malheureusement, les cultures adhérentes ont aussi de nombreux désavantages  : la structure 

naturelle des tumeurs n’est pas reproduite. En effet, les interactions cellule-cellule et cellule-

environnement ne sont pas représentatives d’une masse tumorale. Or elles sont responsables 

de la différentiation, la prolifération, la vitalité, l’expression de gènes et de protéines, la 

métabolisation des médicaments, etc. Les cellules mises en culture en 2D sont étirées et 

subissent des réarrangements cytosquelettiques aboutissant à des polarités et des 

morphologies artificielles, ce qui change considérablement leurs réponses à certains 

phénomènes comme l’apoptose (Nath et Devi 2016; Kapałczyńska et al. 2016). 

2.1.2 Applications  

Cette méthode a été utilisée comme un outil d’évaluation de performance biologique 

de molécules bioactives proposées dans le cadre de traitements thérapeutiques de différentes 

maladies comme celle du Parkinson, le sida, le diabète ou le cancer. Sa facilité de prise en 

main, son coût faible, sa bonne reproductibilité et son habilité à permettre la culture de 

Figure 1 : Représentations schématiques des différents modèles cellulaires du cancer. a) La culture cellulaire en 
tapis adhérent, dite 2D. b) Représentation schématique de cellules en suspensions. c) Représentation d’une 
biopsie, d) Représentation d’un organe-sur-puce et e) Schéma de deux types de sphéroïdes en fonction des cellules 
utilisées. Figure dessinée grâce à l’application Biorender. 
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multiples types cellulaires en ont fait le modèle de culture le plus utilisé dans les tests 

précliniques in vitro dans le développement des nouveaux médicaments. De plus, l’utilisation 

de systèmes de culture cellulaire a permis de réduire l’utilisation d’animaux comme modèle 

de laboratoire (Costa et al. 2016).  

2.2 SUSPENSIONS CELLULAIRES 

Un autre modèle biologique correspond aux suspensions cellulaires, à savoir des 

cellules en milieu liquide, représenté à la Figure 1 B). En effet, certains types cellulaires n’étant 

pas adhérentes par nature comme la plupart des cellules composant le sang, les cultures des 

lignées cellulaires correspondantes se fait en suspension. Ce modèle devient alors un modèle 

incontournable lors de l’étude des différentes leucémies (Huh et Ibrahim 2000). Notamment 

parce qu’il permet d’analyser de nombreuses cellules en un temps court et ce pour des cellules 

non adhérentes comme adhérentes remisent en suspension. De plus, avec certaines 

techniques, comme la cytométrie en flux (qui sera décrite plus tard dans ce manuscrit), les 

analyses de tels échantillons se font cellules par cellules permettant du haut débit sans perdre 

les informations liées aux cellules individuelles . L’analyse des cellules uniques a gagné de 

l’attention dans la dernière décennie puisque l’hétérogénéité des populations cellulaires peut 

être responsable de certaines pathologies. 

2.3 MODELES 3D 

2.3.1 Biopsies 

Plusieurs façons d’utiliser les biopsies existent, allant de la culture des cellules 

récoltées en 2D, jusqu’à la culture dans des systèmes micro-fluidiques, la xénogreffe de 

tumeur sur un autre animal, la fabrication d’organoïdes avec les cellules récoltées ou l’analyse 

directe de l’échantillon, comme l’indique la Figure 2. En fonction des cancers considérés, les 

avantages et les inconvénients diffèrent légèrement (Powley et al. 2020; A. Collins et al. 

2020b). 

En effet, pour les cancers de la prostate par exemple, les xénogreffes dérivées du 

patient sont considérées comme le gold standard des tests précliniques parce qu’elles 

permettent de maintenir la tumeur d’origine, notamment lors des tests de médicaments. Le 

principal désavantage réside dans le fait que le système immunitaire de la souris hôte est 

artificiellement supprimé avant la greffe (pour diminuer les rejets). Or, le système immunitaire 

est indispensable pour comprendre comment la tumeur est parvenue à y échapper ou pour 

prédire certaines réponses aux médicaments (Risbridger, Toivanen, et Taylor 2018).  

Toujours autour des cancers prostatiques, les cultures ex vivo sont très intéressantes 

parce qu’elles permettent d’obtenir des taux de prolifération supérieurs à la tumeur in vivo et 

des taux d’apoptose de l’ordre de 5 à 10% ; permettant dans les deux cas d’étudier l’influence 

de médicaments sur ces deux paramètres, même si la conservation des échantillons  au-delà 
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de 7 jours est difficile (Risbridger, Toivanen, et Taylor 2018). Dans le cas des cancers de 

l’endomètre, tous les sous-types ne se prêtent pas à la xénogreffe, et la culture ex vivo 

d’échantillon est difficile à cause des différences de taille, et sont très difficile à standardiser 

ce qui rend ces méthodes de culture utilisables principalement pour l’immunothérapie mais 

pas dans du criblage de médicaments (A. Collins et al. 2020a). Dernier exemple, dans le cas 

des maladies de la rétine, il est très difficile de réaliser des explants sans systèmes de type 

organes-sur-puce de par la complexité du tissu, et les xénogreffes ne sont possibles qu’avec 

des primates avec toutes les questions éthiques que cela suscite (Schnichels et al. 2021).  

 De façon générale, il est possible de dire que les modèles dit ‘explants’ c’est-à-dire de 

culture ex vivo, ont connu de nombreuses avancées ces dernières années, permettant de 

garder l’écosystème tumoral originel pendant un certain temps grâce à des plateformes  

particulières (Abreu et al. 2020; Silva et al. 2019). Mais cette méthode n’est pas applicable à 

tous les cancers, notamment certaines étant trop nécrotiques pour permettre une 

quelconque culture ex vivo. Le modèle de la xénogreffe est intéressant mais inutilisable dans 

le cadre de l’immunothérapie par exemple, puisque la souris est immunodéprimée pour que 

la greffe ne soit pas rejetée, sans parler de toute la structure humaine de la tumeur qui est, 

dans ce cas-là, perdue (Powley et al. 2020).  

2.3.2 Biosystèmes sur puces 

Les organes sur puces ont pour but de reproduire les fonctions de tissus ou d’organes 

biologiques de la façon la plus réaliste possible. Les cellules sont mises en cultures dans des 

chambres et/ou des canaux de façon à générer un tissu ou un organe complet de façon à 

reproduire sa biologie et sa physiologie d’intégration. De nombreuses recherches ont lieu en 

ce moment même pour recréer des modèles cardiovasculaires, respiratoires, nerveux, 

digestifs et endocriniens (Sosa-Hernández et al. 2018). Des dynamiques de stress mécanique, 

de gradient de concentration et de modelage cellulaire sont ainsi à réaliser pour refléter les 

caractéristiques physiologiques (Q. Wu et al. 2020). Pour ce faire, des dispositifs micro-

Figure 2 : Schéma des différentes applications des extraits de biopsies et de cellules tumorales circulantes extraites 

du sang afin d’étudier l’ADN, l’ARN, les protéines modifiées par la forme cancéreuse, et surtout pour réaliser des 
études de réponse de médicaments. Figure adaptée à partir de Powley et al., 2020 et Collins et al., 2020. 



Olivia PEYTRAL-RIEU 

 CHAPITRE 1 : DESCRIPTION ET CARACTERISATION DES MICRO-TISSUS COMME MODELE BIOLOGIQUE 
DU CANCER 

 

P a g e  29 | 162 

 

fluidiques assez sophistiqués sont construits, pouvant être classés dans deux principales 

catégories : les gaufrages chauds et les moules par injection. La première catégorie est 

similaire à la lithographie par nano impression. Elle est bon marché et a une méthode de 

fabrication flexible avec des possibilités de construire des motifs nano-imprimés d’une grande 

résolution. La deuxième correspondant à l’injection d’un matériau dans un moule où il peut 

couler et prendre la configuration voulue. Elle est utilisable avec de multiples matériaux, du 

métal au plastique en passant par le verre. Il est cependant recommandé d’utilisé un matériau 

avec une faible viscosité pour maximiser les contacts avec le moule. Ces deux techniques ont 

les limitations directement liées aux matériaux utilisés et à leurs caractéristiques physico-

chimiques. La bio-impression 3D se développe aussi permettant de rendre la création de 

dispositifs plus rapides et plus reproductibles (Sosa-Hernández et al. 2018). Les hydrogels sont 

des matériaux de choix pour la création d’organe-sur-puce puisqu’il est possible d’optimiser 

la plupart de leurs caractéristiques mécaniques, ainsi que la structure globale du dispositif 

souhaité (Terrell et al. 2020; Song, Park, et Gerecht 2014). 

Ces organes-sur-puces ont permis de comprendre davantage certains mécanismes 

comme par exemple ceux liés à la création de métastases  dans les cancers du seins (Frankman 

et al. 2022). Ils permettent aussi, au fur et à mesure qu’ils sont complexifiés, de prédire des 

réponses physiologiques comme la consommation de calcium et la génération de force au sein 

des tissus cardiovasculaires. De plus, ils peuvent aider à identifier des nouveaux mécanismes 

d’actions utilisables par les thérapies régénératives en permettant de découpler les effets de 

multiples facteurs, fait difficilement possible sur les modèles animaux (Tavakol, Fleischer, et 

Vunjak-Novakovic 2021).  

Malgré toutes les dernières avancées sur ces modèles, cela reste très compliqué de 

recréer un environnement parfaitement reproductible et reproduisant toutes les 

caractéristiques physiologiques, notamment la vascularisation, l’ajout de fonctions du 

système immunitaire, etc (Sosa-Hernández et al. 2018). 

2.3.3 Sphéroïdes ou Micro-tissus 

Un sphéroïde, ou micro-tissu, est un agrégat stable de cellules (Fedi et al. 2022). Il peut 

être formé de lignées cellulaires immortalisées, de cellules venant de biopsie ou d’un mélange 

de plusieurs types de cellules. Toutes les cellules ne forment pas de sphéroïdes, notamment 

les non-adhérentes. En revanche, la plupart des cellules cancéreuses le font. 

En étudiant le cancer, un choix doit être réalisé entre les différents modèles existants, 

notamment en fonction du degré d’exactitude avec la réalité recherchée. Etudier les explants 

de tumeur permettent des études ex vivo, plus proches de l’in vivo, mais leur disparité et leur 

conservation les rend difficiles d’utilisation, notamment à grande échelle. D’autres types de 

modèles comme les tumeurs sur puce permettent un meilleur contrôle de la conservation des 

échantillons, mais restent compliqués à créer notamment parce qu’ils nécessitent de 

nombreuses améliorations pour reproduire les caractéristiques physiologiques. Or plus ils 

sont complexes et moins ils sont reproductibles. Enfin, la culture cellulaire monocouche ne 

permet pas de mimer les structures et les résistances aux médicaments conférés par des 
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éléments du micro-environnement des tumeurs et de leur organisation 3D, ce qui est 

notamment responsable de résultats imprécis dans les tests de performances biologiques des 

médicaments, principalement réalisés sur des cultures cellulaires 2D. 

 Ainsi, les modèles de culture cellulaire 3D ont émergé comme une plateforme 

prometteuse pour faire du criblage de médicaments anticancéreux depuis qu’ils ont démontré 

un certain mimétisme avec les structures 3D des tissus malins, des micro-tissus cancéreux et 

de leur environnement (i.e. survie, prolifération, hétérogénéité de l’expression des gènes et 

multirésistance aux médicaments) (Pinto et al. 2020). C’est pour ces raisons que nous avons 

choisi de nous intéresser à ce modèle cancéreux pour ce travail de thèse.  
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3 CARACTERISTIQUES CLES DES SYSTEMES DE CULTURES 3D 

3.1 STRUCTURE GLOBALE ET FORMATION 

Il est possible d’obtenir des morphologies variées en fonction des modèles, du degré 

d’exactitude accepté vis-à-vis de la réalité. Les sphéroïdes peuvent être ronds, sous forme de 

grappes, sous forme d’une masse, etc. De plus, leur taille ainsi que la façon de les former 

changent leurs caractéristiques. De nombreuses possibilités de créer des sphéroïdes ont été 

développées de façon à obtenir des tailles et des conditions reproductibles  : par exemple, il 

est possible d’utiliser des gouttes tombant dans un liquide non miscible pour obtenir toujours 

le même nombre de cellules par goutte et ainsi garantir une homogénéité de taille (Nath et 

Devi 2016). Il est possible d’utiliser des puits non adhésifs pour forcer les cellules à s’adhérer 

les unes les autres et ainsi former un sphéroïde. Enfin, en fonction du cancer modélisé, 

l’utilisation de plusieurs lignées cellulaires dans une même culture (au moins deux) peut 

permettre de mieux recréer l’environnement.  

Un sphéroïde composé uniquement de cellules agglomérées entre elles sous forme de 

sphère sans temps de culture présentera moins de matrice extracellulaire entre les cellules 

que lorsqu’il y a un temps de culture de quelques jours  : en effet, des interactions entre les 

cellules se forment et caractérisent la Matrice Extra-Cellulaire (MEC). Cette dernière est 

composée de jonctions particulières entre les cellules permettant des échanges de protéines, 

de nutriments, d’ions, etc. La formation de MEC permet au sphéroïde d’obtenir des 

caractéristiques, comme l’expression de certains gènes, qui sont proches des systèmes in vivo 

et qui ne dépendent pas nécessairement de la taille mais plutôt de la façon dont le sphéroïde 

est mis en culture.   

3.2 GRADIENTS PRESENTS DANS LES SPHEROÏDES  

Trois grands types de gradients sont impliqués dans le développement des sphéroïdes. 

Ils sont associés à la pression partielle de dioxygène, l’accumulation des déchets et les 

métabolites. Ils dépendent de la taille et des lignées utilisées : plus le diamètre est grand, plus 

les gradients seront importants et impacteront l’organisation des cellules au sein d’un 

sphéroïde. La pression partielle de dioxygène est plus importante en surface du sphéroïde 

qu’en son centre, ce qui est principalement dû à l’environnement extracellulaire créer par les 

cellules elles-mêmes, rendant la structure compacte (Raza et al. 2017). Pour les mêmes  

raisons, les métabolites sont plus présents en surface qu’au centre. A l’inverse des déchets 

cellulaires vont s’accumuler au centre du sphéroïde. La conséquence de ces différents 

gradients est une organisation des cellules par niveaux concentriques. Les cellules au centre 

forment le cœur hypoxique composée de cellules nécrosées, le niveau du milieu étant des 

cellules dites latentes et le niveau le plus externe formant la couche prolifératrice. Il est 

communément admis qu’un cœur nécrotique commence à se former à partir d’un diamètre 

d’environ 250 µm (Nath et Devi 2016; Pinto et al. 2020; Rizwan et al. 2019).  
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3.3 CINETIQUE DE CROISSANCE DES TUMEURS 

La cinétique de formation des tumeurs est étudiée depuis des années  : elle est 

composée de trois grandes phases. D’abord une formation avasculaire, accompagnée d’une 

croissance exponentielle de la taille de la tumeur jusqu’à atteindre un plateau. Ce plateau se 

termine là où commence l’angiogenèse, c’est-à-dire lorsque la couche de cellules la plus 

externe se différentie en cellules invasives. Enfin la dernière phase correspond au processus 

métastasique avec croissance accompagnée de vascularisation (Teresa et Gabriella 2008). Les 

modèles mathématiques qui régissent ces différentes étapes de croissance ont évolué avec le 

temps, partant de modèles purement exponentiels (Demicheli et al. 1989; Demicheli, Prates, 

et Foroni 1991) qui ne pouvaient prédire correctement que la première partie de la croissance 

tumorale, vers des modèles plus complexes qui prennent en compte les délais de croissance 

observés notamment pour des tumeurs avasculaires, ou comportant des cœurs nécrotiques  

(Fory et Bodnar 2003; Xu, Bai, et Zhao 2012; Xu et Bai 2015; Xu et Huang 2014). La Figure 3 

constitue une conclusion en rassemblant les principales caractéristiques des sphéroïdes 3D 

qui sont cruciales pour leur application dans le criblage des thérapeutiques anticancéreuses .  

Figure 3 : Représentation schématique des principales caractéristiques des sphéroïdes, un modèle du cancer.    
A) Leur hétérogénéité cellulaire (cellules cancéreuses et stromales) reproduit la distribution cellulaire trouvée 
dans les tumeurs in vivo. B) Leur structure 3D organisée en trois couches principales (couches prolifératives, 

sénescentes et nécrotiques), avec un gradient caractéristique d'oxygène, de nutriments, de pH et de densité 
cellulaire qui est similaire à celui observé dans les tumeurs solides chez les humains C) Leurs barrières physiques 
établies en raison de l'existence d'interactions ECM-cellules et cellules-cellules, résultant du dépôt d'ECM. D) 

Leur corrélation entre la cinétique de croissance des sphéroïdes et celle des tumeurs solides : croissance initiale 
exponentielle (phase de croissance avasculaire) suivi d'un état de plateau. E) Enfin, leur représentation des 
modèles d'expression génétique obtenus à partir de cultures cellulaires monocouches, de sphéroïdes et de 
tumeurs solides in vivo. Reproduction de Costa et al., 2016 
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4 ELABORATION DES SPHEROÏDES TUMORAUX 

De nos jours, différentes méthodes existent pour assembler des cultures cellulaires 3D. 

Il est possible de les différencier en deux grandes classes  : (i) cultures cellulaires sans 

architectures, uniquement dans des puits non adhérents  et (ii) cultures cellulaires basées sur 

des structures dont certains exemples sont représentés dans la Figure 4 (Nunes et al. 2019; 

Rizwan et al. 2019). Il existe de nombreuses techniques de culture en système 3D en fonction 

de la taille voulue, la morphologie et les caractéristiques biologiques recherchées . 

4.1  CULTURE SANS ARCHITECTURES PREALABLES 

La méthode la plus simple consiste en l’utilisation de plaques à puits à fonds plats ou 

fonds ronds qui sont traitées pour être non-adhérentes. Les cellules ne pouvant adhérer à la 

surface, elles s’adhèrent les unes aux autres et forment des sphéroïdes. Cependant les plaques 

non adhérentes sont souvent assez coûteuses. Pour y pallier, certains font leur propre 

traitement de surface avec de l’agarose par exemple dans des plaques à puits (Pérard et al. 

2013; M. T. Tsai, Huang, et Lei 2020). Une autre technique de fabrication de sphéroïdes 

consiste en l’utilisation de gouttes suspendues contenant des cellules. La goutte étant 

suspendue, les cellules se positionnent au fond de la bulle de milieu, comme présenté sur la 

partie droite de la Figure 4, et forment en quelques jours un sphéroïde (Foty 2011; Timmins 

et Nielsen 2007).  

4.2 CULTURE SUR DES STRUCTURE EN HYDROGELS 

Les hydrogels permettent de créer des structures 3D pour étudier les derniers stades 

de développement des tumeurs, c’est-à-dire l’angiogenèse et la vascularisation. En effet, le 

gel permet de créer des architectures sur lesquelles les cellules peuvent adhérer. Il doit être 

biocompatible ainsi que poreux pour laisser les nutriments naviguer et atteindre les cellules. 

Leur rigidité et la façon de les fonctionnaliser, pour apporter des marqueurs particuliers par 

exemple, doivent être savamment contrôlées parce qu’elles peuvent modifier la prolifération, 

la différentiation, etc (H. Liu et al. 2020). Il est possible de classer les hydrogels en deux 

catégories : les naturels et les synthétiques. Les premiers sont extraits de MEC naturelles 

comme le Matrigel par exemple, dont le principal constituant est la laminine. Le collagène et 

le fibrinogène sont aussi des constituants naturels de certaines MEC qui permettent de créer 

des modèles très proches des tumeurs malignes au-dessus de 200 µm de diamètre. Ils 

permettent de réaliser des études d’invasivité des tumeurs notamment (Veelken et al. 2017). 

Le principal inconvénient de ces hydrogels tient dans leur variabilité d’un lot à l’autre, et la 

difficulté de maîtriser leur rigidité. Des hydrogels synthétiques ont été développés afin de 

maîtriser leur rigidité, les sites d’adhésion cellulaire, ou encore leur dégradabilité à partir des 

hydrogels naturels. L’acide hyaluronique s’est démontré déterminant en tant que matrice 

extracellulaire dans la progression et l’invasivité d’une tumeur (Song, Park, et Gerecht 2014). 

Le PEG s’est montré intéressant par sa grande teneur en eau, sa biocompatibilité, sa neutralité 
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chimique et ses nombreuses possibilités de fonctionnalisation, ce qui en fait un polymère 

particulièrement malléable dans ses applications possibles. Il a notamment permis la co-

culture pendant trois semaines d’hépatocytes avec des cellules endothéliales (Otsuka et al. 

2005). 

Figure 4 : Représentation schématique des principales méthodes de fabrication de sphéroïdes selon si la méthode 

nécessite une structure préalable ou pas. (A) Méthode avec matrice : soit sous le dépôt du sphéroïde, soit avec le 
sphéroïde intégré dans la matrice. (B) Encapsulation dans une matrice. (C) Méthode utilisant des flasques dites 
tournantes, où le milieu est en rotation permanente pour que les cellules adhèrent entre elles. (D) Fabrication de 
plaque à puits non adhésifs grâce à des moules, en PDMS notamment. (E) Plaque à puits traitées pour être non-

adhésives. (F) Méthode dites Hanging Drop de croissance des cellules dans une goutte. (G) Méthode utilisant la 
lévitation magnétique et la bio-impression 3D. Reproduit à partir de Nath et Devi, 2016. 
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4.3 CULTURE GRACE A DES SYSTEMES MICROFLUIDIQUES 

La micro-fluidique permet de créer des structures dans lesquelles les sphéroïdes 

peuvent être à la fois mis en culture et étudié grâce à une partie fluidique apportant les 

nutriments essentiels à leur croissance et survie (Moshksayan et al. 2018; Khot et al. 2019). Le 

polydiméthylsiloxane (PDMS) est souvent utilisé parce qu’il est bon marché, étanche (au 

liquide, pas à l’oxygène), biocompatible et permet une précision des structures jusqu’au 

micromètre grâce à l’utilisation de moules. La méthode commence souvent par la création 

d’un moule soit par imprimante 3D soit par micro-fabrication, qui permettra ensuite de couler 

le PDMS à l’intérieur et de le démouler pour obtenir la structure voulue. Une multitude de 

structures existent en fonction de l’application, la taille des sphéroïdes et les analyses 

souhaitées. Les systèmes les plus simples utilisent uniquement des micro-puits non adhésifs, 

avec éventuellement des formes particulières pour fabriquer des puces avec de nombreux 

sphéroïdes (Anada et al. 2012; Yeon et al. 2013; Kwapiszewska et al. 2014; L. Y. Wu, Di  Carlo, 

et Lee 2008). D’autres équipes mettent en place un système permettant le criblage de 

médicaments avec des concentrations en gradient dans une seule puce permettant 

l’évaluation de la molécule testée rapidement (Mulholland et al. 2018). D’autres enfin, 

développent des systèmes fluidiques piégeant, par le flux, des cellules à la base en suspension 

dans des cavités pour la formation de sphéroïdes (Hsiao et al. 2009; J. Y. Kim et al. 2015; Ota 

et Miki 2011). Le tout donnant la possibilité d’évaluer la résistance de ces sphéroïdes face à 

des molécules anticancéreuses dans un flux permanent (Ruppen et al. 2014). 

La micro-fluidique permet aussi de créer de nombreux sphéroïdes facilement 

manipulables, de tailles et de morphologies reproductibles dans des quantités importantes . 

En effet, grâce à une double émulsion de gouttes dans des liquides non-miscibles, il est 

possible de piéger des cellules dans leur milieu dans une goutte d’huile, elle-même piégée 

dans une goutte d’un surfactant comme le poly(éthylène glycol) (PEG) fonctionnalisé par 

exemple. En contrôlant la concentration de cellules dans le milieu, c’est le nombre de cellules 

par goutte et ainsi la taille du sphéroïde qui est maitrisée. Il s’agit d’une méthode permettant 

de créer de nombreux sphéroïdes en très peu de temps (Chan et al. 2013). 

4.4 CONCLUSIONS 

Les méthodes de culture et de fabrication de dispositifs de culture 3D sont en 

expansion et donc de nouvelles méthodes sont développées comme par exemple les 

méthodes de bio-impression (Tseng et al. 2015). Elles vont permettre, à terme, de 

complexifier les modèles pour les rapprocher de la réalité sans pour autant augmenter la 

difficulté de fabrication, ni diminuer la reproductibilité. La méthode qui a été choisie pour la 

fabrication des sphéroïdes dans ces travaux de thèse est une méthode hybride entre une 

méthode sans structure préalable mais qui a besoin d’un hydrogel pour former des puits non 

adhésifs. Elle sera détaillée dans le Chapitre 2. 

Nous allons à présent faire un état des lieux des méthodes de caractérisations de 

sphéroïdes.  
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5 PRINCIPALES TECHNIQUES DE CARACTERISATION DES SPHEROÏDES 

TUMORAUX 

5.1 PREDICTION DE CINETIQUE DE CROISSANCE DES SPHEROÏDES  

Parmi les toutes premières études réalisées sur les sphéroïdes se trouvaient de 

nombreuses analyses mathématiques permettant de comparer leur croissance avec les 

tumeurs réelles. En effet ce modèle 3D étant assez proche de la réalité, il a permis de comparer 

les différentes caractéristiques des tumeurs telles que les différentes étapes de croissance 

menant aux différentes couches de cellules au sein même de leur structure et celles des 

sphéroïdes pour en déduire des modèles plus proches des cas cliniques (Conger et Marvin 

1983; Demicheli, Prates, et Foroni 1991; Demicheli et al. 1989). Le but recherché est la 

création de modèles mathématiques pour de la modélisation par ordinateur et prédire 

l’évolution d’un cancer en fonction des paramètres caractéristiques de son environnement 

(Düchting, Ulmer, et Ginsberg 1996). Depuis les premières modélisations, de nombreuses  

améliorations ont été réalisées afin de prendre en compte les paramètres qui peuvent 

expliquer des délais dans le développement des tumeurs non vascularisées (Ward et King 

1997; Xu, Bai, et Zhao 2012; Xu et Huang 2014; Xu et Bai 2015), ou dans l’influence des 

paramètres tels que le pH et les ions lactate (Al-Husari, Murdoch, et Webb 2013). 

5.2 TECHNIQUES DE CARACTERISATIONS OPTIQUES 

La caractérisation biologique passant par un contrôle de la morphologie ou 

recherchant la présence de certaines caractéristiques, l’observation est l’un des premiers 

éléments d’analyse. Il est ainsi facilement compréhensible que la méthode la plus utilisée dans 

la caractérisation des sphéroïdes tumoraux soit la microscopie, même si elle ne permet pas 

toujours de faire des caractérisations quantitatives. La microscopie électronique à balayage 

(MEB) a permis la découverte de certaines organelles à l’intérieur des cellules ouvrant la voie 

aux premières expériences modernes sur la biogénèse (Mullock et Luzio 2000). Différents 

exemples sont représentés dans la Figure 5. 

5.2.1 Optique par fluorescence 

Les éléments constitutifs d’un système biologique qui permettent son 

fonctionnement, tels que les éléments de MEC, les gènes ou les protéines, ne sont pas visibles 

sans marquage préalable. Par exemple, les protéines peuvent être marquées par des anticorps 

spécifiques qui eux-mêmes seront marqués par des anticorps fluorescents. L’utilisation de 

deux types d’anticorps permet de mieux adapter les expériences et d’augmenter un peu le 

signal observé ensuite en microscopie confocal notamment. La modification génétique des 

cellules avant toute création de sphéroïdes permet de rendre fluorescent ou luminescent 

différents « objets biologiques » en fonction de l’étude réalisée comme par exemple : des 
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organelles, la membrane, le cytoplasme, un récepteur recherché ou surexprimé, ou même 

une protéine générée à la suite de l’expression d’un gène cible.  

La caractérisation des sphéroïdes peut se faire sous plusieurs angles. La vérification de 

la viabilité et de la morphologie des cellules en fonction de leur place dans le sphéroïde avec 

des marqueurs d’apparition de MEC comme l’actine et l’albumine (Otsuka et al. 2005; Pandya 

et al. 2014; Tseng et al. 2015; Raza et al. 2017; Kessel et al. 2017; Tung et al. 2011; L. Y. Wu, 

Di Carlo, et Lee 2008; H. Liu et al. 2020; Ruppen et al. 2014). Ces même marqueurs peuvent 

servir de pointeur des cellules individuelles et ainsi, permettre de suivre l’invasivité d’une 

masse tumorale (Veelken et al. 2017). Le suivi des différents gradients d’hypoxie qui permet 

d’évaluer la présence ou non de cœur nécrotique est aussi possible (Ducommun et al. 2013). 

Les activations de la prolifération, de l’adhérence des cellules, c’est à dire les changements de 

phénotypes en somme, peuvent être suivis et donner des indications sur les processus 

d’angiogenèse (Amann et al. 2014; Loessner et al. 2013). 

5.2.2 MEB  

Les observations au MEB demandent une fixation et surtout un traitement de surface 

métallique pour permettre une visualisation puisqu’il faut une surface conductrice. Cette 

méthode apporte une précision plus importante en 3D que sur les imageries confocales 

classiques pour un prix raisonnable. L’étude de la morphologie en fonction de différences de 

culture a ainsi été réalisée (Pérard et al. 2013; Amann et al. 2014; Teresa et Gabriella 2008). Il 

s’agit d’une méthode à privilégier lors des études de pénétration et de distribution de 

nanoparticules au sein de sphéroïdes dans leur globalité (Agarwal et al. 2015), ou bien dans 

des recherches plus spécifiques à l’intérieur même des structures biologiques (Mollo et al. 

2020).  

Figure 5 : Photos de sphéroïdes avec les différentes méthodes d'imagerie des sphéroïdes. (A) Vue du dessus 
d’un sphéroïde par microscopie à contraste de phase. (B) Image d’une section d’un sphéroïde obtenue par 
microscopie confocale à balayage laser. (C) Evaluation de l’expression de E-cadherine dans un sphéroïde 3D 

par imagerie confocale à balayage laser. (D) Image obtenue par microscopie électronique à balayage de la 
surface d’un sphéroïde. Reproduit à partir de Costa et al. 2016. 
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5.3 AUTRES TYPES D’ANALYSES DES SPHEROÏDES 

5.3.1 Cytométrie en flux  

La cytométrie en flux est une méthode dans laquelle les cellules sont en suspension 

pour analyser les cellules individuellement. Par conséquent, les sphéroïdes ont besoin de 

subir un traitement de désintégration cellulaire pour obtenir une suspension cellulaire. Pour 

ce faire, les sphéroïdes sont collectés, généralement par centrifugation, et traités avec une 

ou plusieurs enzymes (Carver, Ming, et Juliano 2014; Ivascu et Kubbies 2006; Khaitan et al. 

2006). La cytométrie en flux a principalement été utilisée pour quantifier l’assimilation par 

les cellules de médicaments ou de nanoparticules par la quantification de l’apoptose (Costa 

et al. 2016). Mais elle a aussi permis de faire des analyses de cycle cellulaire (Khaitan et al. 

2006). 

5.3.2 Présence et expression de gènes 

Western Blot (aussi appelé immunoblotting) et qRT-PCR sont des techniques très 

largement utilisées pour évaluer la présence de protéines et des motifs d’expression de gènes. 

Le Western Blot est utilisé pour évaluer la présence de certaines protéines dans le lysat de 

cellules. Pour ce faire, les sphéroïdes 3D sont lysés par des détergents chimiques ou des 

combinaisons avec des lyses mécaniques (Mahmood et Yang 2012; Khaitan et al. 2006). Les 

méthodes de lyses doivent être choisies en fonction de l’endroit supposé, de la protéine 

recherchée (cytoplasmes, membranes ou noyaux) et leur temps d’incubation peut être 

largement augmenté à cause de la structure 3D d’un sphéroïde. Le principal avantage du 

Western Blot est sa sensibilité même en présence de très faibles concentrations de protéines. 

Cependant cette méthode est semi-quantitative, et peut être complétée avec une méthode 

quantitative telle que la qRT-PCR. Cette dernière est utilisée pour quantifier l’expression de 

gène en synthétisant l’ADN complémentaire transcrit à partir de l’ARN (Fraga, Meulia, et 

Fenster 2008). Ces méthodes permettent d’identifier des protéines jouant des rôles essentiels 

Figure 6 : Schéma de concept de la méthode de résonance paramagnétique électronique. (A) La molécule 

paramagnétique de lithium Phthalocyanine. (B) La 1ère étape de cette méthode demande la mise en culture avec 
la molécule paramagnétique. (C) La culture du sphéroïde permet la compaction avec la molécule permettant la 

détection. (D) Enfin, les sondes sont donc également réparties dans le sphéroïde et uniquement les sondes qui 
sont au contact direct de l’oxygène seront mesurées. Reproduit à partir de Langan et al., 2016 et Hyodo et 
al.2010. 
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dans la progression des tumeurs telles que les intégrines, les cadhérines, etc (Costa et al. 

2016).  

5.3.3 Mesure de gradient d’oxygène par résonance paramagnétique électronique 

La Résonance Paramagnétique Electronique est la méthode la plus fiable pour mesurer 

l’oxygène parce qu’elle mesure les radicaux libres et l’oxygène dans les tissus grâce à des 

interactions physiques entre des molécules sondes paramagnétiques ayant été intégrées aux 

sphéroïdes pendant son développement (Langan et al. 2016). La molécule la plus utilisée est 

le lithium phtalocyanine (LiPc), voir Figure 6 (A), parce qu’elle permet d’interagir avec les deux 

électrons non appareillés de l’oxygène à son état fondamental. Cette interaction est sensible 

à la concentration en oxygène puisque sensible au taux de relaxation du spin des électrons de 

LiPc. Cette méthode est très peu invasive, non toxique, très sensible, répétable et permet de 

faire une mesure locale de la présence ou non d’oxygène (Hyodo et al. 2010). Cette méthode 

a permis d’obtenir de façon précise qu’un sphéroïde d’un diamètre < 150 µm présente moins  

de 2% de cellules sénescentes (hypoxique ou nécrotique) (Langan et al. 2016).  

5.3.4 Caractérisation mécanique des sphéroïdes : mesure par déformation 

Les caractéristiques mécaniques d’un sphéroïde dépendent de la composition de la 

MEC présente entre les cellules et de la quantité de cellules nécrotiques au sein d’un 

sphéroïde. Cependant l’étude de ces propriétés avaient plutôt été orientée vers les 

Figure 7 : Caractérisations mécaniques des sphéroïdes par mesure de déformation. (A) et (B) Exemple de 

caractérisation mécanique d'un sphéroïde de cellules souches d'endothélium de veine ombilicale humaine 
(HUVEC/MSC). (A) Série de photographies pendant la mesure de la courbe de déformation. (B) Courbe de force 
en fonction du temps obtenue. (C) Une illustration de l'idée de base d’une autre approche pour identifier les 

caractéristiques mécaniques d'un sphéroïde. L'approche conventionnelle impliquant une petite indentation et 
l'approche proposée, qui utilise une grande indentation à l'aide d'une sonde de capteur de force avec une large 
gamme de mesure. Reproduit à partir de Ito et al., 2016 et Sakuma et al., 2017. 
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changements d’environnement que sur le sphéroïde lui-même. Certaines équipes se sont 

attelées à cette tâche en appliquant une force mécanique directement sur la masse tumorale 

pour en mesurer la déformabilité : voir Figure 7.  et en corrélant les résultats obtenus avec 

d’autres méthodes de caractérisation pour comprendre ce que représentent les variations de 

tailles de sphéroïdes au cours de leur développement ou la liaison avec les quantités de 

myosine (Ito et al. 2016; Sakuma et al. 2017). Comme il s’agit d’une méthode assez récente, 

elle ne sera pas plus détaillée ici. 
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6 TECHNIQUES DE CARACTERISATIONS ELECTRIQUES DES SPHEROÏDES  

6.1 L’INTERACTION DES CHAMPS ELECTROMAGNETIQUES AVEC LE VIVANT 

La caractérisation de la matière biologique à l'aide de la spectroscopie diélectrique ou 

d’impédance électrique est une alternative prometteuse aux méthodes actuellement utilisées 

: elle ne nécessite pas de marquage, ni de rayonnement ionisant, et peut être non invasive. En 

outre, il existe un contraste important dans la façon dont les différents matériaux biologiques 

absorbent, réfléchissent et transmettent les ondes électromagnétiques (EM) (Mehrotra, 

Chatterjee, et Sen 2019). Cela est dû à leurs propriétés diélectriques. Les propriétés  

diélectriques sont décrites par le paramètre dépendant de la fréquence appelé permittivité 

complexe 𝜀(𝑓), qui exprime la façon dont le matériau répond à un champ électrique oscillant 

externe. Comme le spectre de permittivité de chaque matériau biologique est différent, il agit 

comme une empreinte électromagnétique (EM). La permittivité est un paramètre complexe 

dont le spectre de fréquence présente des phénomènes de relaxation et de résonance, sa 

forme peut s’écrire comme suit :  

( 1 )      𝜀(𝑓) = 𝜀′(𝑓) + 𝑗𝜀′′(𝑓) 

Où 𝜀′(𝑓) est la partie réelle de la permittivité, et 𝜀′′(𝑓) la partie imaginaire de la permittivité : 

toutes deux dépendant de la fréquence.  

Une représentation schématique de la partie réelle est représentée à la Figure 8. La 

partie réelle de la permittivité décrit la façon dont les moments des dipôles électriques formés  

par les charges polarisées à l'intérieur du matériau s'alignent sur le champ électrique. La partie 

imaginaire de la permittivité décrit les pertes EM dans le tissu. Ces pertes EM peuvent être 

considérées comme provenant de la friction causée par le mouvement des charges alignées 

sur le champ électrique. Une explication intuitive des relaxations de la partie réelle de la 

permittivité peut être écrite ainsi : un champ électrique oscillant externe provoque 

l'alignement des moments dipolaires (dû au mouvement des électrons, atomes, molécules, 

...) à l'intérieur du matériau sur le champ électrique. Lorsque l'inertie des charges les empêche 

de suivre les oscillations du champ électrique, leur contribution au champ électrique total 

tombe à zéro. Ceci peut être vu dans le spectre comme une chute de la partie réelle de la 

permittivité et est appelé une relaxation (Aldhaeebi et al. 2020). L'événement de relaxation 

ne se produit pas à une fréquence unique mais sur une plage, car la matière biologique est 

très hétérogène et les différents atomes, molécules, etc. ont des fréquences de relaxation 

légèrement différentes. Les divers mécanismes de relaxation sont déterminés par des 

mécanismes de polarisation distincts pour les différents constituants de la matière. Ainsi, le 

spectre informe sur les différents constituants de la matière dans différentes zones de 

fréquence. Il est essentiel de comprendre les principes fondamentaux qui sous -tendent les 

phénomènes de relaxation et de résonance pour comprendre comment extraire des 

informations sur l'état biologique et physiologique d'un matériau à partir du spectre en 

fréquences. 
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En effet, dans la gamme des kHz, l’α-dispersion venant du mouvement d’espèces 

ioniques selon la polarité des électrodes mène à des permittivités importantes jusqu’à 1 MHz 

comme représentée sur la Figure 8 (Schwan 1983). La β-dispersion, ayant lieu dans la gamme 

des MHz, correspond à la polarisation interfaciale de certains composants cellulaires tels que 

la membrane plasmique. La polarisation de protéines et d’autres molécules organiques 

peuvent aussi contribuer à la  β-dispersion (Gabriel, Gabriel, et Corthout 1996). Il est 

important de noter l’impossibilité pour les ondes électromagnétiques de pénétrer à l’intérieur 

de la cellule dans ces gammes de fréquence (jusqu’aux MHz) à cause de la membrane 

plasmique qui joue un rôle de capacité : représenté par le premier schéma de la Figure 8. 

La γ-dispersion, ayant lieu au-delà de 1GHz, est essentiellement due à la relaxation des 

molécules d’eau présentes dans le cytoplasme et dans le milieu externe à la cellule (Cole et 

Cole 1941). A partir d’une certaine fréquence (vers 18 GHz pour les molécules d’eau à 

température ambiante), les molécules présentant un moment dipolaire ne parviennent plus à 

suivre la réorientation imposée par le champ électrique appliqué, ce qui induit une relaxation 

des molécules et donc de la permittivité. Dans ces gammes de fréquences en revanche il est 

possible de sonder l’intérieur des cellules, la membrane y devenant transparente comme le 

représente le deuxième schéma de la Figure 8. 

 

 

Figure 8: Partie réelle de la permittivité en fonction de la fréquence avec une représentation des interactions des 
ondes électromagnétiques avec le vivant. Reproduit à partir de Artis et al., 2015. 
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6.2 EN TRES BASSE FREQUENCE :  L’AMPEROMETRIE 

Les basses fréquences correspondent à la gamme commençant à quelques Hertz 

jusqu’à quelques centaines de Hertz (Hz) (Mehrotra, Chatterjee, et Sen 2019). Elles 

permettent principalement de faire de la mesure de signal déjà émis par les cellules, donc 

l’analyse de cellules cardiaques  par exemple. Ces études se font généralement grâce à des 

systèmes de multi-électrodes planaires et thermostatées. Un exemple est représenté sur la 

Figure 9 a). Les analyses peuvent se dérouler pendant plusieurs semaines (Daus et al. 2011; 

Daus, Layer, et Thielemann 2012).  

Si les électrodes sont fonctionnalisées, le lactate ou le glucose à la surface du sphéroïdes 

peuvent être monitorés ce qui permet d’évaluer la consommation d’énergie biologique faite 

par le bio-objet (Misun et al. 2016). Dans ces gammes de fréquence, il est aussi possible 

d’appliquer une tension constante entre des électrodes couvrant la surface à analyser afin de 

l’imager pour y réaliser de la détection de cancer du sein notamment ; dans ce cas, une large 

électrode de référence ailleurs sur l’échantillon est nécessaire (Zou et Guo 2003). 

6.3 SPECTROSCOPIE DIELECTRIQUE 

La méthodologie générale consiste en (1) la mesure de la réflexion et/ou de la 

transmission des ondes EM à travers le matériau testé ou la mesure de son impédance dans 

des gammes de fréquences plus basses (jusqu’au MHz) (Alexander, Price, et Bhansali 2013), 

suivie par (2) une conversion mathématique en permittivité diélectrique. D’une certaine 

façon, la spectroscopie diélectrique va plus loin dans l’analyse des données que la 

spectroscopie d’impédance avec la détermination des propriétés diélectriques de la matière 

et donc l’obtention de la permittivité. Cette conversion mathématique en permittivité 

diélectrique dépend de la configuration géométrique des mesures et de la méthode 

d'étalonnage et ne sera pas discutée en détail ici. Le principe de base est que les résultats de 

mesure sont « désenrobés », c'est-à-dire que les effets de la configuration sont supprimés, 

jusqu'à ce que seul l'effet de la permittivité du matériau testé soit visible. Il est également 

possible de comparer les permittivités obtenues à des modèles préexistants tels que celui de 

Cole-Cole ou les équations de Debye (Cole et Cole 1941). 

6.3.1 Gamme des MHz – Mesure de l’impédance 

Les fréquences concernées par cette partie commencent à quelques MHz jusqu’à 1 

GHz, ainsi il s’agit de l’observation de la β-dispersion correspondant à l’interaction entre les 

ondes électromagnétiques et les membranes cellulaires. 

Plus expérimentalement parlant, l'impédance électrique d'un matériau est définie 

comme l'opposition au flux de courant alternatif (CA) (Alexander, Price, et Bhansali 2013). La 

méthode de spectroscopie électrique d’impédance standard applique une tension alternative 

𝑣(𝑡) au matériau testé sur une large gamme de fréquences tel que :  
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( 2 )     𝒗(𝒕) = 𝑽𝟎𝒄𝒐𝒔(𝝎𝒕) , 

où 𝑉0  et 𝜔 représentent l'amplitude de la tension et la pulsation, respectivement. Le courant 

résultant est alors :  

 ( 3 )     𝒊(𝒕) = 𝑰𝟎 𝒔𝒊𝒏(𝝎𝒕 + 𝜽) ,  

où 𝐼0, l'amplitude du courant, est ensuite mesurée. Afin de rester dans la région de réponse 

linéaire, une petite tension, typiquement inférieure à 25mV est utilisée. L’impédance 

électrique est définie comme le ratio complexe entre la tension et le courant :  

( 4 )      𝒁(𝝎) =
𝒗(𝒕)

𝒊(𝒕)
 . 

Où le module de 𝑍 et sa phase 𝜃 peuvent être calculés, parce que pouvant être exprimé par :  

( 5 )     |𝒁(𝝎)| =
𝑽𝟎

𝑰𝟎
 

( 6 )     𝜽 = 𝒕𝒂𝒏−𝟏 (
𝒗(𝒕)

𝒊(𝒕)
). 

Afin d'évaluer un système à l'aide de la spectroscopie électrique d’impédance (EIS), il 

faut utiliser une méthode de modélisation pour expliquer le comportement du système. Cette 

méthode peut être abordée de deux façons : en utilisant une formule empirique qui décrit 

explicitement le système ou, plus communément, en utilisant un modèle de circuit équivalent 

qui attribue des éléments de circuit passif aux différents composants du système. Comme les 

systèmes réels présentent rarement des capacitances idéales (indépendantes de la 

fréquence), les éléments capacitifs idéaux ne peuvent pas être utilisés (indépendantes de la 

fréquence). Les éléments capacitifs idéaux des modèles de circuits équivalents sont remplacés 

par des éléments à phase constante. La formule de la phase constante est 

( 7 )     𝒁𝒄𝒑𝒆 =
𝟏

𝒀𝟎𝒋𝝎𝜶 . 

Où α est un facteur entre 0 et 1 et 𝑌0  est la valeur de l’élément à phase constante, 

correspondant à la capacitance idéale (𝐶) quand α est égal à 1 (Alexander, Price, et Bhansali 

2013). 

 Lorsque ces procédures expérimentales sont appliquées à des systèmes biologiques, y 

compris les cellules entières et les modèles cellulaires, on parle de bioimpédance électrique. 

Des microélectrodes ont été développées pour l'analyse de cellules uniques et de cultures 

cellulaires. Dans ces essais cellulaires, une faible tension de signal est appliquée aux 

microélectrodes. La faible tension de signal, outre le fait qu'elle préserve la linéarité, permet 

également de garantir que le champ électrique reste faible. Ceci est essentiel pour maintenir 

la viabilité cellulaire et pour minimiser l'impact sur le milieu cellulaire, ce qui fait de l'analyse 

de la bioimpédance une technique non destructive pour l'analyse cellulaire (Alexander, Price, 

et Bhansali 2013). 
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Figure 9 : Deux exemples de dispositifs permettant des caractérisations électriques de sphéroïdes.  
(A) Réseaux de micro-électrodes permettant des enregistrements extracellulaires. (A.1.) Sphéroïdes en contact 
avec le réseau de microélectrodes, (A.2.) Schéma 3D (pas à l’échelle) d’un sphéroïde posé sur le réseau 
d’électrodes. (A.3.) les mesures réalisées de sphéroïdes de lignées cellulaires cardiaques. Reproduit à partir de 

[78] (B) Mesure de la capacitance des cellules de la lignée MCF-7 (cancer du sein) transfectée pour exprimer la 
molécule fluorescente GFP (= lignée GFP-MCF-7) dans une matrice d’alginate. (B.1) Capacitance en fonction de 
la fréquence pour les différentes électrodes 1-4. (B.2) Capacitance représentée en fonction du temps des 

différentes électrodes 1-4. (B.3) Image de fluorescence optique des cellules GFP-MCF-7. Reproduit à partir de 
Daus et al., 2012 et Lee et al., 2016. 
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La spectroscopie électrique d’impédance permet notamment d’étudier la perméabilité 

des cellules endothéliales et épithéliales avec le calcul de la résistance transépithéliale, 

caractéristique de la barrière tissulaire. En fonction du model tissulaire étudié, de nombreuses  

dispositions d’électrodes existent : sous forme de microcavité avec les électrodes sur les bords  

ou sous forme de canal fluidique avec des électrodes placées en dessous et/ou au-dessus 

(Gerasimenko et al. 2020). Cette technique de mesure permet aussi la différentiation de 

lignées cellulaires grâce à des systèmes de multi-électrodes augmentant la résolution spatiale 

(Heileman, Daoud, et Tabrizian 2013). Thielecket et al. ont réalisé une preuve de concept sur 

l’intérêt de la spectroscopie d’impédance dans l’étude de l’effet de la radiothérapie sur un 

sphéroïde. En effet, la résistance du sphéroïde diminue avec l’augmentation de la 

radiation (Thielecke et al. 2004). Il s’agit aussi d’une technique intéressante pour tester l’effet 

de médicaments anticancéreux (Kloß et al. 2008; Bürgel et al. 2016). Avec une immobilisation 

de sphéroïde dans de l’hydrogel et des électrodes verticales, la spectroscopie d’impédance 

permet d’obtenir des informations précises telles que la façon d’agir de certains anticancéreux 

en fonction du nombre de cellules de la masse tumorale ou d’avoir des informations en 3D 

comme la façon de migrer des cellules, par le biais de marqueurs de prolifération ou de 

nécrose (Pan et al. 2019; S. M. Lee et al. 2016; Canali et al. 2015). Un exemple d’un dispositif 

d’immobilisation de cellules dans un hydrogel est donné dans la Figure 9 b) Elle permet aussi, 

grâce à la fabrication de microcavités dont les côtés possèdent des électrodes de réaliser des 

mesures différentes en fonction de la région du sphéroïde mesuré (Zitzmann et al. 2022). 

 

Cependant cette technique reste limitée en fréquence, rendant difficile l’étude à 

l’intérieur des tissus cellulaires notamment, qui demandent de monter dans la gamme des 

GHz pour traverser les tissus et les membranes cellulaires .  

 

6.3.2 Gamme des GHz – Mesure de paramètres 𝑺 

Dans la gamme des GHz, les ondes électromagnétiques peuvent traverser les 

membranes et donc permettre d’étudier le milieu intracellulaire. Dans le même temps, les 

ondes électromagnétiques appliquées sont à des puissances suffisamment basses pour être 

non-invasives et non-destructives. Les mesures réalisées sont alors des mesures de 

paramètres 𝑆 grâce à un Analyseur de Réseau Vectoriel (VNA). Ils représentent des rapports 

entre les signaux injectés par le VNA et transmis ou réfléchis par le composant sous test 

comme le montre la Figure 10. Ainsi, en fonction de l’échantillon dans le composant sous test, 

les paramètres 𝑆 changent, permettant un suivi sans traitement préalable des échantillons 

biologiques contrairement à la plupart des études biologiques présentées précédemment. Les 

deux designs d’expérience les plus couramment utilisés pour caractériser les tissus biologiques 

sur ces gammes de fréquence sont les sondes coaxiales, directement en contacts avec des 

tissus biologiques extraient de patients et les lignes de transmissions.  
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Une sonde coaxiale à extrémité ouverte est couramment utilisée pour mesurer la 

réflexion des ondes électromagnétique (𝑆11) à travers un matériel biologique dans la gamme 

de fréquences de 0,1 à 10 GHz (et parfois même pour des mesures allant jusqu'à 110 GHz). 

Comme la ligne de transmission coaxiale finit en circuit ouvert à la frontière avec l’échantillon, 

son champ pénètre dans le matériau biologique liquide ou solide, ce qui affecte la réflexion 

des ondes EM (Keysight Technologies 2022). La méthode de conversion de la réflexion en 

permittivité est bien établie, et nécessite une préparation minimale de l'échantillon et est 

donc facile à utiliser (Aydinalp et al. 2022). Cette méthode permet notamment de réaliser des 

études sur des tissus complets tels que des cancers du sein, des tissus malins ou du rein 

(Lorenzo et al. 2013; Lazebnik et al. 2007; O’Rourke et al. 2007). 

Pour ce qui est des différents types de lignes de transmission, plusieurs types existent 

dont les guides d'ondes coplanaires (CPW), les lignes microrubant (ML), les guides d'ondes 

intégrés au substrat (SIW) et les lignes de Goubeau planes (PGL) pour les fréquences plus 

élevées (THz). Le principe de fonctionnement de ces lignes est basé sur les changements de 

leurs caractéristiques dus à la modification de la constante diélectrique effective lorsqu'un 

échantillon est placé sur elles. Bien que toutes les structures mentionnées aient des  

applications en spectroscopie diélectrique, la plus utilisée en application biologique reste la 

configuration CPW, c’est pourquoi nous ne détaillons que cette méthode (Artis et al. 2015). 

Les lignes de transmission CPW sont utilisées pour la caractérisation dans la gamme de 

fréquences GHz. Elles sont composées d'une ligne de signal bordée par deux plans de masse 

semi-infinis sur un matériau diélectrique. Le rapport entre la largeur de la ligne de signal et 

l'espace entre la ligne de signal et le plan de masse sont les paramètres essentiels pour 

contrôler l'impédance caractéristique. La propagation du champ électrique sera affectée par 

toute matière biologique placée sur les lignes de transmission. La permittivité effective des 

lignes CPW est une combinaison mathématiquement complexe de la permittivité du 

diélectrique et de la permittivité du matériau situé au-dessus des lignes. Dans la plupart des 

dispositifs, un canal micro-fluidique est construit au-dessus des lignes CPW (principalement 

sur la ligne de signal et les coupures capacitives où le champ électromagnétique est le plus 

important) pour permettre au champ électrique de pénétrer et d'être affecté par la matière 

biologique qui est envoyée dans le canal ; quelques exemples sont représentés dans la Figure 

11 (Artis et al. 2015; Grenier et al. 2013). Les avantages des CPW sont la facilité de production, 

les faibles pertes, la faible dispersion et la large bande passante. Comme les CPW fonctionnent 

Figure 10 : (a) Principe de transmission et de réflexion des ondes hyperfréquences. (b) Traduction en termes de 
paramètres S. 
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dans la gamme de fréquences GHz, où le champ électrique peut sonder l'intérieur des cellules 

grâce à la suppression de l'effet capacitif de la membrane cellulaire, elles sont largement 

utilisées pour étudier les composants intracellulaires de nombreuses lignées cellulaires et leur 

réaction aux traitements chimiques et physiques (Zedek, Dubuc, et Grenier 2017; A. Tamra et 

al. 2019; Poiroux et al. 2020; Du et al. 2021; Amar Tamra et al. 2022; Russel et al. 2018; J. C. 

Chien et al. 2018; Bao et al. 2018). La Figure 11 montre la grande variété d’échelles biologiques 

sondables avec ce type de dispositif. Cependant, une échelle n’est pas du tout représentée 

dans la littérature : celle des micro-tissus, aussi appelé sphéroïdes (O’Rourke et al. 2007; 

Dubuc et al. 2017; T. Chen et al. 2013; Artis et al. 2014).  

Figure 11 : Exemples de capteurs basés sur la transmission et la réflexion des micro-ondes en fonction de 
l'échelle du bio-échantillon pour la caractérisation diélectrique. L’échelle du micro-tissue n’étant pas encore 
existante dans la littérature. Photos de la gauche vers la droite, reproduites à partir de Chen et al., 2013 ; 
Grenier et al., 2013 ; O’Rourke et al., 2007 et de Morfoisse et al., 2018. 
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7 CONCLUSIONS – POSITIONNEMENT DES TRAVAUX DE THESE 

Nous avons vu au cours de ce chapitre que le modèle du sphéroïde est un modèle du 

cancer particulièrement intéressant parce qu’il s’agit d’une culture cellulaire en trois 

dimensions. L’intérêt est multiple, d’abord les cellules sont en contact les unes avec les autres, 

de façon à ce qu’elles produisent leur propre matrice extracellulaire. Cette matrice est très 

importante parce qu’elle créé des couches au sein du sphéroïde en fonction de la distance au 

centre de la sphère, nivelage qui est déterminant dans la mise en place des différents 

gradients présents dans une tumeur. Un gradient d’oxygène est présent puisque, plus les 

cellules sont proches du centre, plus la structure est dense et plus l’oxygène a du mal à s’y 

infiltrer. Un gradient de nutriment existe exactement dans le même sens et pour les mêmes  

raisons que celui d’oxygène. Enfin un gradient de déchets métaboliques existe puisque plus la 

structure est dense, plus il est difficile pour les cellules de les éliminer. Ainsi à partir d’un 

diamètre de 200 µm un cœur de cellules nécrotiques se forme et les cellules du dessus 

concentriquement se différentient petit à petit jusqu’à atteindre l’angiogenèse où les cellules 

les plus à l’extérieur de la structure peuvent devenir invasives. Toutes ces caractéristiques 

sont quasiment les mêmes dans une tumeur in vivo, la principale différence étant que 

l’environnement des cellules dans un être vivant n’est pas aussi libre que dans une boite de 

culture. C’est pourquoi certains travaillent à l’utilisation d’hydrogel notamment pour contrôler 

les propriétés mécaniques autour du sphéroïde afin de comprendre le rôle de chacun de ces 

paramètres (Song, Park, et Gerecht 2014; Marhuenda et al. 2021). En dehors de cette limite, 

les sphéroïdes offrent d’innombrables possibilités notamment pour l’étude d’effet de 

médicaments anti-cancéreux puisque les résultats obtenus avec ce modèle sont beaucoup 

plus proches de la réalité in vivo que les modèles animaux notamment. Aujourd’hui il n’est 

plus possible d’ignorer les souffrances subies par les animaux utilisés pendant ce genre de 

tests. Ce type de modèle peut devenir une solution de remplacement à long terme. 

Il a ensuite été discuté les différentes méthodes actuellement utilisées par les 

biologistes pour caractériser les sphéroïdes. Les plus utilisées aujourd’hui restent les 

caractérisations par observations optiques même si elles sont invasives, destructives et 

nécessitent pour la plupart des marquages préalables comme par exemple avec des anticorps 

fluorescents. Dans cet optique, les techniques de caractérisation électrique sont très 

prometteuses. En effet, la spectroscopie diélectrique n’a pas besoin de marquage préalable 

des échantillons. De plus, les signaux électriques utilisés ont une puissance suffisamment 

basse pour ne pas endommager les tissus, ce qui en fait une méthode non-invasive, non 

destructive et sans contact (puisque ce sont des ondes qui traversent le vivant et non 

directement un quelconque capteur). Les fréquences jusqu’au MHz sont intéressantes pour 

l’étude des interactions entre la membrane cellulaire et les milieux extérieurs. Pour sonder 

l’intérieur des cellules, il est nécessaire de monter dans la gamme des GHz. Il a notamment 

été montré que dans cette gamme de fréquence il est possible de discriminer des cellules 

uniques, des cellules en suspension ou même des tissus sains des mêmes types d’échantillons 

cancéreux, montrant par la même que cette technique peut être miniaturisée selon les 
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besoins de l’échantillon. Seulement nous avons vu que dans la littérature, dans la gamme des 

GHz, une échelle de modèles biologiques manque : celle des sphéroïdes. 

Ainsi nous nous proposons de développer un nouveau dispositif permettant d’étudier 

les sphéroïdes par spectroscopie diélectrique microondes à partir d’une structure de type 

CPW comportant une coupure capacitive comme capteur. La suite de ce travail est donc 

dédiée à réaliser d’une part les premières caractérisations diélectriques de sphéroïdes sur la 

gamme de fréquence partant de 500MHz jusqu’à 20GHz. D’autre part, nous tacherons de 

démontrer les possibilités d’une nouvelle technique de détection sur sphéroïde non invasive 

et non destructive, notamment en montrant sa capacité à discriminer des sphéroïdes dont la 

seule différence sera le traitement chimique qu’ils auront subi. Le traitement chimique sera 

réalisé en amont de la mesure RF puis in situ au dispositif afin de réaliser une évaluation en 

cinétique de l’effet du traitement chimique en temps-réel. 

 

Le prochain chapitre traitera du début de ces travaux par la mise en place d’un banc 

de test, de la modélisation associée à la l’estimation des paramètres S et les modifications 

d’un dispositif ayant été développé par une précédente doctorante dans l’équipe afin de 

répondre aux objectifs décrits précédemment.  
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1 INTRODUCTION 

Ce chapitre présente mes travaux réalisés initialement sur un prototype de capteur micro-

onde adapté pour analyser des sphéroïdes de diamètre inférieur ou égal à 300 µm. Ce capteur 

avait été préalablement conçu et fabriqué par une doctorante antérieure à ma thèse, à savoir 

A. Zedek (Zedek 2016). Suite à des premières caractérisations, j’ai été rapidement amenée à 

simplifier ce capteur au niveau technologique. J’ai ensuite particulièrement travaillé sur la 

modélisation et la caractérisation de ce dispositif afin d’en évaluer ses capacités d’analyse.  

 

Ainsi, une description détaillée du dispositif sera réalisée, suivi de la description de sa 

micro-fabrication associée, avant d’arriver à la modélisation électrique développée afin d’en 

analyser les données. Enfin, une caractérisation hyperfréquence sur des billes de polystyrènes  

et des sphéroïdes fixés a été réalisée, montrant les limites de ce dispositif sur lesquelles nous 

conclurons ce chapitre. 
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2 LE DISPOSITIF INITIALEMENT ETUDIE 

2.1 ARCHITECTURE 

La Figure 1 présente le biocapteur initialement développé. Le biocapteur alors utilisé 

comportait deux parties distinctes :  

• Une partie détection par spectroscopie diélectrique avec un circuit hyperfréquence 

constitué d’un guide d’onde coplanaire en or, d’une coupure capacitive au milieu 

de la structure, sur le conducteur central (voir Figure 1 b) et c)) et de ponts à air 

permettant d’équilibrer les masses. Ces derniers sont isolés de la couche d’or par 

une couche de passivation (en résine SU8 de 5 µm) qui recouvre toute la zone du 

capteur (dont la coupure capacitive) hormis les accès pour les pointes sur les 

extrémités droites et gauche du dispositif. 

• Une partie fluidique, qui inclut un canal fluidique (canal et microréservoirs), une 

zone de placement du sphéroïde au centre du canal (comportant une couronne de 

placement), et deux réservoirs latéraux. La géométrie de ce canal permet de 

contenir 30 µL de milieu hôte (voir Figure 1 a), b) et c)). Cette configuration est 

ouverte, c’est à dire sans capot sur le canal et les réservoirs.  

Dès les premiers tests des éléments semblaient créer de la complexité dans la 

structure alors qu’il fallait chercher à maitriser la mesure avant tout.  Tout d’abord, le signal 

obtenu avec ce dispositif était particulièrement faible, la cause pouvait être la couche de 

passivation de SU8 de 5 µm d’épaisseur présente aussi sur la coupure capacitive comme 

précisé précédemment. Cependant cette couche de SU8 permettait la micro-fabrication des 

ponts à air. Tester d’enlever la passivation demandait par conséquent : soit un nouveau design 

de cette couche pour permettre la fabrication des ponts à air mais qu’elle ne soit pas présente 

sur la coupure capacitive ; soit de l’enlever complètement et d’enlever les ponts à air de façon 

momentanée jusqu’à ce que la micro-fabrication soit suffisamment maîtrisée pour savoir 

comment redessiner cette couche. Ainsi il nous a semblé plus judicieux de choisir la deuxième 

option dans un premier temps.  

De plus, la structure de placement en résine proposée alors (sous forme de couronne 

centrée au-dessus de la zone de détection), s’est révélée réduire la taille maximale de l’objet 

biologique pouvant être étudié, notamment lorsque l’objet est une bille de polystyrène, donc 

non déformable. De plus, son étape de fabrication demandait la maitrise d’autres résines que 

celle utilisée pour le reste du process de fabrication (les résines Dry Film, appelées ensuite 

DF). Il a donc été décidé d’enlever cette étape aussi de la micro-fabrication.  

En conclusion, au cours de la présente thèse un choix a été fait de simplifier la micro-

fabrication ainsi que le positionnement de n’importe quel objet biologique d’un diamètre de 

300 µm maximum : la couronne de positionnement a été supprimée ainsi que la passivation 

SU8 avec les ponts à air qu’elle permettait de fabriquer comme on le voit sur la Figure 1 d), e) 

et f) comparativement à la Figure 1 a), b) et c).  
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Figure 1 : Photos prises avec le microscope HIROX permettant la comparaison entre le premier dispositif réalisé 
par l'ancienne doctorante et celui fabriqué par la suite. a) et d) Photo globale du dispositif avec le rectangle noir 
montrant la zone prise pour les deux autres photos. b) et e) Photos de la partie spécifique du capteur. c) et f) 
Photo avec un angle de 45° afin de mieux visualiser la différence entre les deux dispositifs  : la deuxième structure 

ne comporte plus ni de point à air, ni de passivation, ni de cercle en DF de placement du sphéroïde. 
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De cette façon la micro-fabrication du dispositif devenait beaucoup plus simple afin 

d’apprendre à contrôler les mesures RF et la micro-fabrication en salle blanche grâce à un 

dispositif simplifié. 

Le dispositif utilisé au cours de ce Chapitre comporte donc des accès RF réalisés avec 

un guide d’onde coplanaire présentant une largeur de conducteur central de 130 µm, séparé 

des masses latérales par un espace de 14 µm (cf Figure 2 a). Cette configuration coplanaire 

permet d’utiliser des pointes de mesure radiofréquence (RF) pour la caractérisation. La taille 

des guides d’ondes coplanaires a été définie pour obtenir une impédance caractéristique de 

50 Ω. Le biocapteur est composé d’une coupure capacitive de 10 µm de large au centre de la 

structure et du conducteur central, visible sur la Figure 2 b). Le sphéroïde est positionné au-

dessus de cette ouverture capacitive grâce à un système fluidique d’une hauteur de 500 µm 

et placé perpendiculairement au guide d’onde RF. Les murs fluidiques se terminent par des 

réservoirs permettant de maintenir le sphéroïde fixé dans 30µL de son milieu hôte, 

typiquement du milieu de culture, afin d’assurer son maintien en vie avec l’accès à des 

nutriments et une condition osmotique cellulaire. 

2.2 M ICRO-FABRICATION DU DISPOSITIF 

La fabrication du biocapteur est composée de deux étapes principales basées sur des 

procédés classiques de micro fabrication.  

Le capteur électromagnétique est fabriqué sur une plaquette de quartz (Corning Eagle 

XG series) préalablement nettoyée par deux minutes dans un mélange piranha (50/50v d’acide 

sulfurique H2SO4 de peroxyde d’hydrogène H2O2) suivi d’un plasma oxygène de quinze 

minutes. La métallisation est réalisée en utilisant la technique lift-off. En effet, une première 

photolithographie de résine négative NLOF de 2.5 µm d’épaisseur est réalisée pour définir la 

structure du biocapteur, puis une métallisation par évaporation de Titane (Ti)/Or (Au) est 

réalisée grâce à la machine EVA 600. Après la métallisation un lift off dans l’acétone d’une 

heure environ permet d’enlever l’or adhéré à la résine NLOF et d’obtenir uniquement l’or 

formant la structure souhaitée. Le guide d’onde obtenu est composé d’une fine épaisseur de 

Ti, aidant l’adhésion d’un métal sur le substrat, suivi d’un dépôt d’Au d’une épaisseur de 300 

Figure 2 : Dispositif dit fluidiquement ouvert. a) Schéma détaillé du dispositif avec ces côtes principales avec en 

b) un zoom sur la zone du capteur. c) Photographie du dispositif avec un sphéroïde positionné dans la zone de 
mesure.  
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nm. La deuxième et dernière étape correspondant à la création des murs fluidiques et des 

deux réservoirs placés de chaque côté du biocapteur grâce à une épaisseur de 500 µm de SU8-

3050 déposée par gravitation puis insolée et développée (Peytral-Rieu, Dubuc, et Grenier 

2022; Peytral-Rieu, Grenier, et Dubuc 2021). La méthode de gravitation consistant au dépôt 

manuel de 6g de résine SU8-3050 sur la plaquette, suivi d’un recuit sur plaque chauffante avec 

rampe de température lente jusqu’à 95°C (puis palier pendant 11h et redescente naturelle 

jusqu’à la température ambiante) avant de réaliser l’insolation à 365 nm d’une énergie de  

3.6 J/cm², de poursuivre par le recuit post insolation (avec rampe de température jusqu’à 95°C 

et palier d’une heure) et de finir par le développement de 45min environ. 

Figure 3 : Schéma de la microfabrication du bio-capteur. En rose, la représentation de la résine photosensible 
NLOF, en jaune, la couche conductrice en or, en marron, la couche de titane permettant l’adhésion de cette 

dernière au substrat en verre. Enfin, en vert l’épaisseur du polymère SU-8. a) Première étape de nettoyage de la 
plaquette. b) Résultat du dépôt et de l’insolation de la résine NLOF – 2.5µm. c) Dépôt lent par évaporation de la 
couche métallique Ti/Au (50/300nm). d) Résultats obtenus après un lift off d’une heure environ dans un bain 

d’acétone. e) Dépôt par gravitation d’une épaisse couche de SU8. f) Murs fluidiques obtenus après insolation et 
développement de la SU8. 
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3 DEVELOPPEMENT DE LA MODELISATION ELECTRIQUE 

Le dispositif développé dans ce travail de thèse est modélisé par un système à deux accès 

(ports). Nous avons défini le modèle électrique de la Figure 4 a). 𝑌1 est l’admittance des murs 

fluidiques, 𝑌2 l’admittance de l’objet biologique mesuré, modélisé par une capacitance 𝐶 et 

une conductance 𝐺.  

La Figure 4 a) permet, grâce aux théories classiques d’électroniques hyperfréquences  

(Pozar 2012), d’obtenir une expression de la matrice 𝑆  dans ce type de configuration en 

fonction des admittances normalisées 𝑦𝑥 = 𝑌𝑥 𝑍0 où 𝑍0 est l’impédance de référence (ici 𝑍0 =

50 Ω). 

( 1 )    𝑺𝟏𝟏 =
𝟏−𝟐𝒚𝟏𝒚𝟐−𝒚𝟏²

𝟐𝒚𝟏+𝟐𝒚𝟐+𝟏+𝟐𝒚𝟏𝒚𝟐+𝒚𝟏²
      

( 2 )    𝑺𝟐𝟏 =
𝟐𝒚𝟐

𝟐𝒚𝟏+𝟐𝒚𝟐+𝟏+𝟐𝒚𝟏𝒚𝟐+𝒚𝟏²
      

Après factorisation du dénominateur nous obtenons ces deux équations  : 

( 3 )    𝑺𝟏𝟏 =
𝟏−𝟐𝒚𝟏𝒚𝟐−𝒚𝟏²

(𝟏+𝒚𝟏)(𝟏+𝒚𝟏+𝟐𝒚𝟐)
            

( 4 )    𝑺𝟐𝟏 =
𝟐𝒚𝟐

(𝟏+𝒚𝟏)(𝟏+𝒚𝟏+𝟐𝒚𝟐)
             

En calculant ( 3 ) + ( 4 ): 

( 5 )    𝒚𝟏 =
𝟏−(𝑺𝟏𝟏+𝑺𝟐𝟏 )

𝟏+(𝑺𝟏𝟏+𝑺𝟐𝟏 )
       

De la même façon en réalisant le calcul ( 3 ) - ( 4 ) :  

( 6 )    𝒚𝟏 + 𝟐𝒚𝟐 =
𝟏−(𝑺𝟏𝟏 −𝑺𝟐𝟏 )

𝟏+(𝑺𝟏𝟏 −𝑺𝟐𝟏 )
 

Ce qui nous permet d’obtenir une expression de 𝑦2  en fonction des paramètres 𝑆 : 

( 7 )    𝒚𝟐 =
𝟐𝑺𝟐𝟏

(𝟏+𝑺𝟏𝟏)𝟐−𝑺𝟐𝟏
𝟐 

Tous ces calculs nous permettent ainsi d’obtenir les expressions de 𝑦1 et 𝑦2  en fonction 

uniquement des paramètres 𝑆, si on ne considère par les accès coplanaires de part et d’autre 

des murs fluidiques. Ainsi, en prenant en compte ces derniers, le schéma électrique équivalent 

devient celui de la Figure 4 b). Les paramètres 𝑆 mesurés deviennent : 

( 8 )    𝑺𝟏𝟏
′ = 𝑺𝟏𝟏𝒆−𝟐𝒋𝜽   

( 9 )    𝑺𝟐𝟏
′ = 𝑺𝟐𝟏𝒆−𝟐𝒋𝜽  

Où 𝑗 est l’opérateur complexe (𝑗2 = −1) et 𝜃 la déphase électrique de chaque accès 

coplanaire, considérés ici sans perte (pertes négligées). Il est ainsi possible de réécrire les 

équations ( 5 ) et ( 7 ) sous la forme suivante : 
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( 10 )    𝒚𝟏 =
𝟏−(𝑺𝟏𝟏

′ +𝑺𝟐𝟏
′ )𝒆𝟐𝒋𝜽

𝟏+(𝑺𝟏𝟏
′ +𝑺𝟐𝟏

′ )𝒆𝟐𝒋𝜽 

( 11 )    𝒚𝟐 =
𝟐𝑺𝟐𝟏

′ 𝒆𝟐𝒋𝜽

(𝟏+𝑺𝟏𝟏
′ 𝒆𝟐𝒋𝜽 )

𝟐
−𝑺𝟐𝟏

′ 𝟐
𝒆𝟒𝒋𝜽

 

Les relations ( 10 ) et ( 11 ) permettent ainsi de déduire les admittances complexes 𝑌1 

et 𝑌2  du schéma équivalent décrit à la Figure 4 a) à partir des paramètres 𝑆  mesurés du 

dispositif et connaissant 𝜃. La détermination de ce paramètre fait l’objet d’une étude décrite 

ci-dessous tandis que l’exploitation de la détermination de 𝑌1  et 𝑌2  permettant de décrire 

électriquement l’objet biologique sous investigation clôture ce paragraphe.  

En posant l’hypothèse que lors de la mesure du dispositif à vide (mesure faite en tout 

début des expérimentations), 𝑦2  tend vers zéro pour 𝑆11𝑣𝑖𝑑𝑒
′  et 𝑆21𝑣𝑖𝑑𝑒

′ . Cette hypothèse n’est, 

en effet, pas aberrante dans la mesure où la zone de détection capacitive de notre dispositif 

se trouvant dans l’air (dans sa partie supérieure, tandis que la partie inférieure se trouvant 

dans le substrat de quartz) dans cette situation, la valeur de la capacitance est par conséquent 

très faible (𝐶𝜔 ≪ 50 Ω), et la conductance est nulle. Dans ce cas il est possible de montrer à 

partir de ( 7 ) et ( 8 ) que : 

( 12 )    𝒆𝟐𝒋𝜽 =
𝟏−𝒚𝟏

𝑺𝟏𝟏𝒗𝒊𝒅𝒆
′ (𝟏+𝒚𝟏)

 

En considérant de plus que 𝑦1 ≪ 1 (toujours dans le cas d’une mesure à vide du 

dispositif, où il n’y a que de l’air dans ce dernier), il est possible d’écrire  une expression 

simplifiée de 𝑒2𝑗𝜃 .     

( 13 )    𝒆𝟐𝒋𝜽 =
𝟏

𝑺𝟏𝟏𝒗𝒊𝒅𝒆
′  

Ces hypothèses ont été expérimentalement vérifiées et nous permettent une détermination 

simple de 𝜃 à partir de la mesure du dispositif à vide (canal non rempli).  

Le déphasage électrique des accès coplanaires étant considéré constant entre la 

disposition où le canal est rempli d’air (i.e. canal vide) et la situation d’une mesure de liquide, 

il est possible de réinjecter la relation ( 13 ) dans les équations ( 10 ) et ( 11 ). Une expression 

de 𝑦1 et 𝑦2  est alors obtenue grâce uniquement aux paramètres 𝑆’ mesurés : 

Figure 4 : Schémas électriques utilisés pour l’analyse des données, a) sans considérer les lignes d’accès, b) en les 
considérant. 
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( 14 )    𝒚𝟏 =
𝟏−

𝑺𝟏𝟏
′ +𝑺𝟐𝟏

′

𝑺𝟏𝟏𝒗𝒊𝒅𝒆
′

𝟏+
𝑺𝟏𝟏

′ +𝑺𝟐𝟏
′

𝑺𝟏𝟏𝒗𝒊𝒅𝒆
′

 

( 15 )    𝒚𝟐 =
𝟏

𝟐
(

𝟏−
𝑺𝟐𝟏

′ −𝑺𝟏𝟏
′

𝑺𝟏𝟏𝒗𝒊𝒅𝒆
′

𝟏+
𝑺𝟐𝟏

′ −𝑺𝟏𝟏
′

𝑺𝟏𝟏𝒗𝒊𝒅𝒆
′

− 𝒚𝟏) 

   Le code Matlab qui permet de trier les fichiers de paramètres 𝑆 venant directement du 

VNA utilise les deux équations ( 14 ) et ( 15 ) pour, in fine, extraire la valeur de la capacitance 

𝐶 et de la conductance 𝐺 de notre objet biologique étudié, en exploitant les relations ( 16 ) et 

( 17 ). 

( 16 )    𝑪 =
𝟏

𝟐𝝅𝒇

𝑰𝒎𝒈(𝒚𝟐)

𝟓𝟎
 

( 17 )    𝑮 =
𝑹𝒆(𝒚𝟐)

𝟓𝟎
 

 Enfin, les variations des paramètres électriques 𝐶 et 𝐺 que l’on souhaite exploiter pour 

nos analyses biologiques sont faibles (les variations de 𝐶 et 𝐺 sont généralement inférieurs à 

5%) : c’est pourquoi la détermination d’un contraste est réalisée. Pour cela, en début 

d’expérience, une mesure du milieu hôte, utilisée comme référence, est d’abord faite avant 

de réaliser la mesure avec le liquide hôte et l’objet biologique d’étude. Il est alors possible 

d’écrire comme suit :  

( 18 )    ∆𝑪 = 𝑪𝑫𝑼𝑻 − 𝑪𝑟𝑒𝑓  

( 19 )    ∆𝑮 = 𝑮𝑫𝑼𝑻 − 𝑮𝑟𝑒𝑓  

Où 𝐶𝐷𝑈𝑇 , et 𝐺𝐷𝑈𝑇  sont la capacitance et la conductance du dispositif avec l’objet biologique 

étudié dans son liquide hôte de référence (DUT = Device Under Test), et 𝐶𝑟𝑒𝑓  et 𝐺𝑟𝑒𝑓  

correspondant à la capacitance et la conductance du dispositif ayant uniquement le liquide de 

référence (le Phosphate Buffer Saline, PBS dans ce chapitre).  

Chaque mesure avec l’objet biologique est réalisée pendant 25 min pour observer et 

quantifier la potentielle dérive liée à l’architecture du système fluidique ouvert (et fermé au 

Chapitre 3). La moyenne et les écart types des mesures faites sur 25 min sont donc calculés et 

représentés à la Figure 7 et dans la Figure 10 a). 
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4 VALIDATION EXPERIMENTALE 

4.1 PROTOCOLE EXPERIMENTAL 

4.1.1 Mesures HyperFréquence  

La caractérisation des composants hyperfréquences exige une calibration préalable de 

l’analyseur vectoriel de réseau vectoriel deux ports. Ce calibrage, de type SOLT (Short, Open, 

Load, Thru) est réalisé avec un kit de calibration Cascade Microtech. Le principe de cette 

calibration est de mesurer les paramètres 𝑆 de charges connues permettant de supprimer les 

erreurs induites par les pointes coplanaires et par les câbles coaxiaux reliant les pointes à 

l’analyseur de réseau vectoriel. Cette calibration nous permet de placer nos plans de mesures 

à l’interface entre pointes hyperfréquences et guides d’ondes coplanaires d’accès au 

dispositif. 

Avant de rentrer dans le détail du protocole de mesure hyperfréquence, nous allons 

décrire le banc de test tel que la Figure 5 le présente. En effet, la station sous pointe, 

représentée à droite de la Figure 5, est positionnée sur une table anti-vibration avec à l’arrière 

le VNA (de façon à ce que les câbles coaxiaux RF ne soient pas contraints mécaniquement). Le 

positionnement des pointes ainsi que le contrôle de façon générale du micro-dispositif se fait 

grâce à un microscope droit dont l’image est retranscrite par une caméra sur un écran 

positionné sur le VNA. Un pousse seringue est installé à côté de la station sous pointe en 

prévision des expériences en flux permanent qui seront décrit dans le Chapitre 3 de ce 

manuscrit. La loupe binoculaire sur la paillasse permet de sélectionner préalablement les 

objets qui vont être positionnés dans le dispositif. Enfin le contrôle du VNA se fait grâce un 

logiciel sur l’ordinateur, à la droite de la photo de la Figure 5.  

Figure 5 : Photo de présentation du banc de test hyperfréquences avec les différents éléments utilisés. 
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Après cette étape de calibrage, le dispositif est positionné au contact des pointes  

hyperfréquences et une première mesure des paramètres 𝑆 est réalisée permettant d’obtenir 

les 𝑆11𝑣𝑖𝑑𝑒
′  et 𝑆21𝑣𝑖𝑑𝑒

′  nécessaires ensuite dans l’analyse des données (voir sur la Figure 2 e) la 

photographie du banc de mesures des paramètres 𝑆). Ensuite, le milieu hôte seul est déposé 

dans le dispositif et des mesures des paramètres 𝑆  sont réalisées pendant 25 min afin de 

vérifier la stabilité de mesure du dispositif. Ce remplissage se fait en déposant 15µL du milieu 

hôte dans chacun des réservoirs, puis de vérifier qu’aucune bulle ne se forme sur la zone 

détection. Enfin l’objet étudié doit être déposé dans son milieu hôte. Juste avant de le 

positionner manuellement sur la zone de détection grâce à une micropipette, une mesure des 

paramètres 𝑆 du milieu hôte est réalisée (donnant 𝐶𝑟𝑒𝑓  et 𝐺𝑟𝑒𝑓 ). Une fois l’objet correctement 

positionné : des mesures des paramètres 𝑆  sont alors réalisées pendant 20min pour en 

extraire ses paramètres diélectriques.   

4.1.2 Fabrication des sphéroïdes 

La lignée cellulaire qui a été choisie pour ce manuscrit est la lignée HepG2 provenant 

d’un tissu hépatique d’un patient présentant un carcinome hépatocellulaire. Ces cellules sont 

un modèle pertinent car elles possèdent des capacités métaboliques bien caractérisées 

proches des hépatocytes normaux et que les contaminants étudiés dans la suite de ce 

manuscrit sont tous hépatotoxiques. De plus, les cancers du foie représentent la troisième 

cause de mort par cancer et entre 80 à 90% de ceux-ci sont de type carcinome hépatocellulaire 

dont est issus la lignée HepG2 (Arzumanian, Kiseleva, et Poverennaya 2021). 

La méthode que nous avons choisie pour fabriquer les sphéroïdes est l’utilisation de 

moules fabriqués par Sigma, appelés Micro Tissues 3D Petri Dish taille S, tableau de 16 x 16 

cases, permettant d’être mis dans des plaques contenant 12 puits. Il faut couler de l’agarose 

1% dans ces moules, laisser refroidir, les démouler et les mettre dans des plaques à six puits 

pour les immobiliser dans le fond des puits avec de l’agarose. Un équilibrage de l’agarose dans 

le milieu de culture est nécessaire pendant 45 min avec changement du milieu toutes les 15 

min. Après cette étape, les micro-moules sont prêts à recevoir des cellules. 

Les cellules adhérentes mises en culture dans des flasques sont alors passées  grâce à 

de la trypsine pendant 5min, avant de subir une centrifugation permettant de les re-suspendre 

à une concentration donnée afin d’être déposées dans les micro-moules. Le tout est ainsi 

laissé en culture pendant trois jours pour former des sphéroïdes  d’environ 300 µm de 

diamètre (voir sur la Figure 6 le schéma détaillé du protocole).  

La récupération des sphéroïdes avec une micropipette P1000 après les trois jours de 

culture permet de les déposer dans un Eppendorf pour fixation ou pour réaliser une 

individualisation dans des plaques à 96 puits en fonction des expérimentations programmées. 

Dans les deux cas, les sphéroïdes sont alors mis dans du milieu de culture DMEM ne contenant 

pas de sérum de veau fœtal (SVF) mais contenant de la Pénicilline/Streptomycine (P/S) et 

25mM d’acide 4-(2-hydroxyéthyl)-1-pipérazine éthane sulfonique (HEPES) (permettant de 

tamponner le pH du milieu à température ambiante) afin que leur croissance s’arrête. 

Individualisés, ils peuvent être utilisés vivants pour des expérimentations pendant trois jours 
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maximum. La fixation des sphéroïdes est réalisée après leur récupération avec de la Formaline 

pure pendant 2h30 à température ambiante ou toute la nuit à 4°C. 

4.2 RESULTATS EXPERIMENTAUX  

Pour valider le micro-dispositif et son bon fonctionnement, la mesure de deux billes de 

polystyrène a d’abord été réalisée, puis trois sphéroïdes fixés à  la Formaline ont été mesurés 

toutes les minutes pendant 25min. La capacitance et la conductance en fonction de la 

fréquence sont représentées sur la Figure 7.a) et b) par le biais de la moyenne des valeurs sur 

la période de mesure pour un objet donné. En revanche, pour les contrastes capacitifs et 

conductifs de la Figure 7.c) et d) il s’agit de la valeur moyenne et de l’écart type sur la période 

de mesure qui sont représentés. En effet, les écarts types ne sont pas représentés sur les deux 

premières parties a) et b) de la Figure 7 pour cause de lisibilité. Enfin, les parties e) et f) de la 

Figure 7 montrent les représentations dans le plan complexe des objets étudiés  : c’est-à-dire, 

la conductance en fonction de la capacitance (Figure 7 e) et le contraste conductif en fonction 

du contraste capacitif (Figure 7 f), pour deux fréquences données. Les fréquences choisies 

correspondent à celles permettant la différentiation la plus forte entre les différents objets  : 

5 GHz pour la capacitance et le contraste capacitif ; 20 GHz pour la conductance et le contraste  

conductif.  

Figure 6 : Protocole expérimental de la fabrication de sphéroïdes tumoraux choisi pour ce travail de thèse 
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Il est possible de remarquer d’abord que la méthode de contraste permet de lisser les 

signatures HF et de rendre plus lisibles les différences entre les sphéroïdes notamment. Les 

contrastes capacitif et conductif sont plus faibles en valeur absolue pour le sphéroïde fixé que 

pour une bille de polystyrène.  

 

Figure 7 : Mesures moyennes sur 25 min réalisées avec différentes billes de polystyrène et des sphéroïdes. a) 

Capacitance et b) conductance extraites suivant la fréquence pour les différents objets sous test. Contrastes c) 
capacitif et d) conductif moyens et écarts types sur 25 min. e) Représentation dans le plan complexe de la 
capacitance et de la conductance, respectivement à 5 GHz et 20 GHz. f) Représentation dans le plan complexe 
du contraste capacitif et conductif pour les fréquences respectives de 5 GHz et 20 GHz. Les sphéroïdes et les 

billes de polystyrène testés présentent des diamètres compris entre 200 µm et 360 µm. 
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Ces résultats sont cohérents puisque la bille présente une permittivité proche de 3, 

tandis que la permittivité d’un sphéroïde est plus proche de celle du milieu hôte liquide, le 

PBS. Ceci est d’autant plus vrai que le sphéroïde a subi une fixation avec du formaldéhyde, 

traitement qui provoque la perméabilisation de la membrane cellulaire. Ainsi, quand il est 

stocké dans du PBS, un équilibre entre les milieux intra et extra-cellulaire se forme ce qui 

diminue les contrastes diélectriques (Artis et al. 2015). Dans ces conditions le contraste 

mesuré est donc plus faible en valeur absolue que pour un sphéroïde vivant, permettant une 

preuve de concept avec un objet biologique plus facilement manipulable mais plus difficile à 

détecter.  

Enfin, chaque sphéroïde présente une réponse spécifique notamment à cause des 

différences de formes et de tailles. En effet, malgré une méthode qui permet la création de 

nombreux sphéroïdes en peu de temps, il est difficile d’obtenir que les sphéroïdes soient 

parfaitement ronds et avec exactement le même diamètre.  

Ces premiers résultats ont été jugés très encourageants. Ils ont en effet montré la 

faisabilité de mesurer des sphéroïdes dans leur milieu de culture par spectroscopie 

diélectrique micro-onde, ce qui n’avait jamais été fait jusqu’ici. Les résultats de mesure de 

billes de polystyrène et de micro-tissus fixés sont cohérents et permettent de consolider 

l’approche suivie. Ces premières investigations nous ont également permis de mettre en 

lumière des limitations induites par la configuration du dispositif, à savoir un manque de 

localisation précise de l’échantillon et de par la fluidique non capotée de l’évaporation du 

liquide. 

4.3 LIMITATIONS DU DISPOSITIF  

4.3.1 Le positionnement de l’objet étudié dans le dispositif 

Les écart types présentés dans la Figure 7.c) et d) montrent qu’il existe une bien plus 

grande variabilité dans les mesures de billes de polystyrène que pour les sphéroïdes. Ceci peut 

s’expliquer par le fait que les billes de polystyrènes ne sont pas déformables et par conséquent 

elles sont plus petites que le canal fluidique, ce qui peut provoquer une variabilité dans le 

positionnement des billes sur la zone de détection. En effet, le placement étant manuel, il est 

difficile à contrôler parfaitement, surtout verticalement : est-ce que la bille est située au plus 

proche des électrodes ou au contraire est-elle à une distance 𝑑 inconnue des électrodes. Pour 

tenter de répondre à ces interrogations plusieurs objets ont été imaginé puis testé pour 

maintenir la bille de polystyrène au plus proche des électrodes. Ce travail a été réalisé avec la 

collaboration de J. Foncy grâce au MultiFab du LAAS-CNRS.  

Tout d’abord deux dispositifs ont été imaginés : une pointe de positionnement et un 

capuchon. Les deux sont, respectivement, présentés dans la Figure 8 a) et b) avec les schémas 

en trois dimensions de chacun d’entre eux et le positionnement prévu sur le micro-dispositif.  

La pointe de positionnement de la Figure 8 a) a été imaginée pour posséder une pointe 

de la forme et de la taille correspondant à l’alcôve prévue dans le canal fluidique pour le 
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positionnement du sphéroïde. Elle est prévue avec une structure en entonnoir permettant de 

déporter sa fixation sur les micro-positionneurs et de visualiser plus aisément son placement 

sur le banc de test RF (où le microscope utilisé est droit). La fixation a été décidée sous forme 

de T afin de mieux maintenir sa position et de correspondre à la forme cruciforme des micro-

positionneurs, avec un côté plus large que l’autre. 

Le capuchon a été imaginé pour limiter l’évaporation sur toute la  longueur du canal 

fluidique et pour maintenir la bille de polystyrène plaquée sur les électrodes. Ainsi il possède 

une pointe au centre de sa structure, de la même taille et forme que pour la pointe de 

positionnement. En revanche il est de même longueur que le canal fluidique jusqu’au réservoir 

comme on peut le voir grâce aux différents angles de vues présentés dans la Figure 8 b). 

Ces deux dispositifs d’optimisation du positionnement de la bille de polystyrène ont 

été imprimés en 3D en résine DS3000 grâce à l’imprimante DWS. Les premiers tests ont révélé 

que l’extrémité coïncidait parfaitement avec le centre de la structure fluidique comme on peut 

le voir sur les photographies de la Figure 8 c) et d). En revanche, pour la pointe de 

positionnement le T de fixation n’était pas dans le bon sens pour pouvoir utiliser les micro-

positionneur : en effet la partie la plus large du T telle quelle nous permettait uniquement 

d’avoir l’extrémité sur le côté et pas vers le bas (Figure 8 c) ). De plus, l’extrémité était trop 

verticale sous le bout de la pointe de positionnement rendant difficile son placement par 

Figure 8 : Figure représentant les deux premiers objets imaginés pour contrôler le positionnement vertical de la 

bille de polystyrène. a) Une pointe de positionnement possédant une extrémité de la taille du canal fluidique au 
centre de la structure et vouée à être fixée sur des micro-positionneurs grâce à une forme en T possédant un côté 
plus large que l’autre. b) Un capuchon possédant une extrémité au centre de la structure de la même taille que 

le canal fluidique et de la longueur du canal afin de répondre au problème d’évaporation constaté. c) Test de 
fixation sur le micro-positionneur de la micro-pointe de positionnement et constatation que le T n’est pas dans le 
bon sens pour avoir l’extrémité dessous et pas sur le côté. d) Positionnement hors banc de test de la pointe de 
positionnement afin de vérifier les dimensions de l’extrémité : sa topologie et sa taille sera validée. e) Test hors 

banc de test RF du capuchon révélant son positionnement difficile même si les côtes correspondaient 
parfaitement. 
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unique vue de dessus. Quant au capuchon, il s’est avéré particulièrement léger, et impossible 

à manipuler autrement qu’avec une pince le rendant dangereux lors d’un placement sur banc 

de test à cause de la fragilité des pointes RF notamment. Cette dernière option a donc été 

abandonnée. 

Un nouveau dessin de pointe de positionnement a donc été créé afin de corriger 

l’angle de l’extrémité d’une part et la fixation en forme de T d’autre part : la pointe obtenue 

est présentée à la Figure 9 a) et b). Elle a été fabriquée aussi par imprimante 3D avec de la 

résine DS3000 puis testée sur banc de mesure complet, avec et sans pointes RF positionnées 

comme présenté sur la Figure 9 c). Le microscope droit permet un positionnement de la pointe 

par vue de dessus au centre de la structure (Figure 9 d). Cependant pour un contrôle vertical 

une autre caméra microscope possédant un angle oblique vis -à-vis du banc de test a été 

nécessaire et mise en place (Figure 9 e), notamment parce que le microscope droit ne 

permettait pas de visualiser de façon net le dispositif fluidique et la pointe de positionnement.  

Dans cette configuration la pointe de positionnement est utilisable mais elle rend très 

inaccessible le dispositif dans lequel la bille de polystyrène doit toujours être déposée 

manuellement (la caméra DinoLite doit être placée après positionnement de la bille 

notamment). Elle est très proche des pointes HF alors qu’elles sont fragiles. Enfin, aucune 

amélioration n’a été notée sur les résultats HF de mesures de billes de polystyrènes. Pour 

toutes ces raisons, cette option a dû être abandonnée pour la suite.  

Figure 9 : Pointe de positionnement permettant de bloquer l'objet étudié sur la zone de détection et son 

utilisation. a) Vue en coupe de côté, b) vue 3D avec à droite ce qui permet de fixer cette pointe au micro -
positionneur de fixation présent sur la partie c). d) Photographie réalisée grâce au microscope de la station sous 
pointe HF. e) Photo prise grâce à une caméra Dinolite positionnée de telle façon à pouvoir contrôler la hauteur 

de la pointe de positionnement vis-à-vis du dispositif. 
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4.3.2 L’évaporation & la dérive 

Durant les mesures sur 25min, une certaine instabilité a été observée. La Figure 10.a) 

présente des mesures moyennes et leurs écarts types correspondants obtenus lorsqu’un 

biocapteur donné est chargé uniquement avec du PBS sur différents jours de mesures. Les 

ruptures de pentes correspondent à l’ajout manuel de 5µL dans le dispositif afin de 

contrebalancer l’évaporation assez importante malgré les microréservoirs. Cependant, même 

après l’ajout de 5µL, il n’y a pas de retour à la valeur initiale : une autre dérive est alors à 

l’œuvre. Ainsi, une tentative d’étude quantitative des deux dérives observées a été réalisée 

afin de voir s’il était possible de les prédire. 

Pour ce faire, pour chacune des mesures de PBS durant 25 min, une hypothèse est 

posée, celle que les deux dérives (évaporation et dérive dite « systématique ») sont 

indépendantes. Ainsi elles peuvent être décorrélées par le protocole suivant : 

• Chaque ajout de 5 µL dans le dispositif contrebalance entièrement 

l’évaporation 

• Ainsi, la différence entre la valeur initiale de la série de mesure et la mesure 

post ajout de 5 µL correspond uniquement à la dérive dite « systématique » sur 

la durée considérée. 

Il est alors possible de réaliser des calculs de pentes pour chacune des 

expérimentations avant de réaliser des moyennes globales, grâce aux équations suivantes (en 

fonction de la donnée expérimentale utilisée) : 

( 20 )    
∆𝑪

∆𝑻
=

𝜟𝑪𝒕𝟐−𝜟𝑪𝒕𝟏

𝒕𝟐−𝒕𝟏
 

( 21 )    
∆𝑮

∆𝑻
=

𝜟𝑮𝒕𝟐 −𝜟𝑮𝒕𝟏

𝒕𝟐−𝒕𝟏
  

Où 𝑡1 et 𝑡2  correspondent aux instants d’analyse, et 𝛥𝐶 et 𝛥𝐺 correspondent aux contrastes 

capacitif et conductif respectivement. Les pentes pour la dérive dû à l’évaporation sont 

obtenues à partir des points avant et après l’ajout de 5µL, en cohérence avec l’hypothèse 

proposée précédemment. Cette pente est alors considérée constante entre le précédent 

calcul et le suivant. La dérive dite « systématique » est déduite en soustrayant la dérive 

d’évaporation aux pentes obtenues sur les points précédant l’ajout de 5µL. L’analyse est 

réalisée pour chacune des mesures de PBS durant 25min et les résultats sont ensuite 

recompilés et formulés sous la forme de moyennes par période de temps équivalente. Ainsi, 

des pentes rendant compte des dérives d’évaporation et systématique sont obtenues pour les 

quatre phases chronologiques suivantes : de 2 à 6 min, de 7 à 11 min, de 12 à 17 min et de 18 

à 26 min.   

Les résultats sont présentés dans la Figure 10 b) et c) pour la dérive systématique et 

pour la dérive due à l’évaporation respectivement. La dérive systématique est quasi constante 

d’environ 0.03 fF/min pour le contraste capacitif à 5 GHz et de 1.4 mS/min pour le contraste 

conductif à 20 GHz. Quant à la dérive d’évaporation, elle est aussi quasi constante  : d’environ 
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0.035 fF/min pour le contraste capacitif à 5 GHz et de 1.5 mS/min pour le contraste conductif 

à 20 GHz.  

Il apparaît donc que ces dérives peuvent être considérées constantes, et leur mesure 

répétable. Cela valide notre hypothèse de départ quant à l’indépendance de ces deux dérives . 

Les dérives peuvent ainsi être prédites mais cela va tout de même entacher la précision des 

mesures, l’idéal étant de les annuler. 

 

  

Figure 10 : Tentative de mesures quantitatives des dérives expérimentales observées. Le contraste capacitif est 
représenté en rouge, associé à l’axe des ordonnées de gauche, le contraste conductif est en bleu, associé à l’axe des 

ordonnées de droite. a) Mesures moyennes réalisées avec un dispositif donné chargé uniquement du milieu hôte (PBS) 
avec les écarts types associés à différents jours d’expérimentations. b) et c) Résultats obtenus des différents calculs 
de pente pour la dérive dû à l’évaporation et dû à la dérive systématique respectivement. En trait plein les valeurs 
expérimentales, en traits pointillés les courbes de tendance avec leur R² associé. 
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5 CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES 

Dans ce chapitre, le premier dispositif permettant des caractérisations diélectriques de 

sphéroïdes a été développé avec son modèle électrique associé et caractérisé grâce à des 

billes de polystyrènes d’abord puis des sphéroïdes fixés à la formaline ensuite. Le protocole 

détaillé de la fabrication des sphéroïdes a été présenté et sera conservé pour le reste de ce 

travail de thèse. 

Les résultats obtenus sont particulièrement prometteurs sur l’utilisation de la 

spectroscopie diélectrique microondes pour l’étude des sphéroïdes puisqu’ils permettent de 

distinguer les sphéroïdes entre eux malgré le fait qu’ils aient subi une fixation qui induit des 

contrastes diélectriques par rapport au milieu hôte très faibles mais malgré tout 

significativement observables. 

En revanche plusieurs limites du dispositif ont été soulevées. D’abord, un problème dû au 

positionnement manuel de la bille (ou du sphéroïde) étudié provoquant une variabilité de la  

mesure HF puisqu’il est impossible de contrôler le contact entre l’objet et la zone de détection. 

Ainsi, pour le régler une pointe de positionnement a été imaginée permettant, fixée à un 

micro-positionneur de « plaquer » l’objet étudié au contact de la zone de détection. 

Cependant son utilisation multiplie les outils présents sur la station sous pointe, notamment 

proche des pointes HF rendant compliquée son utilisation et donc n’améliorant pas les 

mesures réalisées. 

Enfin un autre défaut de la structure fluidique ouverte du dispositif a été observé et 

discuté. En effet, une évaporation assez importante nécessite d’ajouter du milieu hôte 

régulièrement sur 25min de mesure, provoquant une dérive de la mesure HF. Une autre 

dérive, appelée ici systématique est observée puisque malgré l’ajout de liquide, les contrastes 

ne reviennent pas à leurs mesures initiales. Une analyse quantitative a été proposée pour 

décrire ces deux dérives à partir du calcul des pentes de dérive en fonction du temps. Bien 

que prédictibles ces dérives imposent néanmoins une limitation de sensibilité, conséquence 

de cette instabilité temporelle des mesures. 

La conclusion de ce chapitre est donc que le développement d’un nouveau dispositif 

basé sur la même structure de détection hyperfréquence est nécessaire afin de stabiliser la 

mesure, la rendre répétable et d’améliorer le placement de l’objet biologique étudié. La même 

structure de détection hyperfréquence permettra de garder la modélisation électrique 

présentée dans ce chapitre pour l’analyse des données. 
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1 INTRODUCTION 

Ce chapitre est dédié au développement d’un nouveau dispositif fluidique fermé de 

façon à supprimer l’évaporation observée précédemment. L’autre problématique dont 

l’importance a été prouvée au chapitre précédent est l’imprécision du positionnement de 

l’objet biologique vis-à-vis des électrodes, et en particulier de l'espace entre les deux 

électrodes qui forment la capacité de détection. Pour ce faire le développement d’un piège 

fluidique permettant de contrôler parfaitement sa position est nécessaire. Cependant de très 

nombreux pièges fluidiques existent déjà dans la littérature, c’est pourquoi un état de l’art 

sera tout d’abord réalisé. Il permettra de classer les différentes méthodes en fonction de leur 

fonctionnement avec leurs avantages et leurs inconvénients respectifs. La principale 

application biologique sera la cancérologie puisqu’il s’agit de celle des sphéroïdes.  

 Après avoir listé toutes les méthodes existantes de pièges fluidiques appliqués aux 

sphéroïdes, une synthèse de celles utilisées à l’échelle de la cellule unique dans le cadre de 

caractérisation électrique des tissus biologiques sera réalisée. En effet, pour le moment, en 

analyse électrique sur sphéroïde : rien n’existe. Par conséquent, nous avons dû nous inspirer 

de ce qui a été fait à une bien plus petite échelle qu’est la cellule unique.  

 Ensuite, la solution que nous avons imaginé et développé sera présentée : d’abord le 

concept et son origine, puis les premières preuves de concept réalisées avec des matériaux 

bon marché, pour arriver ensuite à sa filière technologique de micro-fabrication et les 

améliorations qui ont été réalisées pour obtenir une structure fluidique optimisée. Cette 

structure fluidique optimisée a ensuite été comparée avec la structure fluidique ouverte du 

Chapitre 2 avec comme objet d’étude des billes de polystyrènes (objet avec lequel la plus 

grande variabilité des données avait été observée). Une étude quantitative de l’amélioration 

de stabilité des mesures est réalisée. 

 Lors de la réflexion sur la structure fluidique, une autre s’est ajoutée  : celle de 

l’optimisation de la structure hyperfréquence. En effet, la structure à ce stade possédait une 

largeur de l'espace entre les deux électrodes (qui forment la capacité de détection) de 10 µm. 

Elle avait été optimisée par les doctorants précédents pour un objet d’étude de type cellule 

unique. Ainsi, la question de la validité de cette optimisation pour des objets trente fois plus 

gros que sont les sphéroïdes s’est posée. Nous y avons répondu par une étude à la fois 

expérimentale et par simulation électromagnétique, où cette largeur entre les deux 

électrodes a été augmentée jusqu’à 60 µm afin de tenter d’améliorer la sensibilité du dispositif 

RF. 

 Une fois la structure RF portant une largeur entre les deux électrodes et une structure 

fluidique avec piège mécanique optimisée obtenue, une validation a été réalisée avec des 

sphéroïdes dans deux cadres biologiques extrêmes (vivants et fixés par paraformaldéhyde). 

 Une conclusion permettra de reprendre point par point les développements réalisés 

dans ce Chapitre.   
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2 ETAT DE L’ART DES STRUCTURES DE PIEGE FLUIDIQUE 

La technologie micro-fluidique, proposée comme outil biologique il y a 30 ans, permet 

de contrôler l'écoulement d'un minuscule volume de réactifs dans des micro-canaux dont la 

taille varie de 1 µm à 1000 µm. Dans ces conditions, l'écoulement des liquides est strictement 

laminaire (Mahhengam et al. 2021).  

Le piégeage fluidique est une méthode qui utilise des barrières basées sur des 

phénomènes physiques ou des obstructions mécaniques pour séparer la particule cible du flux 

principal. Une fois séparées, les particules cibles sont retenues dans des sites de piégeage 

hydrodynamique, où elles peuvent être utilisées pour diverses études. Les structures typiques 

de piégeage des particules comprennent des parois et/ou des pores. Des réseaux constitués  

d'un motif de sites de piégeage peuvent aussi être réalisés pour capturer des particules 

biologiques. Les progrès réalisés dans les technologies au cours des dernières décennies ont 

permis le développement de divers systèmes micro-fluidiques pour le piégeage de cellules 

uniques (eucaryotes ou procaryotes) et de sphéroïdes (Narayanamurthy et al. 2017). 

Il est possible de classer le piégeage des objets biologiques à l'aide de dispositifs micro-

fluidiques en deux grandes catégories : les approches avec et sans contact. Une approche avec 

contact est considérée lorsqu’un contact entre la particule et la région de piégeage a lieu, 

pendant le processus de capture (Deng, Guo, et Xu 2020). 

2.1 AVEC CONTACT 

Les approches basées sur un contact peuvent être classées en deux principales 

méthodes : le piégeage vertical et le piégeage latéral. Ce qui les différencie, c’est le placement 

de la particule, après processus de piégeage, par rapport au flux initial de la microstructure. 

Lorsque les cellules ou les particules sont piégées verticalement par rapport à l'écoulement 

dans des micro-puits ou des micro-fosses, il s’agit de piégeage vertical. A l’inverse, lorsque les 

cellules ou les particules sont piégées latéralement par rapport au flux dans des obstacles ou 

des pièges, il s’agit d’un piégeage latéral (Narayanamurthy et al. 2017). 

Le principe général repose sur le contrôle du débit relatif du fluide entre le piège et le 

canal de dérivation (Tan et Takeuchi 2007). Physiquement, ce mécanisme de piégeage des 

cellules peut être expliqué par l'approche Lagrangienne. Les forces alors exercées sur la cellule 

sont : la traînée de Stokes, le gradient de pression, les forces diffusives, élastiques et 

gravitationnelles (Deng, Guo, et Xu 2020).  

2.1.1 Piège vertical 

La principale méthode de piège vertical consiste en l’utilisation de micro-puits, de 

micro-piège : en somme des microstructures d’une taille proche de celle de la particule à 

piéger dans laquelle la particule vient se déposer par gravité (Luo et al. 2019). Ce qui piège 

alors la particule d’intérêt est généralement la gravité, tel que la Figure 1 a) et d) le représente. 
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Des systèmes plus ou moins compliqués permettent d’enlever les cellules en surplus de celles 

d’étude dans les micro-puits. Cette technique est beaucoup utilisée pour la culture et l’analyse 

des sphéroïdes puisqu’elle permet de former un sphéroïde à partir d’un nombre moyen de 

cellules, d’en contrôler la morphologie et la taille, et de l’analyser depuis son lieu de culture 

directement (Choi et al. 2020; Järvinen et al. 2020; Dadgar et al. 2020; S. W. Lee et al. 2019). 

De plus ce type de dispositifs est facile à concevoir et à utiliser (Moshksayan et al. 2018; Shao 

Figure 1 : Exemples de piège hydrodynamique avec contacts verticaux et latéraux en fonction de l'objet d'étude, 

cellule unique ou sphéroïdes. a) Schéma d’un système très simple de piège vertical pour l’analyse de cellule unique. 
b) et c) Deux systèmes différents de pièges latéraux pour l’étude de cellules uniques reproduit de la référence Di 
Carlo et al., 2006 pour b) et Mi et al., 2016 pour c). d) Schéma d’un système très simple de piège vertical de 

plusieurs cellules permettant, après quelques jours de culture, de faire l’analyse de sphéroïdes. e) et f) Exemples 
de deux systèmes permettant le piège latéral de sphéroïdes, reproduit à partir de Ruppen et al, 2014 et Hsiao et 
al, 2009 respectivement.  
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et al. 2020). En effet, il suffit de déposer une suspension cellulaire dans un dispositif 

comportant des micro-puits pour obtenir des sphéroïdes comportant une uniformité en taille 

et en morphologie. Le principal inconvénient de ce genre de technique est la difficulté de sortir 

l’objet étudié sélectivement du micro puit après les expérimentations. Kurakazu et al. ont 

cependant développé une technique basée sur la présence d’électrode au fond des puits 

permettant de créer des bulles (par l’application d’un courant électrique) sous le sphéroïde 

étudié et de le chasser de son puit. Cette technique n’endommage pas la viabilité des 

sphéroïdes après libération (Kurakazu et al. 2011). Des techniques de libération de tels 

dispositifs restent cependant rares et difficiles à mettre en place. 

2.1.2 Pièges latéraux 

Les pièges latéraux permettent de piéger la particule d’intérêt grâce, soit au flux du 

dispositif micro-fluidique directement, soit par l’intermédiaire de micro-valves fabriquées 

avec de la lithographie douce à plusieurs couches notamment. Ainsi une certaine dynamique 

est conservée et permet un renouvellement du milieu de culture utilisé. De nombreux 

dispositifs différents existent en fonction du nombre d’objets piégés, et de l’application 

recherchée. Les dispositifs les plus courants sont sous formes de U comme représenté dans 

l’exemple de la Figure 1 b) ou sous forme de S comme un exemple est illustré à la Figure 1 e). 

Considérons d’abord les études faites à l’échelle de la cellule unique. De nombreuses  

structures cherchent à piéger le maximum de cellule unique pour réaliser des analyses à haut 

débit, de stress chimiques (D. Jin et al. 2015; Mi et al. 2016; Y. Liu et al. 2018; Feng et al. 2019; 

Chiang et al. 2020; Chai et al. 2021; Thiriet et al. 2020), comme les deux exemples sélectionnés 

dans la Figure  b) et c). En effet, l’intérêt d’étudier l’échelle de la cellule unique étant d’étudier 

la diversité cellulaire, il est important d’avoir un nombre d’échantillons important pour en tirer 

néanmoins des conclusions significatives. Dans ces cas-là, il y a un grand intérêt à réaliser ses 

analyses de stresses chimiques avec uniquement de très petit volume (de l’ordre du nL) grâce 

à des dispositifs micro-fluidiques tel que développé par Sabounchi et al. (Sabounchi et al. 

2006). La co-culture de cellules différentes pour étudier les jonctions entre cellules peut être 

intéressante notamment pour comprendre leur fonction exacte dans différents phénomènes  

biologiques. Cependant pour ce faire, il faut parvenir à piéger deux cellules de façon à ce 

qu’elles soient en contact entre elles mais sur une zone prédéfinie pour ne pas qu’elles soient 

contraintes d’être au contact l’une de l’autre. Avec une approche combinant des différences 

de résistance fluidique et un système de valve, Frimat et al. sont parvenus à développer un 

dispositif de ce type avec de nombreux réplica (Frimat et al. 2011). Dans tous les dispositifs 

réalisés, la libération des cellules piégées est toujours un objectif délicat à réaliser. La solution 

la plus simple est la présence d’un canal positionné juste derrière la cellule  : par inversion du 

flux la particule repart par là où elle est arrivée (D. Jin et al. 2015; Mi et al. 2016; Y. Liu et al. 

2018; Feng et al. 2019). D’autres dispositifs, utilisant des valves notamment pour le piégeage, 

comportent un canal secondaire, de façon à ce que, en fonction d’où le flux est dirigé dans 

l’un ou l’autre des canaux, la particule soit piégée ou libérée respectivement (Chai et al. 2021). 
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A l’échelle du sphéroïde, il est possible de différencier deux grands types de stratégies  : 

soit des dispositifs de pièges de sphéroïdes après fabrication du sphéroïde comme un exemple 

est représenté sur la Figure 1 e) (Nishimura, Nie, et Takeuchi 2020; Ruppen et al. 2014; J.-Y. 

Kim et al. 2015), soit un piégeage d’un certain nombre de cellules afin de former le sphéroïde 

et de l’analyser directement à l’intérieur du dispositif comme dans la Figure 1 f) (Hsiao et al. 

2009; Ota et Miki 2011; H.-J. Jin et al. 2011; McMillan, Boyd, et Zagnoni 2016). Le choix de la 

stratégie dépendra de l’étude qui sera réalisée même s’il est intéressant de noter que la 

deuxième stratégie est sur-représentée dans la littérature par rapport à la première. L’étude 

des premiers stades d’une tumeur demandant la fabrication de petits sphéroïdes (jusqu’à 

maximum 200 µm de diamètre) se prêtera très bien à des pièges de cellules (Kurakazu et al. 

2011; Hsiao et al. 2009; Ota et Miki 2011; H.-J. Jin et al. 2011; McMillan, Boyd, et Zagnoni 

2016). En revanche si l’étude veut porter sur des stades plus tardifs de la tumeur, à partir de 

l’apparition d’un cœur nécrotique jusqu’à l’étude de l’angiogenèse par exemple : la première 

stratégie est plus adaptée (Nishimura, Nie, et Takeuchi 2020; Ruppen et al. 2014; J.-Y. Kim et 

al. 2015). 

2.2 SANS CONTACT 

2.2.1 Hydrodynamique 

2.2.1.1 Micro-fluidiques des gouttes  

La micro-fluidique en gouttelettes suscite de plus en plus d'intérêt en raison de sa 

capacité à encapsuler des cellules et de nombreux réactifs dans un environnement à l'échelle 

micrométrique (Huebner et al. 2008). Il s'agit également d'une technique puissante pour 

l'encapsulation de cellules uniques à haut débit. La taille, la forme et l'uniformité des 

gouttelettes peuvent être contrôlées avec précision. Cette méthode nécessite généralement 

deux fluides non miscibles pour créer des microgouttelettes eau-dans-huile (E/H) mono-

dispersées dont la taille varie du sub-micron à plusieurs centaines de microns (Zhu et Wang 

2017). Comme le montre Figure 2 a), b) et c), trois types d'approche micro-fluidique de 

génération de gouttelettes sont généralement utilisés : la jonction en T, la focalisation du flux 

et le co-flux (D. J. Collins, Neild, et al. 2015). Cependant, les principes de base de ces trois 

approches sont les mêmes. Un fluide devient la phase dispersée pour former les gouttelettes 

et l'autre fluide devient la phase continue pour séparer les gouttelettes. 

Pour l’analyse de cellule unique cette technique permet de rendre chaque gouttelette 

un laboratoire de test indépendant de tous les autres (Luo et al. 2019). A l’échelle du 

sphéroïde, elle est intéressante pour différentes raisons  : (i) elle permet la fabrication de 

sphéroïde avec une régularité de la taille difficilement atteignable avec d’autres techniques, 

(ii) elle permet de fabriquer énormément de sphéroïdes en très peu de temps, (iii) elle permet 

de fabriquer des sphéroïdes de cellules quasiment impossibles à cultiver sous cette forme avec 

toutes les autres techniques, comme les cellules souches (Z. Wu et al. 2020; Fattahi et al. 2021; 

J. M. Lee et al. 2020; Langer et Joensson 2020; D. Lee et Cha 2020).  



Olivia PEYTRAL-RIEU 

 CHAPITRE 3 : MICRO-DISPOSITIF DE SPECTROSCOPIE DIELECTRIQUE RF POUR L’ANALYSE DES 
SPHEROÏDES, ARCHITECTURE FLUIDIQUE AVANCEE 

 

P a g e  80 | 162 

 

2.2.1.2 Micro-fluidique d’inertie 

En tant que méthode de manipulation cellulaire transversale, la micro-fluidique 

inertielle est basée sur l'utilisation de forces inertielles sous débits élevés pour concentrer et 

trier en continu des cellules de différentes tailles et formes, comme illustré sur la Figure 2 d) 

(Di Carlo 2009). La micro-fluidique inertielle présente les avantages d'une structure de puce 

simple, d'un débit très élevé et d'un endommagement moindre des cellules, ce qui permet de 

maintenir un taux de survie cellulaire élevé pour la culture en aval. Cependant, l'interaction 

intercellulaire peut réduire considérablement l'efficacité de la concentration cellulaire. 

2.2.1.3 Vortex 

La méthode basée sur les vortex repose sur la génération d'un flux secondaire 

moyenné dans le temps, connu sous le nom de tourbillons à flux régulier (Lighthill 1978; Yan 

1998), qui est généré par l'interaction entre les oscillations de fréquence du milieu fluide et le 

cylindre fixe dans un micro-canal pour piéger les cellules uniques. Par conséquent, l'approche 

tourbillonnaire est aussi appelée en anglais « single-cell hydrodynamic tweezer » (pince 

hydrodynamique pour cellule unique). Un exemple présenté dans la Figure 2 e) montre que 

Figure 2 : Représentation schématique de différents fonctionnements de piégeage fluidique. a), b) et c) 
Représentation des trois principales techniques de fabrication de gouttelettes, respectivement par jonction -T, co-

flux et focalisation du flux. d) Représentation schématique des systèmes micro-fluidiques d’inertie, reproduit à 
partir de Di Carlo, 2009. e) Représentation schématique d’un système comportant trois micro -piliers afin de piéger 
par vortex, reproduit à partir de Hayakawa et al , 2015. f) Représentation schématique du principe de 

fonctionnement de la diélectrophorèse, reproduit à partir de Luo et al , 2019. g) Représentation d’un piège électro -
osmotique développé par Wu et al., 2016.  
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Hayakawa et al.  ont adopté une structure comportant trois micro-piliers disposés dans une 

configuration triangulaire associé à un actionneur piézoélectrique xyz pour appliquer une 

vibration circulaire générant un tourbillon permettant de piéger des cellules uniques 

d'ovocytes de souris (Hayakawa, Sakuma, et Arai 2015). Cette méthode de vortex a aussi 

récemment permis de développer une nouvelle méthode d’imagerie de sphéroïde 100% sans 

contact avec une rotation à 360° à une vitesse modulable (X. Liu et al. 2018). 

2.2.2 Méthodes électriques 

Les méthodes électriques ont été largement utilisées pour piéger et modeler les 

cellules uniques car elles imposent généralement une pression physique plus faible sur la 

membrane cellulaire. Deux méthodes principales existent pour la manipulation unicellulaire 

contrôlée électroniquement : la diélectrophorèse (DEP) et l'électro-osmose (Luo et al. 2019). 

2.2.2.1 Diélectrophorèse  
La diélectrophorèse (DEP) est un moyen efficace de réaliser le piégeage des cellules 

dans les dispositifs micro-fluidiques. Le principe du piégeage cellulaire par DEP est d'utiliser la 

force DEP imposée à une particule diélectrique. Dans un champ électrique non uniforme, 

l'intensité de la force DEP dépend fortement de l'ampleur et de la polarité des charges induites 

sur une particule. La force DEP peut être qualifiée de positive ou de négative (Doh et Cho 

2005). Sous l'effet de forces DEP positives, les cellules se déplacent vers des régions à fort 

champ électrique. En revanche, sous l'effet de forces de DEP négatives, les cellules se 

déplacent vers des régions à champ électrique faible. Le schéma de Figure 2 f) représente ces 

deux cas de figure. La fréquence du champ électrique lorsque la force DEP est nulle est appelée 

fréquence de croisement, à laquelle les forces DEP appliquées aux cellules sont nulles.  

Les performances de manipulation des cellules de la puce DEP dépendent largement 

de la conception de l'électrode DEP. La DEP peut être facilement combinée avec des systèmes 

micro-fluidiques, ne nécessite pas de marquage préalable, et présente une grande sélectivité 

dans la manipulation des cellules rares. La plupart des systèmes de manipulation cellulaire par 

DEP nécessitent une solution à faible conductivité. Cependant, les solutions physiologiques, 

telles que le sang et l'urine, sont très conductrices. Ainsi, les échantillons de cellules 

nécessitent un prétraitement rigoureux. Cette exigence limite l'application des approches 

basées sur le DEP et a pu empêcher l'application de la manipulation cellulaire basée sur le DEP 

dans le domaine clinique (Luo et al. 2019). 

2.2.2.2 Electro-osmose 

Le flux d'électroosmose est causé par la force de Coulomb qui est induite par un champ 

électrique sur la charge électrique mobile nette dans une solution. Deux types 

d'électroosmose sont généralement utilisés pour la manipulation des cellules, à savoir 

l'électroosmose à courant alternatif (ACEO) et l'électroosmose à charge induite (ICEO). L'ACEO 

est induite par la migration des nuages ioniques en réponse à un courant tangentiel dont la 

fréquence appliquée est très inférieure à la fréquence de relaxation des charges du fluide. 

L'ICEO est un effet électrochimique qui se produit à la surface d'un objet et se manifeste par 
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un écoulement fluide non linéaire dans des conditions électriques.  La diffusion de la charge 

induite, stimulée par le champ électrique, induit un glissement fluide local sous le champ 

appliqué. Les charges de diffusion induites sont distribuées dans la couche limite sur l'interface 

solide/liquide comme le représente la Figure 2 g) (Y. Wu et al. 2016). 

2.2.3 Pièges magnétiques 

La magnétophorèse est un autre moyen efficace de réaliser le piégeage des cellules 

dans les canaux microfluidiques. Le principe du piégeage des cellules par action magnétique 

consiste à appliquer une force magnétique sur une particule. Ce type de méthode de piégeage 

peut être classé en magnétophorèse positive et négative. La magnétophorèse positive est la 

migration d'une particule magnétique dans un milieu diamagnétique, tandis que la 

magnétophorèse négative se produit dans un milieu magnétique. En outre, si la susceptibilité 

de la particule/cellule est supérieure à celle du milieu ambiant, une magnétophorèse positive 

se produit également (Munaz, Shiddiky, et Nguyen 2018). Ces trois fonctionnements sont 

présentés dans la Figure 3 a). 

La manipulation d'échantillons cellulaires à l'aide de billes immunomagnétiques est 

simple et fiable et de nombreuses plateformes analytiques à grande échelle pour des 

applications cliniques existent aujourd’hui. Cependant, les perspectives d'application de cette 

méthode sont limitées, étant donné qu'elle rencontre des difficultés à séparer et purif ier 

simultanément plusieurs types de cellules et de séparer les billes magnétiques des cellules 

triées. En outre, la fixation des billes magnétiques peut endommager les protéines et la 

structure de la membrane cellulaire. Les cellules endommagées sont peu propices à une 

culture cellulaire ultérieure (Luo et al. 2019). 

2.2.4 Pièges acoustiques  

Une autre méthode pour le piégeage actif des cellules est le piégeage cellulaire à 

commande acoustique. Les ondes stationnaires ultrasoniques (USW) peuvent être utilisées 

pour le piégeage sans contact des cellules dans les canaux micro-fluidiques. Cette technique 

est basée sur l'interaction complexe entre l'écoulement et la structure qui se produit lorsque 

des ondes acoustiques pénètrent dans un canal micro-fluidique. Une onde acoustique de 

surface (SAW) est une onde acoustique élastique qui ne peut se propager que sur la surface 

du substrat. La fréquence de résonance des SAW peut être contrôlée en ajustant l'espacement 

interdigital des électrodes, elle peut atteindre jusqu'à quelques GHz, ce qui indique qu'elles 

peuvent contrôler avec précision des particules de taille microscopique ou même 

submicroscopique, permettant de l’utiliser pour le piégeage de cellules uniques comme de 

sphéroïdes (D. J. Collins, Morahan, et al. 2015; Cai et al. 2020). Un exemple de structure de ce 

type pour piéger neuf sphéroïdes répartis de façon à former un carré, est présenté dans la 

Figure 3 b). 

La technologie acoustique pour la manipulation de cellules uniques présente les 

avantages de l’utilisation des hautes fréquences, d’une haute densité d'énergie, d’une bonne 

pénétrabilité, d’une facilité de fabrication, de l'intégration facile et d’un caractère non invasif. 



Olivia PEYTRAL-RIEU 

 CHAPITRE 3 : MICRO-DISPOSITIF DE SPECTROSCOPIE DIELECTRIQUE RF POUR L’ANALYSE DES 
SPHEROÏDES, ARCHITECTURE FLUIDIQUE AVANCEE 

 

P a g e  83 | 162 

 

Cependant, l'application du contrôle acoustique à la manipulation unicellulaire micro-

fluidique n'en est qu'à ses débuts et pose de nombreux problèmes qui doivent encore être 

résolus. Ces problèmes incluent les interactions non linéaires entre les ondes acoustiques, les 

fluides et les cellules. De plus, les puces acoustiques actuelles sont principalement basées sur 

des substrats LiNbO3, et des substrats basés sur de nouveaux matériaux piézoélectriques qui 

doivent encore être étudiés (Luo et al. 2019). 

2.2.5 Pièges optiques 

Deux principaux types de méthodes de manipulation optique des cellules existent : les 

pinces optiques et la diélectrophorèse induite par voie optique (ODEP). 

2.2.5.1 Les pinces optiques 
La pince optique est considérée comme une méthode efficace pour piéger les cellules 

à l'échelle microscopique (Molloy, Dholakia, et Padgett 2003). Elle utilise un faisceau laser 

focalisé pour induire une force optique, afin de réaliser la fonction de piégeage. Cependant, 

l'efficacité de capture de la pince optique n'est pas toujours élevée, en raison du faible 

contraste d'indice de réfraction de certaines cellules biologiques (W. Kim et al. 2010). 

L'amélioration de l'efficacité du piégeage des cellules biologiques à l'aide de la pince optique 

reste un défi (Nurunnabi et al. 2016; Parodi et al. 2017; Keloth et al. 2018). L'application la 

plus typique est le tri cellulaire micro-fluidique amélioré par la pince optique, représentée 

dans la Figure 3 c) (Wang et al. 2011). 

Les pinces optiques offrent les avantages d'une grande précision, d'une absence 

d'intrusion et d'une manipulation de cellules uniques à haut débit. Cependant, la force laser 

exercée sur les cellules est généralement de l'ordre du pico-Newton. La manipulation des 

cellules sous un flux continu nécessite donc une faible vitesse du fluide, sinon les pinces 

optiques auront des difficultés à dévier les cellules. En outre, le système optique périphérique 

massif requis par cette technique est difficile à miniaturiser et est également très coûteux.  

2.2.5.2 La diélectrophorèse optique  
La diélectrophorèse à induction optique (ODEP) est une nouvelle technologie de 

manipulation des particules. Les forces utilisées pour manipuler les particules dans la puce 

basée sur l'ODEP sont les mêmes que celles utilisées dans la technologie DEP traditionnelle, 

c'est-à-dire qu'un champ électrique non uniforme est utilisé pour polariser les cellules et 

générer des forces DEP. La différence entre les deux technologies réside dans la technique par 

laquelle le champ électrique non uniforme est généré. Contrairement à la manipulation DEP 

conventionnelle, l'ODEP ne nécessite pas de motifs d'électrodes préfabriqués. Cependant, un 

projecteur numérique à micro-miroir peut être utilisé pour projeter le motif lumineux sur le 

substrat de la puce via un microscope afin de générer des électrodes virtuelles flexibles et 

contrôlables (Chiou, Ohta, et Wu 2005). Son principe de fonctionnement est similaire à celui 

de la production d'énergie photovoltaïque. Un matériau substrat en silicium amorphe génère 

des photons sous l'effet de l'excitation lumineuse, ce qui augmente la concentration de 

photons dans la zone d'illumination. Par conséquent, la conductivité électrique de la zone 
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d'éclairage augmente rapidement, générant ainsi un champ électrique non uniforme. L'ODEP 

peut également permettre la manipulation DEP de cellules uniques vivantes sans contact et 

sans marquage préalable. Comme le montre la Figure 3 d), Xie et al. ont utilisé la technique 

ODEP pour piéger et transporter efficacement des algues unicellulaires. Ils ont constaté que 

les cellules piégées ont commencé à tourner et ont démontré que les flagelles fonctionnels 

jouaient un rôle décisif dans cette rotation. En outre, ils ont également réalisé le contrôle de 

la vitesse de rotation en faisant varier l'intensité optique (Xie et al. 2017). 

Le système ODEP est considérablement plus simple que les systèmes de pinces 

optiques et peut être miniaturisé. De plus, l'ODEP peut manipuler des cellules qui ne sont pas 

optiquement transparentes, ce qui lui confère une grande flexibilité. Cependant, l'ODEP et ses 

applications cliniques sont entravées par les mêmes inconvénients inhérents à la DEP 

traditionnelle : la manipulation de cellules dans des solutions à faible conductivité. De plus, le 

substrat de la puce ODEP est opaque en raison du dépôt de silicium amorphe. L'opacité du 

substrat empêche l'utilisation d'un microscope biologique inversé pour l'imagerie des cellules 

vivantes (Luo et al. 2019). 



Olivia PEYTRAL-RIEU 

 CHAPITRE 3 : MICRO-DISPOSITIF DE SPECTROSCOPIE DIELECTRIQUE RF POUR L’ANALYSE DES 
SPHEROÏDES, ARCHITECTURE FLUIDIQUE AVANCEE 

 

P a g e  85 | 162 

 

 

 

Figure 3 : Représentation schématique de systèmes de piégeage sans contact de particule biologique. a) Trois 
principaux fonctionnements de la magnétophorèse, reproduit à partir de Munaz et al., 2018. b) Exemple d’un 
système de piège utilisant les ondes acoustiques, reproduit à partir de Cai et al., 2019. c) Exemple de pinces 
optiques permettant de trier des cellules cibles du reste du contenu du mélange dans lequel les cellules se 

trouvaient, reproduit à partir de Wang et al., 2011. d) Exemple de diélectrophorèse o ptique permettant de piéger 
des cellules sur des positions définies préalablement, reproduit à partir de Xie et al., 2017.  
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2.3 CONCLUSIONS DE L’ETAT DE L’ART 

Quelques décennies se sont écoulées depuis que les microsystèmes ont commencé à 

être appliqués à la recherche cellulaire. Il existe aujourd'hui un très grand nombre de 

microsystèmes uniques qui diffèrent en termes de principes d'ingénierie, de conception, de 

fabrication, de fonctionnement et de microenvironnement pour la culture en 3D de différents 

types de cellules, comme pour la manipulation de cellules uniques. Ces systèmes ont apporté 

de la polyvalence dans le domaine de la recherche cellulaire en fournissant des plateformes 

pour de nombreux types de cellules et leurs applications biologiques. 

Le piégeage fluidique peut être réalisé avec ou sans contact de la particule étudiée : la 

première catégorie est répartie en deux méthodùes dites latérales et verticales ; la deuxième 

catégorie, comporte de nombreuses techniques différentes réparties selon les  méthodes  

électriques, magnétiques, optiques, acoustiques et hydrodynamiques. Il semble important de 

noter que chacune des méthodes décrites ici possède des avantages et des inconvénients 

inhérents à la technique. Généralement, les méthodes hydrodynamiques permettent de 

réaliser des études à haut débit d’échantillons biologiques mais ont des déficiences de 

flexibilité et d’exactitude. 

Les méthodes telles que les méthodes électriques et optiques sont d'une grande 

précision et d'une grande souplesse, mais elles  présentent des inconvénients tels qu'un faible 

débit. Il n'existe donc pas de méthode unique permettant de réaliser simultanément des 

tâches de manipulation et d'analyse de cellules uniques et de sphéroïdes à haut débit, à haut 

rendement et précise. 

Il s’agissait de présenter ici toutes les méthodes de pièges fluidiques afin d’identifier 

celles qui seraient utilisables pour l’application précise de cette thèse  : le piégeage de 

sphéroïdes de façon précise et répétable sur l’espace entre les deux électrodes qui forment la 

capacité de détection ; tout en permettant de le conserver dans un environnement de culture 

viable. Cependant, à ce stade il est assez difficile de se projeter sur l’utilisation de telle ou telle 

technique de piège fluidique tant il y a de possibilités. De plus, les méthodes de 

caractérisations électriques pour étudier l’échelle intermédiaire du sphéroïde ne sont 

implémentées que sur certaines gammes de fréquences (de 0Hz à quelques centaines de MHz 

seulement) (Alexander, Price, et Bhansali 2013; Curto et al. 2018; Gerasimenko et al. 2020). 

Or pour étudier des cellules uniques, des pièges fluidiques sont aussi nécessaires, et à ce stade, 

des dispositifs existent dans toutes les gammes de fréquence. Ainsi, pour comprendre les 

avantages et les inconvénients cruciaux pour le cas des capteurs RF, il nous a semblé pertinent 

de réaliser une synthèse de ceux utilisés à l’échelle de la cellule unique pour compléter cet 

état de l’art.  
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3 CAS DES CAPTEURS RF A L’ECHELLE DE LA CELLULE UNIQUE 

La spectroscopie diélectrique appliquée aux objets biologiques vivants demande un 

développement du dispositif fluidique afin de ne pas perturber le fonctionnement de base de 

ceux-ci, ce qui fausserait les résultats. Cependant ce sont des techniques qui ont besoin 

d’électrodes pour fonctionner et donc le placement de l’objet biologique étudié doit être 

connu pour la plupart d’entre elles ce qui nécessite une méthode de piège dès que l’on 

cherche à réaliser la mesure de cellules uniques. En effet, l’hétérogénéité dans les populations  

cellulaires n’est pas à démontrer mais elle peut être très importantes lorsqu’il s’agit 

d’expliquer des phénomènes pathologiques, d’où l’importance de l’étudier (Morgan et al. 

2007; Zhao Zhang et al. 2021). En théorie, n’importe quelle méthode de piégeage est 

compatible avec les méthodes de mesures des caractéristiques diélectriques des objets 

biologiques, à condition qu’elle n’interfère pas avec les signaux mesurés. Dans la pratique 

certaines méthodes complexifieraient grandement les bancs de tests comme par exemple les 

méthodes par ciseaux optiques ou par magnétophorèse.  

Choisir une méthode de piège qui permettent de maitriser parfaitement le 

positionnement de l’objet sans pour autant lui appliquer un trop grand stress qui perturberait 

son fonctionnement, et donc possiblement ses caractéristiques électriques, demande 

réflexion et compromis. Ainsi les méthodes les plus utilisées dans les capteurs RF sont 

facilement intégrables dans des dispositifs comportant des électrodes comme les pièges avec 

contact (latéraux ou verticaux) et, parmi les pièges sans contact : les pièges hydrodynamiques 

et les pièges utilisant la DEP. De nombreux designs de dispositifs existent en fonction de la 

technique utilisée pour mesurer les caractéristiques électriques (et donc les possibilités 

qu’elle offre sur la morphologie des électrodes notamment), la gamme de fréquence choisit, 

ou encore de l’application recherchée. Le Tableau 1 ressence une sélection représentative de 

dispositifs appliqués à l’étude de cellules cancéreuses.  

Chacun de ses dispositifs possèdent des avantages et des inconvénients inhérents à la 

technique d’analyse, notamment la cytométrie en flux est dépendante du positionnement de 

la particule lorsqu’elle traverse les électrodes, sauf dans le cas de l’utilisation de restriction du 

canal fluidique (Morgan et al. 2007; Petchakup, Li, et Hou 2017). Cependant, dans ce cas, le 

haut débit est perdu et un certain stress est appliqué aux cellules coincées.  

La Spectroscopie Electrique d’Impédance (EIS) ne permet pas aisément de monter en 

gamme de fréquence au-delà d’une centaine de MHz et il est quasi impossible sans électrode 

restructurée en surface de faire des mesures directement dans le milieu de culture parce qu’ils 

sont trop chargés en ions.  

La DEP possède un problème similaire puisqu’il faut travailler dans un milieu particulier 

pour que cette technique fonctionne, rendant quasi impossible les mesures en temps réel sans 

endommager les objets étudiés (Zhao Zhang et al. 2021; Russo et al. 2021).  

Enfin, pour la spectroscopie diélectrique, le positionnement au plus proche de l’objet 

biologique étudié est important afin d’obtenir la meilleure sensibilité possible. De plus, les 
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structures fluidiques doivent être minimisées parce qu’elles sont sources de pertes en 

hyperfréquences. Ainsi le blocage par piège latéral semble particulièrement intéressant pour 

plusieurs raisons. D’abord, puisqu’il permet de réaliser des mesures en temps réel pour le suivi 

de processus biologiques, sans interférer avec l’élément biologique. Ensuite, parce qu’il est 

facile à manipuler ; et enfin, parce qu’il est facile à intégrer à un biocapteur déjà existant. 

Il est important de rappeler qu’il n’existe aucun dispositif fluidique permettant de 

bloquer un sphéroïde et de l’étudier de façon électrique. C’est ce que nous nous attèlerons à 

développer ici.
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Tableau 1 : Comparaison des pièges fluidique de cellule unique cancéreuse utilisée en fonction de la caractérisation électrique choisit (dépendant de la gamme de fréquence 

de travail) et de l’application associée. DEP = Diélectrophorèse, EIS = Spectroscopie Electrique d’Impédance et ECIS = Détection d’Impédance Electrique Cellule-substrat. 

Premier auteur 
(année) 

Techniques de piège 
Techniques de 

mesure 
Gamme de 
Fréquence 

Cellules ciblées Applications Réf. 

Spencer (2014) Cytométrie en flux  0.5 MHz, 2 MHz MCF-7 
Reconnaissance des 

cellules 

(Spencer, 
Hollis, et 

Morgan 2014) 

Han (2015) Cytométrie en flux 500 kHz, 10 MHz DLD-1 
Reconnaissance des 

cellules 
(Han et Han 

2015) 

Desai (2019) Cytométrie en flux 250 kHz 

Thyroïde, poumon, 

poitrine et cancer des 
ovaires 

Reconnaissances de 
cellules 

(Desai, 

Coston, et 
Berlin 2019) 

McGrath (2020) Cytométrie en flux 500 kHz – 50 MHz 
6 lignées pancréatiques et 

1 d'adénocarcinome 
Criblage de cellules 

(McGrath et 

al. 2020) 
Ostermann 

(2020) 
Cytométrie en flux 6 MHz U937 Test de viabilité 

(Ostermann et 
al. 2020) 

Chien (2018) Cytométrie en flux 
6.5, 11, 17.5,  

30 GHz 

MCF-10A, MDA-MB-231, 

THP1, K-562 
Criblage cellulaire 

(J.-C. Chien et 

al. 2018) 

Zhao (2016) 
Rétrécissement du canal 

fluidique 
Cytométrie en flux 1 kHz, 100 kHz A549, H1299 Criblage de cellules 

(Zhao et al. 
2016) 

Ren (2019) 
Rétrécissement du canal 

fluidique 
Cytométrie en flux 

1 kHz, 10 kHz,  

100 kHz, 1 MHz 
MDA-MB-231 Reconnaissance de cellules 

(Ren et al. 

2019) 

Zhang (2020) 
Rétrécissement 

asymétrique du canal 

fluidique 

Cytométrie en flux 100 kHz, 250 kHz A549, HepG2 Criblage de cellules 
(Y. Zhang et al. 

2020) 

Hong (2012) DEP 20 kHz, 101 kHz 
MDA-MB-231,  
MCF-7, HeLa 

Caractérisation électrique 
de cellules cancéreuses 

(Hong, Lan, et 
Jang 2012) 

Lambert (2022) DEP 
DEP Ultra Haute 

Fréquence 
0 – 500 MHz 

Glioblastome de plusieurs 

sous types de cellules 
souches 

Discrimination entre 

cellules souches et non 
cellules souches 

(Lambert et al. 
2022) 

Zhang (2020) DEP ECIS 100 kHz HeLa, MCF-7, 293T 

Contrôler le procédé de 

rétablissement après 
électroporation 

(Zhizhong 

Zhang, Zheng, 
et Zhu 2020) 
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Tableau 1 (suite) 

Premier auteur 
(année) 

Techniques de piège 
Techniques de 

mesure 
Gamme de 
Fréquence 

Cellules ciblées Applications Réf. 

Nguyen (2013) Piège latéral  ECIS 100 Hz – 1 MHz 
MDA-MB-231,  

MCF-7 

Contrôler la capture des 
cellules, l ’adhésion et la 

prolifération 

(Nguyen et al. 

2013) 

Tsai (2016) Piège latéral  EIS 10 kHz – 100 kHz HeLa Caractérisation électrique 
(S.-L. Tsai et 
Wang 2016) 

Park (2016) 
Piège verticaux  

(à pression négative) 
EIS 5 kHz – 1 MHz TCCSUP Reconnaissance de cellules  (Park et al. 2016) 

Tang (2017) Piège verticaux EIS 1.953 MHz – 1 MHz MCF-7 
Contrôler la capture des 

cellules + criblage de cellules 
(Tang et al. 2017) 

Bakhtiari (2022) 
Micro-puits – piège 

vertical  
EIS 10 kHz – 40 MHz PC3 

Caractérisation électrique 
en temps réel  

(Bakhtiari et al. 
2022) 

El Hasni (2017) Piège hydrodynamique EIS 2 – 5 MHz Ovocyte de souris Caractérisation électrique 
(El Hasni et al. 

2017) 

Meyne (2017) 
Piège vertical très petit 

(pL) 
Résonateurs 

2,93 GHz,  
5.73 GHz 

CHO Caractérisation diélectrique 
(Meyne et al. 

2017) 

Liu (2018) Piège latéral  Résonateur 2.17 GHz B16F10 Détection cellulaire 
(C.-F. Liu, Wang, 

et Jang 2018) 

Du (2021) Piège latéral  
Spectroscopie 

d’impédance Ultra 
Large Bande 

9 kHz – 9GHz   
Lymphocyte 

Jurkat 

Détermination des 
paramètres électriques 

jusqu’au noyau cellulaire 
(Du et al. 2021) 

Chen (2013) Piège latéral  
Spectroscopie 

diélectrique 
40 MHz – 40 GHz Lymphome B Caractérisation diélectrique 

(T. Chen et al. 
2013) 

Tamra (2016, 

2017, 2019 et 
2022) 

Piège latéral  
Spectroscopie 

diélectrique 
40 MHz – 40 GHz THP1 et HCT116 

Contrôle d’électroporation 

et d’électro-chimiothérapie 

(Amar Tamra et 
al. 2016; s. d.; 

2022; A. Tamra et 
al. 2019) 

Zedek (2017) Piège latéral  
Spectroscopie 

diélectrique 
40 MHz – 40 GHz THP1 Criblage de test chimique 

(Zedek, Dubuc, et 

Grenier 2017) 
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4 PARTIE A : OPTIMISATION FLUIDIQUE DU CAPTEUR 

4.1 CHOIX DE LA CONFIGURATION DU PIEGE FLUIDIQUE POUR SPHEROÏDE, 

DEVELOPPEMENT ET PREMIERE PREUVE DE CONCEPT 

4.1.1 Choix de la solution de piégeage de sphéroïdes 

Lors de précédents travaux dans l’équipe, un choix avait été fait d’implémenter un 

piégeage mécanique pour l’analyse RF de cellules individuelles. Ce choix avait été fait en raison 

de l’adéquation que conférait la topologie d’un piège mécanique par rapport aux contraintes  

de la mesure RF.  

Ainsi, plusieurs pièges fluidiques avaient été fabriqués et évalués pour le piégeage 

mécanique de cellules uniques : un piège dit Flotteur, un piège dit Pont et un piège dit Canyon  

comme représenté à la Figure 4 a) (Tong Chen 2012; CHEN 2016). Les géométries physiques 

de la structure du piège, avec une face concave, sont conçues pour piéger seulement une 

cellule. Les trois modèles de pièges ont la même dimension globale et diffèrent par la 

géométrie de la zone de fuite de liquide. Ils se distinguent en effet par la taille de leur 

espacement qui permet de laisser passer une fraction de fluide et dirige la cellule arrivant face 

au piège vers celui-ci. Le piège Pont est composé de deux piliers latéraux au gap capacitif, 

impliquant un espacement en son centre. Le piège Flotteur est flottant avec un passage 

possible du liquide sous toute sa surface basse, entre son fond et le substrat. Ce piège est 

maintenu en place grâce à son collage avec le capot fluidique. Enfin, le piège Canyon est 

Figure 4 : a) Schéma des trois designs testés pour la mesure de cellule unique. b) Schéma de fonctionnement de 

la structure retenue avant qu’une particule soit bloquée. c) Schéma du fonctionnement de la structure 
lorsqu’une particule est bloquée avec schéma du fluide qui passe de part et d’autre du bloqueur. d) Schéma 
représentant la structure dans son ensemble avec la structure fluidique en entonnoir en haut et en bas de la 

structure RF. Reproduit de Chen, 2012 et Chen, 2016. 
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constitué d’un passage fendu (‘Canyon’) en son centre sur toute la hauteur du canal fluidique. 

Il est attaché à la fois au substrat et au capot fluidique. 

De ces trois possibilités , le plus efficace selon trois critères s’est révélé être le piège 

flotteur. En effet, le temps de blocage de la particule est de 10 à 30s, il est possible de libérer 

la particule par inversion du flux et le nombre de piégeage consécutif sur 10min est de plus de 

5 cellules. Les résultats expérimentaux avaient alors été confirmés avec des simulations 

réalisées sur COMSOL®. En effet, comme le représente la Figure 4 b) lorsqu’il n’y a pas de 

cellule bloquée, la vélocité du fluide est maximale dans l’espace sous la surface du piège, 

attirant la cellule dans le piège. Lorsque la cellule est bloquée le fluide est dévié autour, ce qui 

empêche complètement la possibilité à une autre cellule de se bloquer. Ce qui maintient alors 

la cellule en place dans son piège, c’est le fluide permanent qui peut continuer à s’écouler de 

part et d’autre du piège.  

Fort de cette expérience, la réflexion pour le piège de sphéroïde nous orientait vers 

l’équivalent d’un piège flotteur mais à l’échelle de sphéroïde de 300µm de diamètre. 

Cependant l’ouverture sous le piège se devait d’être bien plus grande que pour la cellule 

unique (5 µm pour un diamètre moyen de bille de 10 µm) : de l’ordre de 100 à 150 µm. De 

plus la hauteur du canal fluidique allait être au moins de 400 µm afin de pouvoir y faire passer 

des sphéroïdes de 300 µm (au lieu de 50 µm dans le cas de cellules uniques). Des questions 

d’ordre technique sur la micro-fabrication d’une telle structure sont alors entrées dans la 

réflexion. En effet, réaliser une telle structure nécessitait qu’un piège d’environ 300 µm de 

hauteur sur 300 µm de largeur, même d’une épaisseur disons de 150µm soit tenue par sa 

seule adhérence au capot fluidique de la structure sans s’effondrer sous son propre poids, ce 

qui parait, à cette échelle-là, quasi impossible. Dans les deux autres structures proposées, le 

piège canyon avait aussi de très bons résultats à l’échelle du piège de la cellule unique mais 

ne permettait pas d’être sûr que le sphéroïde serait plaqué sur les électrodes. Or, l’expérience 

des limites de la précédente structure fluidique ouverte (présentée dans le chapitre 

précédent), montrait que le contrôle du positionnement en 𝑧 de notre particule étudiée était 

un paramètre incontournable lors de l’analyse d’une structure 3D grâce à des électrodes 

coplanaires. Ainsi, la réflexion s’est orientée naturellement sur la dernière structure de piège, 

dite en pont permettant une fabrication assez simple et ne comportant aucun problème 

d’effondrement de la structure anticipable à ce stade. Restait à déterminer la hauteur du canal 

central permettant d’entrainer le sphéroïde au centre du piège et à contrôler son 

positionnement en 𝑧. En restant sur une analyse sphéroïde unique, la structure s’imaginait 

comme suit : un piège mécanique au centre du canal fluidique permettant un bon 

positionnement du sphéroïde sur les électrodes et des canaux latéraux plus petits que le canal 

central permettant que le sphéroïde soit attiré au centre par le flux maximum et surtout, une 

fois l’objet positionné, permettant de maintenir un flux constant dans la structure.  
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4.1.2 Preuve de concept par la fabrication de piège en technologie PDMS 

Afin de fabriquer et tester rapidement et à moindre coup les premiers prototypes de 

piégeage fluidique de sphéroïde, le PolyDiMéthylSiloxane (PDMS) s’est imposé comme une 

évidence. En effet, ce matériau est l’un des plus utilisés dans la communauté micro-fluidique 

parce qu’il est biocompatible, transparent à l’oxygène et au CO2 mais aussi parce que la 

précision des structures fabriquées peut aller jusqu’au nanomètre (Halldorsson et al. 2015; 

Shakeri, Khan, et Didar 2021; Raj M et Chakraborty 2020; Torino et al. 2018). Sa fabrication 

est basée sur l’utilisation de moule permettant d’y couler le PDMS sous sa forme liquide, puis 

de le laisser se durcir dans une étuve à 60°C (un temps donné) de minimum 3h (qui dépend 

de la dureté souhaitée pour la structure finale) avant le démoulage. La structure ainsi 

Figure 5 : Développement du piège fluidique par le dessin et la fabrication de dispositifs fluidiques en PDMS. a) 
et b) Représentations schématiques (à gauche du moule, à droite du PDMS) avec les côtes des deux versions de 
blocage que nous avons testées. c) et d) Photos par DinoLite des dispositifs obtenus après démoulage du PDMS 
après coupe verticale au niveau du piège fluidique. e) et f) Dispositifs fluidiques remplis avec de l’eau colorée et 

une bille de polystyrène afin de contrôler l’efficacité du piège fluidique. g) Vue globale des deux versions de 
moules, la première avec des angles à 90° puis avec des angles à 45°. 
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fabriquée peut ensuite adhérer sur du verre après un traitement plasma de la structure PDMS 

ainsi que le verre. Sa fabrication très rapide et peu coûteuse est donc parfaite pour réaliser 

des études préliminaires et un prototypage efficace.  

Une collaboration avec le MultiFab du LAAS-CNRS par l’intermédiaire de Julie Foncy a 

été menée afin de fabriquer les moules de PDMS en impression 3D, d’aider à la fabrication 

des structures PDMS et à leur caractérisation. Les deux premières structures choisies sont 

présentées dans la Figure 5 a) et b), le premier comportant un canal central de 100µm de large 

et deux canaux latéraux de 50µm de large, tout trois ayant une hauteur de 100µm ; le second 

différant du premier seulement par la hauteur du canal central de 150µm. 

Les moules, représentés à la Figure 5 g), des deux versions de structures fluidiques ont 

été fabriqués en résine DS3000. Ils ont ensuite subi un traitement 

perfluorodecyltrichlorosilane (FDTS) les rendant hydrophobe afin d’assurer un meilleur 

démoulage du PDMS. Une amélioration cependant a été réalisée sur les moules en résine, 

visibles sur la Figure 5 g) avec des bords à 45° qui facilitent le démoulage des structures PDMS 

par rapport à des bords à 90°. 

Les premiers démoulages des structures PDMS ont d’abord été coupés au niveau du piège 

afin de vérifier la conformité du PDMS par rapport au moule réalisé, comme indiqué sur la 

Figure 5 c) et d). Ensuite, d’autres structures ont été fabriquées et collées sur des lamelles de 

verre afin de tester les capacités d’étanchéité fluidique ainsi que l’efficacité du piège 

mécanique avec une bille de polystyrène dans de l’eau colorée avec un colorant alimentaire. 

Sur la Figure 5 e) et f) sont présentés les résultats de cette première phase de caractérisation. 

Les structures sont parfaitement étanches dans les deux versions et le piège mécanique 

fonctionne. Il est même possible de remarquer que la bille est bien positionnée au plus bas du 

piège grâce aux mises au point successives sur la bille de polystyrène puis au niveau du bas du 

piège, et ce pour les deux versions de hauteur du canal central (100 et 150µm).  

  Ces premiers tests étant couronnés de succès, il fallait à présent essayer d’utiliser ces 

structures fluidiques en PDMS directement sur les dispositifs RF. Un protocole de re-découpe 

des structures et d’adhésion a dû être développé afin de pouvoir accéder au posé des pointes 

RF. En effet, la fabrication de moule portant des murs beaucoup plus fins que ceux existants 

allait rendre le démoulage particulièrement compliqué, c’est pourquoi la découpe avec une 

lame de rasoir après démoulage a été préférée. Cette découpe se réalise sous loupe 

binoculaire afin de ne découper le PDMS uniquement là où les pointes RF doivent accéder au 

guide d’onde coplanaire CPW, formant des structures fluidiques en forme de sablier. Des 

premiers tests d’adhésion du PDMS sur des plaquettes comportant le CPW avec pont à air de 

la structure présentée au chapitre précédent : c’est-à-dire première métallisation, passivation 

SU8 et deuxième métallisation des ponts à air. Cependant, le traitement plasma O2 ne permet 

pas d’activer la SU8 (Gajasinghe et al. 2014), rendant impossible l’adhésion des structures 

PDMS sur les micro-dispositifs. Il aurait fallu réaliser des traitements chimiques des dispositifs 

et du PDMS pour lui permettre d’adhérer à la surface de SU8 sans certitude que ceux-ci 

n’altèrent pas la surface des électrodes notamment (Gajasinghe et al. 2014; Byun, Coleman, 

et Kim 2013; Casanova-Moreno et al. 2017; C. Yang et Yuan 2016). La solution qui a été choisie 
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fut plutôt de fabriquer des dispositifs RF qui ne comportent que la première métallisation sans 

passivation SU8. Ainsi, un traitement plasma O2 de 30s et un recuit à 60° de 3h étaient 

suffisants pour faire adhérer le PDMS à la structure RF. Les structures ainsi obtenues sont 

présentées à la Figure 6 a).  

Avec ces structures nouvellement fabriquées, des tests fluidiques ont été réalisés avec 

du PBS. Ils ont révélé que la structure était étanche uniquement pendant un temps limité. Au 

niveau du positionnement des pointes RF où les murs fluidiques en PDMS avait été 

particulièrement affinés par la découpe, du PBS s’échappait. En effet, l’adhésion du PDMS sur 

le verre supporte la pression d’un fluide que si la surface d’adhésion est suffisante. Cette 

condition n’était plus vérifiée après une quinzaine de minutes d’expérimentations sur ces 

structures. Quinze minutes laissant quand même le temps de tester le piégeage d’une bille de 

polystyrène. Une bille a pu être positionnée avec succès à l’intérieur du dispositif. Cependant, 

elle restait bloquée sur la paroi du PDMS comme le montre l’un des zooms sur la Figure 6 d), 

sans pouvoir la faire bouger.  

 Les tests sur les dispositifs RF ne permettant pas de mesurer ni du PBS seul, ni d’un 

quelconque objet à cause d’un manque d’étanchéité au niveau du contact des pointes avec le 

capteur RF, il fallait passer à un processus de micro-fabrication en salle blanche qui permet de 

contrôler parfaitement les dimensions fluidiques tout en assurant une adhésion du canal 

fluidique sur la structure RF.  

Ces premiers développements nous ont donc confortés (1) dans la conception de notre 

piège adapté aux sphéroïdes et (2) son adéquation avec la structure RF.  

 

  

Figure 6 : Tentative de fixation du PDMS sur des structure RF. a) Photo d’ensemble des différents tests réalisés. 

b) Photo zoomée sur l’entrée fluidique entouré d’un carré noir en haut à droite de la structure. c) Photo de la 
partie centrale (encadré d’un carré noir sur la photo a) coupée à la main avec une lame de rasoir pour poser les 
pointes hyperfréquences sur les accès CPW. d) Photo d’un test de piégeage d’une bille de polystyrène (dans le 

cercle noir) qui s’est « collée » sur la paroi du canal PDMS (encadré d’un carré noir dans la photo a) sans jamais 
pouvoir l’en sortir. 
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4.2 MICRO-FABRICATION DU DISPOSITIF FLUIDIQUE DIT FERME 

4.2.1 Description du dispositif RF fluidique avec piège mécanique 

Comme le montre le schéma de la Figure 7 a), le biocapteur à micro-ondes est composé 

d'un guide d'onde coplanaire avec un espace capacitif situé au centre de la structure. Les accès 

coplanaires sont élargis à l'entrée et à la sortie RF, par rapport à la structure du capteur ouvert 

présenté dans le Chapitre 2 de cette thèse, pour permettre le positionnement des murs  

fluidiques de 250µm de large et des pointes RF. La largeur de l’accès CPW comportant le signal 

est de 130 µm, sa distance avec l’accès de la masse de 14 µm : la même que le capteur 

présenté dans le Chapitre 2 de façon à garder l’adaptation 50 Ω. Des ponts à air sont 

implémentés pour équilibrer les masses. Le guide d'onde coplanaire présente un gap capacitif 

de 10 µm de largeur au centre de la structure. L'entité biologique testée est localisée juste au-

dessus de cet espace de détection, dans un canal fluidique, et bloquée par la forme en 

entonnoir. 

Le piège est conçu avec trois canaux contre le substrat : un central dont la section est 

maximale (100 µm de largeur pour 100 µm de hauteur comme représenté sur la Figure 7 b) 

de façon à avoir le flux maximal au centre pour guider l’objet parfaitement au-dessus de 

l’espace de détection ; et deux latéraux de section plus petite (50 µm de largeur pour 100 µm 

de hauteur) permettant de maintenir un flux constant dans le dispositif. 

Pour le reste de la structure fluidique, elle forme des entonnoirs en haut et en bas de 

la structure RF de la même façon que la structure qui avait été utilisée auparavant dans 

l’équipe, représentée à la Figure 4 (Tong Chen 2012; CHEN 2016). Elle est représentée dans la 

Figure 7 c. avec les côtes globales qui sont très grandes pour de la micro-fabrication. Par 

conséquent, le capot, représenté en jaune a besoin de multiples piliers de 300 µm de 

Figure 7 : Schéma descriptif du dispositif RF fluidique avec piège mécanique. a) Vision globale avec toutes les 
côtes détaillées. b) Vue en coupe au niveau de la ligne en pointillé dans a) de la partie blocage mécanique avec 

les côtes du canal central de section plus importante que les deux canaux latéraux. c) Schéma de la structure 
fluidique dans son ensemble. 
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diamètre, qui seront fabriqué en même temps que les autres étapes (pour avoir des ponts de 

la même hauteur que les murs fluidiques, donc à la même hauteur que l’attache du capot)  

afin qu’il ne s’effondre pas sous son propre poids (espacé d’un maximum de 500 µm). 

4.2.2 Processus de fabrication  

La filière technologique comporte 6 étapes de photolithographie, comme présenté 

dans la Figure 8, dont 2 étapes de métallisation par la méthode de lift off.  

Pour rappel, une métallisation réalisée par lift off nécessite une première étape de 

photolithographie avec une résine particulière appelée AZ NLOF négative (c’est-à-dire que la 

polymérisation est déclenchée par l’insolation de rayonnement UV) qui permet d’obtenir des 

flancs de résine inversés, comme on le voit sur la Figure 8 b) et e). Cette résine sert à protéger 

toutes les zones de la plaquette qui ne doivent pas être recouvertes de métal. La métallisation 

de Titane/Or (50nm/300nm) est réalisée par évaporation à dépôt lent de la salle blanche du 

LAAS et est déposée sur la totalité de la plaquette. Le titane est utilisé pour faciliter 

l’adhérence de l’or au verre (Chew et al. 2009). Enfin, après avoir obtenu une plaquette 

recouverte d’or mais possédant la résine NLOF là où le métal n’est pas voué à rester, il suffit 

de plonger la plaquette dans un bain d’acétone pour dissoudre la résine NLOF et donc enlever 

le métal non souhaité, d’où le nom de lift off.  

Cette méthode est la première étape de photolithographie de cette filière 

technologique après le nettoyage des plaquettes par un mélange piranha (50/50v d’acide 

sulfurique pur H2SO4, et de de peroxyde d’hydrogène H2O2) et un plasma 02 de 800W pendant 

15min. Une résine NLOF de 2,5µm d’épaisseur est alors utilisée et recouverte d’une 

métallisation, comme décrit précédemment. Le lift off dure typiquement 50min (voir Figure 8 

a), b) et c)). Après avoir obtenue le circuit planaire, une résine SU8 de 5µm est déposée par 

tournette et photolithographiée pour ne laisser accessible que les accès métalliques pour le 

contact des pointes RF, comme le montre le schéma de la Figure 8 d. Ensuite une deuxième 

métallisation est réalisée avec le procédé lift off afin de former des ponts à air (permettant 

d’équilibrer les masses coplanaires). Cette étape représentée sur la Figure 8 e. et f. a été 

optimisée de façon à obtenir un lift off d’uniquement 1h30 grâce à une déposition par Spray 

de la NLOF – 5 µm, associée à des paramètres d’insolation permettant des flans inversés 

propres. 

Une fois la partie RF terminée, le reste des étapes permette de former la partie 

fluidique de la structure grâce à l’utilisation de films secs (Dry Films = DF). En effet, cette 

technologie basée sur la lamination de films sur plaquettes permet de réaliser de la micro-

fluidique de façon rapide (temps de recuit bien inférieurs à ceux de la résine SU-8 plus 

classique) et robuste (meilleur rendement de fabrication en comparaison à une technologique 

SU-8). De plus, elle est bien maitrisée au sein du laboratoire (Courson et al. 2014; Bourrier et 

al. 2014; Stephan et al. 2007; Bruch et al. 2017). La première étape consiste en la formation 

du bas du piège fluidique, ainsi que les murs fluidiques avec une première couche de DF de 

100 µm d’épaisseur (cf Figure 8 g.). Elle a demandé une optimisation de la température de 

lamination (100°C), de la vitesse de lamination (1u/min) et de la pression utilisée (2.5bar) pour 
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obtenir une bonne adhérence de la couche sur la SU8 sans provoquer des défauts dans  le reste 

de la structure. L’étape suivante, d’une épaisseur de 300 µm de DF consiste à la réalisation du 

capot du piège ainsi que les murs fluidiques comme représenté sur la Figure 8 h. Les 

paramètres de cette lamination ont été calqués sur ceux déjà développés au sein du 

laboratoire. De même pour la dernière étape consistant au capotage de la structure avec une 

épaisseur de DF de 100 µm (représenté à la Figure 8 i.).  

La deuxième étape consiste en la fabrication d’une épaisseur de 300 µm, comme 

indiqué à la Figure 8h., par le dépôt simultané de trois films de 100 µm chacun (ce qui peut se 

voir sur les photos MEB de la Figure 10). Les paramètres développés pour des applications de 

capot (ici le capot du piège fluidique) avaient été développés avant par R. Courson (Courson 

et al. 2014).  La dernière étape consiste à réaliser le capot final de la structure par une 

épaisseur de DF de 100 µm, épaisseur optimisée pour qu’elle ne flue ni ne plie dans le canal 

fluidique du fait d’une épaisseur trop fine ou en raison d’un poids trop important.  

Ce procédé a impliqué différentes optimisations technologiques, notamment vis à vis 

des métallisations et des couches constituant le canal et bloqueur fluidique. 

Figure 8 : Etapes de micro-fabrication du dispositif fluidique avec piège mécanique. a) La plaquette support est 
représentée en gris. b) La résine NLOF est représentée en rose. c) La métallisation possède une épaisseur d’or en 

jaune de 300nm avec un flash de titane dessous en marron clair de 50nm. d) Passivation du dispositif avec de la 
SU8 représentée en vert. e) Deuxième NLOF en vue de la métallisation des ponts à air (étape f). Enfin les étapes 
g) h) et i) permettant la création du dispositif fluidique par lamination de différentes couches de Dry Films 
(respectivement de 100µm, 300µm et 100µm). 



Olivia PEYTRAL-RIEU 

 CHAPITRE 3 : MICRO-DISPOSITIF RF POUR L’ANALYSE DES SPHEROÏDES : ARCHITECTURE FLUIDIQUE 
AVANCEE 

 

P a g e  99 | 162 

 

4.2.3 Optimisations technologiques  

4.2.3.1 La première métallisation 

Elle est réalisée grâce à la méthode de lift off. Ici nous utilisons une AZ NLOF de 2,5 µm 

dont les paramètres initiaux provoquaient de nombreux restes de résines sur les plaquettes 

après lift off. Ainsi certains paramètres de fabrication ont été testés afin d’optimiser la 

résolution mais surtout les flancs inversés permettant que le lift-off soit le plus rapide et le 

plus efficace possible. Ces paramètres, comprenant le recuit avant insolation, le temps 

d’insolation (sachant que la lampe utilisée présente une puissance de 25 mW) et enfin le 

temps de post-recuit, sont présentés dans le Tableau 2.   

Tableau 2 : Paramètres testés pour la photolithographie de la NLOF 1. 

Paramètres W0146 W0147 W0148 W0149 

Recuit 105°C 60s 2min 60s 2min 

Insolation 2,5s 2,5s 4s 4s 

Recuit post-
insolation 110°C 

60s 2min 2min 60s 

 

D’abord il est important de noter que, pour une épaisseur de NLOF de 2.5 µm, il est 

difficile d’observer les flans inversés au microscope malgré des paramètres adaptés. Ainsi le 

jugement sur les meilleurs paramètres à garder s’est fait à la fois sur leur observation mais  

aussi sur l’adhérence de l’or, le temps nécessaire pour le lift off, si la NLOF s’est bien 

entièrement enlevée en fin de procédé notamment. 

Le paramètre qui a eu la plus grosse influence sur les flancs inversés fut le temps 

d’insolation. En effet, à 4s d’insolation de nombreuses aberrations chromatiques  

apparaissaient, justifiant de flancs inversés très mal contrôlés. Par conséquent, le paramètre 

qui a été choisi fût 2.5s d’insolation, correspondant à une dose de 62.5 mJ/cm².  

Le lift off se réalise normalement en déposant la plaquette dans un bain d’acétone sous 

agitation (et si l’échantillon n’est pas trop fragile des ultrasons à 130kHz peuvent être utilisés). 

Ce bain est à changer régulièrement jusqu’à ce que toute la NLOF soit dissoute, en emportant 

avec elle l’or qui était dessus. Un paramètre qui a permis d’améliorer nettement la propreté 

des plaquettes en fin de process a été de réaliser un bain de 3min dans du DMSO en fin de lift 

off. Une fois le maximum enlevé avec de l’acétone, un bain de rinçage dans le DMSO permet 

de dissoudre les quelques restes de résine et ainsi d’améliorer nettement la propreté des 

plaquettes.  

4.2.3.2 La deuxième métallisation 

Comme le paramètre qui avait le plus d’importance sur la première métallisation s’est 

révélé être l’insolation, pour la deuxième, nous nous sommes concentrés sur ce paramètre et 

la méthode de dépôt. En effet, la plaquette présente, à ce stade, une épaisseur de 5 µm de 
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SU8 (en plus de la première métallisation), rendant difficile sa protection avec uniquement 

une résine NLOF de 5 µm d’épaisseur. Ainsi, le dépôt par spray (qui permet un dépôt 

conforme) a été testé avec une épaisseur de 5 µm et de 10 µm ainsi que le dépôt par tournette. 

Les différents paramètres sont rassemblés dans le Tableau 3. Les différents paramètres  

d’insolation ont été testés par quart de plaquette afin de réduire la quantité de plaquettes 

testées. Les flancs inversés de la NLOF des deux plaquettes utilisées pour le dépôt par spray 

ont été caractérisés par imagerie MEB comme on peut l’observer sur la Figure 9. 

Tableau 3 : Paramètres testés pour la deuxième métallisation 

Paramètres 
testés 

Wafer 1 Wafer 2 Wafer 3 

Epaisseur de la 
NLOF 

5 µm 5 µm 10 µm 

Méthode de 
dépôt 

Tournette Spray Coating Spray Coating 

Temps Recuit 4 min 110°C 4 min 110°C 4 min 110°C 

Dose d’insolation 
(mJ/cm²) 

180 150 92 76 80 140 180 240 300 440 540 

Temps Recuit 
post-insolation  

4 min 110°C 4 min 110°C 4 min 110°C 

  

Première conclusion qui ressort de ces tests est très certainement que le dépôt par 

spray améliore considérablement le temps du lift off : sans spray, le lift off requière 2h30, alors 

qu’avec spray ce temps est réduit à 1h30 maximum. Ensuite la dose d’insolation a aussi son 

importance notamment sur la forme des flancs inversés, mais aussi leur « solidité » et donc 

leur capacité à supporter une couche d’or sans s’effondrer : si tel était le cas, le flanc ne serait 

plus inversé et le solvant ne parviendrait pas à se frayer un chemin et donc à dissoudre la 

NLOF. Cet argument nous permet de trancher sur l’épaisseur à utiliser de NLOF. En effet 

comme il est aisément observable sur la Figure 9 que la NLOF 5 µm présente une bien 

meilleure résolution que la NLOF 10 µm en ce sens que l’angle du carré est formé sur la 5 µm 

et non sur la 10 µm. La conséquence de cela est que le « plafond » de NLOF va très 

probablement s’effondrer au moment de la métallisation perdant totalement le flanc inversé.  

Enfin, la plus forte dose d’insolation (Figure 9 c.) crée des flancs inversés plus 

importants que les deux autres (Figure 9 a., la Figure 9 b.) : il s’agit d’une dose trop importante. 

Enfin, entre le cas de la Figure 9 a. et celui de la Figure 9 b., ce qui permet de trancher est le 

temps effectif du lift off. En effet, le cas de la Figure 9 b. a permis un lift off plus rapide d’une 

dizaine de minute que le cas de la Figure 9 c. : c’est donc la dose de 180 mJ/cm² qui sera 

conservée pour la filière technologique optimisée. 
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4.2.3.3 Les différentes étapes de film sec DF 

Comme précisé précédemment, la plupart des paramètres d’utilisation des films secs 

ont été développés au laboratoire avant le début de ces travaux de thèse. En conséquence, 

mise à part un ajustement de la première couche de film sec, peu d’optimisations ont été 

réalisées pour les suivantes.  

La première étape nécessitait en effet de faire adhérer le film sec sur la résine SU8 

préalablement présente sur la plaquette. Après le développement de cette résine, il restait 

des traces qui ne se développaient pas, rendant les dispositifs insuffisamment propres. Ainsi 

nous avons décidé de faire quelques tests pour améliorer la situation. Les paramètres testés 

sont rassemblés dans le Tableau 4, sachant que le maximum de la température atteignable 

par la lamineuse était de 130°C, avec un maximum de pression à 2.5 bar et une vitesse 

minimale de 0.3 u/min. 

Tableau 4 : Paramètres d'optimisation du DF 1. 

Paramètres Départ Plaquette 1 Plaquette 2 Plaquette 3 
Température 130 °C 130°C 130°C 100°C 

Pression 2.5 bar 2.5 bar 2 bar 2.5 bar 

Vitesse de 
lamination 

0.3 u/min 1 u/min 0.3 u/min 0.3 u/min 

La plaquette 1 présente un mauvais développement, tandis que la plaquette 2 a une 

partie du piège fluidique qui n’a pas adhéré. Enfin, la plaquette 3 présente moins de restes de 

Figure 9 : Caractérisation par MEB des différentes doses d'insolation et de l'épaisseur de la NLOF sur les flancs 

inversés. a), b) et c) photos de la NLOF de 5µm d’épaisseur et d), e) et f) de la NLOF de 10 µm d’épaisseur avec la 
dose respective indiquée sur chacune des photos. 
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résine après développement. De façon très clair, il fallait donc diminuer la température de 

lamination pour améliorer la propreté des dispositifs sur cette première étape de DF. 

4.2.3.4 Optimisation du canal fluidique 

La première version du dispositif fluidique présentée sur la Figure 7 ; et dans la 

première partie de la Figure 10 a. avec des images réalisées au Microscope Electronique à 

Balayage (MEB) ; a permis la mise en place et l’optimisation de la filière technologique. 

Cependant, après l’avoir été testée pour réaliser un piège en aspiration fluidique avec une 

bille de polystyrène, quelques problèmes ont été révélés et ont nécessité l’élaboration d’un 

nouveau dessin de structure. 

Premièrement, le positionnement du piège fluidique n’était pas adéquat car situé juste 

au-dessus de la coupure capacitive RF. Dans cette configuration, le piège ne permettait pas de 

bloquer l’objet d’étude sur les électrodes mais bien avant les électrodes, ce qui décalait l’objet 

à analyser en dehors de la zone de détection RF. Ainsi, avec la nouvelle conception du capteur 

qui a suivi, cette erreur a été rectifiée, comme le présente la Figure 10 f. et g. 

Deuxièmement, les parties en forme d’entonnoir aux deux extrémités du dispositif 

comportant des piliers pour le maintien du capot étaient un réel handicap à la structure. En 

effet, cette forme venait d’une thèse précédente (CHEN 2016) qui travaillait alors sur des 

cellules à piéger dans une suspension cellulaire, et où cette forme était alors indispensable 

pour cause de limites de résolutions de micro-fabrication. Mais à l’échelle d’un sphéroïde de 

300 µm de diamètre il est difficile de faire des suspensions de sphéroïdes dont la 

concentration serait maîtrisée. De plus le dispositif fabriqué n’aurait jamais pu laisser passer 

les sphéroïdes « en trop » dans une telle solution par les canaux latéraux. Ces contraintes  

imposent le positionnement d’un unique sphéroïde à l’entrée du dispositif, qui, ensuite, est 

entrainé par un flux en aspiration contre le piège mécanique. Dans cette disposition, les 

multiples piliers présents lors de la première conception sont autant d’obstacles sur la route 

du sphéroïde entre l’entrée du dispositif et le piège permettant son bon placement sur les 

électrodes. Il fallait donc trouver une forme de canal fluidique qui soit la plus rectilig ne 

possible.  

Dernière contrainte importante, le système fluidique fonctionne en aspiration et doit 

laisser une entrée à l’air libre pour permettre l’entrée d’un sphéroïde dans la structure. A 

l’entrée du dispositif fluidique, une « piscine » a été réalisée (cf Figure 10 i.) de façon à avoir 

une entrée à l’air libre et la possibilité de mettre suffisamment de liquide pour que l’aspiration 

ait lieu sans ajout manuel de milieu liquide hôte en permanence mais uniquement à des 

périodes régulières.  
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Figure 10 : Photos MEB et schéma de la structure fluidique et du positionnement du piège fluidique. a) Photo MEB 
d’une structure fluidique globale après l’étape de DF – 300µm. b) Photo MEB zoomée de la photo a) ; et c) zoom 
de la photo b). d) Photo MEB de l’intérieur de la partie fluidique présentant des piliers pour maintenir le capot 
global. e) Photo globale du dispositif grâce au microscope HIROX de la structure fabriquée et présentée dans a), 

b), c), et d). f) Photo MEB du piège fluidique juste après l’étape de DF – 100µm permettant son placement. g) et 
h) Photo MEB d’une structure vue d’un peu plus loin que f) après l’étape de DF – 300µm. i) Photo MEB post DF – 
100µm du capot final de la structure dite de « piscine » visible sur le schéma complet de la structure fluidique 
dans j). j) Photo globale du dispositif grâce au microscope HIROX de la structure fabriquée et présentée dans f), 

g), h) et i). 
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4.3 COMPARAISON DU DISPOSITIF OUVERT/FERME 

Comme expliqué dans le Chapitre 2 de cette thèse, le capteur micro-ondes initial présenté 

dans (Peytral-Rieu, Grenier, et Dubuc 2021) comprend un canal fluidique sans capot, et donc 

ouvert. Cette configuration entraîne plusieurs inconvénients. Ici est évaluée l'amélioration 

attendue par une configuration micro-fluidique fermée avec bloqueur mécanique. Comme les 

principales dispersions du premier capteur ont été détectées avec des billes de polystyrène 

en raison de leur faible poids dans le liquide, ce modèle est également conservé dans cette 

étude pour mieux mettre en évidence l'amélioration de la structure fluidique fermée. 

Pour réaliser cette évaluation, deux billes de polystyrènes dans du PBS sont mesurées 

dans les deux configurations fluidiques comme le montre la Figure 11. En raison de dispersion 

de la taille des billes de polystyrène disponibles, celles-ci peuvent présenter des diamètres  

assez différents (206 et 260 µm de diamètre testé pour le dispositif dit ouvert et 292 et 212 

µm de diamètre testé avec le dispositif fermé). Les mesures micro-ondes sont enregistrées 

toutes les minutes pendant au moins 20 minutes. 

Une stabilisation à double régime est observée sur les deux types de dispositifs, ouverts 

et fermés. Le premier régime est lié à la stabilisation fluidique à l'intérieur du système et dure 

environ 3 min. Cette première période n'est pas considérée dans la suite de cette étude. Les 

données extraites se rapportant à 0 minute commencent donc après cette stabilisation. 

Seulement dans la configuration fluidique ouverte, une deuxième période de mesures est liée 

aux fluctuations induites par les mouvements des billes dans la structure. De telles variations 

ne sont pas observées dans la structure fermée. Ainsi, pour pouvoir comparer les deux 

configurations fluidiques, cette seconde période est divisée en deux étapes (0-5 min et 7-11 

min), afin de considérer le temps nécessaire à la mise en place finale des billes dans la 

structure fluidique ouverte. 

Les valeurs moyennes et les écart types des contrastes diélectriques sont calculés pour 

chaque étape. Les trajectoires entre les deux étapes sont données dans la Figure 12 a), c) et 

e) pour la structure ouverte et dans la Figure 12 b), d) et f) pour la structure fermée. Comme 

les graphiques présentent les mêmes échelles, la taille des flèches de trajectoire fournit une 

Figure 11 : Photos des deux dispositifs avec une bille de polystyrène dans du PBS pour comparaison. a) Système 
avec canal fluidique sans capot. b) Dispositif possédant un canal fluidique fermé avec un bloqueur mécanique 
tel que décrit précédemment. 



Olivia PEYTRAL-RIEU 

 CHAPITRE 3 : MICRO-DISPOSITIF RF POUR L’ANALYSE DES SPHEROÏDES : ARCHITECTURE FLUIDIQUE 
AVANCEE 

 

P a g e  105 | 162 

 

information quantitative des dispersions et de la stabilité des mesures. Cette figure montre 

clairement que les variations en 𝛥𝐶 et 𝛥𝐺 du système ouvert sont plus importantes que celles 

obtenues avec le système fermé. 𝛥𝐺 présente en effet une variation supérieure à 0,5 mS en 

valeur absolue avec la configuration ouverte, alors qu’elle est inférieure à 0,01 mS pour la 

structure fermée. De même, la variation de 𝛥𝐶 en valeur absolue est supérieure à 3 fF et 

inférieure à 0,02 fF pour les deux configurations respectives. De plus, le placement des billes 

sur l'espace de détection est également plus rapide et plus efficace avec le système fermé. En 

effet, dans le système fermé, le placement de l’objet peut ne prendre qu’une à deux minutes, 

alors qu’avec le système ouvert il faut au moins cinq minutes pour le  placer sur l’espace de 

détection. 

Tableau 5 : Comparaison quantitative entre le système ouvert et le système fermé 

 
𝛥𝐶 à 5GHz 𝛥𝐺 à 20GHz 

Moyenne Ecart-type Moyenne Ecart-type 

PBS ouvert -1,09 0,57 -0,02 0,06 

206 µm ouvert -65,81 1,60 -10,38 0,22 

260 µm ouvert -65,81 5,61 -10,01 0,78 

PBS fermé  -1,14 0,15 -0,04 0,01 

292 µm fermé -60,46 0,21 -5,81 0,02 

212 µm fermé -64,12 0,07 -6,95 0,01 

 

Un résumé de ces résultats est donné dans le Tableau 5 avec les valeurs moyennes et les 

écarts types de 𝛥𝐶 et 𝛥𝐺 sur une période de 11 minutes. Il confirme la grande stabilité des 

mesures micro-ondes obtenues avec la structure fluidique fermée par rapport à la structure 

ouverte. L'écoulement dans le système fermé permet en effet une localisation stable de la 

bille de polystyrène au fond du piège mécanique, à proximité immédiate des électrodes micro-

ondes. De plus, il n’y a plus de phénomène d'évaporation avec la configuration fermée. Il est 

donc plus adapté à des mesures précises. 
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Figure 12 : Comparaison des dispositifs ouvert et fermé par la variation de la mesure au cours d’une période de 
temps. a), c), e) sont des données obtenues avec le dispositif ouvert, alors que b), d) et f) sont des données obtenues 

avec le dispositif fermé. a) et b) correspondent tous deux à la mesure de PBS (milieu de référence) au cours du 
temps. c), d), e) et f) correspondent à des mesures de billes de polystyrène dont le diamètre est écrit en titre de 
chacun des graphes. Au cours de toutes les mesures, les données ont été sub-divisées suivant deux étapes 
temporelles équivalentes : 0-5min et 7-11min ; les flèches représentent ainsi la variation de la mesure observée 

entre ces deux étapes temporelles. 
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5 PARTIE B : OPTIMISATION DE LA SENSIBILITE DU MICRO-

DISPOSITIF RF 

5.1 INFLUENCE DE LA LARGEUR DU GAP CAPACITIF SUR LA MESURE 

HYPERFREQUENCE 

En plus de l'amélioration fluidique, une étude analytique du biocapteur est réalisée 

pour améliorer sa sensibilité. Une étude précédente réalisée sur un biocapteur à micro-ondes 

dédié à l'analyse de cellules individuelles (W. Chen, Dubuc, et Grenier 2015) a déjà démontré 

l'influence de la largeur de l'espace entre les deux électrodes qui forment la capacité de 

détection (on nommera cet espace « gap » dans le reste du manuscrit) sur la sensibilité du 

capteur. Ainsi, pour étudier une cellule de 10 µm de diamètre, une structure avec un gap de 2 

µm de largeur présente la plus grande sensibilité. Dans notre cas, le dispositif présenté vise à 

étudier des objets biologiques 3D dont le diamètre est proche de 300 µm. Une étude 

analytique relative à l'impact sur la sensibilité de la largeur du gap est donc menée afin de 

déterminer la valeur optimale pour atteindre les contrastes diélectriques maximaux. Des 

conditions d’étude modèles sont initialement définies. 

5.1.1 Choix de l’objet modèle et du milieu hôte pour cette étude 

L'objet modèle, qui est choisi pour évaluer l'influence de la largeur du gap sur la 

sensibilité, correspond à des billes de polystyrène d'un diamètre proche de 300 µm. Elles sont 

en effet plus faciles à manipuler que les micro-tissus lors des mesures micro-ondes réalisées 

pour valider l'étude analytique. Elles présentent de plus une forme sphérique quasi parfaite, 

ce qui est simple à implémenter dans un logiciel électromagnétique. Enfin, en raison de la 

faible permittivité du polystyrène par rapport aux entités biologiques à base d'eau, de forts 

contrastes diélectriques sont attendus. Les micro-tissus, qui correspondent à des agrégats de 

cellules et donc à des constituants similaires à ceux présents dans le milieu hôte, présentent 

en effet de faibles contrastes diélectriques par rapport au fluide de référence (contrastes qui 

sont de plus, non répétables d’un micro-tissus à l’autre). Pour terminer, nous avons choisi un 

milieu hôte correspondant au milieu tampon Phosphate Buffer Saline (PBS), ceci afin de garder 

le même protocole de préparation fluidique du dispositif entre situation modèle (avec bille de 

polystyrènes et réelles, avec micro-tissus fixés). 

5.1.2 Simulations électromagnétiques 

Pour évaluer l'influence de la largeur du gap sur la sensibilité du dispositif, des simulations 3D 

utilisant HFSS sont réalisées à différentes fréquences (1 GHz, 5 GHz, 10 GHz, 15 GHz et 20 

GHz). Le schéma de la structure simulée est donné dans la Figure 13 a). Dans la Figure 13 b) 

sont représentés les différents écarts testés. Les valeurs de permittivité des différents 

éléments utilisés pour les simulations sont listées dans le Tableau 6 pour la fréquence de 5 
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GHz et initialement donnée dans (T Chen et al. 2013; Ebberg et al. 2014; Ghalichechian 2015; 

Grenier et al. 2009). Dans un premier temps, la simulation HFSS donne les paramètres 𝑆 

théoriques du dispositif chargé uniquement avec le fluide de référence (𝑆𝑅𝐸𝐹 ) : ce qui permet 

d'obtenir la capacitance et la conductance théorique du fluide de référence en appliquant les 

mêmes calculs décrits dans le Chapitre 2, partie 3 (𝐶𝑅𝐸𝐹  et 𝐺𝑅𝐸𝐹  respectivement). Dans une 

deuxième phase, la simulation prédit les paramètres 𝑆 du dispositif chargé avec la bille de 

polystyrène dans le fluide de référence (𝑆𝐷𝑈𝑇) pour obtenir la capacitance et la conductance 

du dispositif (ici la bille) testé (𝐶𝐷𝑈𝑇  et 𝐺𝐷𝑈𝑇 respectivement). Enfin, le contraste est déduit de 

ces différentes valeurs théoriques permettant d’obtenir 𝛥𝐶 et 𝛥𝐺 pour les différentes valeurs 

de largeur de gap et les différentes fréquences choisies grâce au même code Matlab utilisé 

pour l’analyse des données expérimentales.  

Tableau 6 : Valeurs de permittivité utilisées dans les simulations. 

Permittivité 
relative à 5 GHz 

Tangente de perte 
diélectrique à 5 GHz 

Représentations 

5,1 0 
Permittivité des plaquettes AF32 (Ebberg et 

al. 2014) 

3 0 
Permittivité des billes de polystyrènes (T 

Chen et al. 2013) 
3,201 0,015 Permittivité de la SU8 (Ghalichechian 2015) 

81,84 0,496 
Permittivité du milieu déterminé 

expérimentalement (Grenier et al. 2009) 
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Les résultats des simulations sont présentés en pointillés sur la Figure 14 pour une bille 

de 300 µm de diamètre. Les contrastes capacitifs et conductifs en fonction de la fréquence 

sont représentés sur la partie a) et b) et les contrastes extraits en fonction de la largeur du gap 

dans la partie c) et d) de la Figure 14 à, respectivement, 5 GHz et 20GHz. Un contraste 

d'amplitude maximale est observé pour une largeur de gap de 10 µm. La question de la raison 

d’un tel résultat s’est posée et la représentation du module du champ électrique a permis de 

dégager une explication. En effet, comme nous pouvons le voir sur la Figure 13 c), d), e) et f), 

le champ électrique maximal (au niveau de la sphère modèle) est plus intense dans le cas de 

la largeur de gap de 10 µm (représenté dans c) et d)) par rapport à la largeur de gap de 60µm 

(représenté dans e) et f)). Ceci pouvant être expliqué par le fait que lorsque les électrodes sont 

éloignées, elles interagissent faiblement diminuant la capacitance (et conductance) du 

capteur et par la même l’intensité du champ électrique dans l’objet étudié (ici la bille de 

polystyrène). La sensibilité de la détection est alors réduite.  

 

Figure 13 : Simulation HFSS permettant l'étude de la largeur du gap sur le module du champ électrique E. a) 
Schéma HFSS du dispositif utilisé pour la simulation. b) les différents gaps qui ont été testés expérimentalement 
et en simulation. c), d), e), et f) Représentation du module du champ électrique E pour deux largeurs différentes 
de gaps et de deux plans de coupe différentes à 5 GHz. c) et d) étant les résultats pour la largeur de gap = 10µm, 

respectivement selon les représentations Oyz et Oxz. e) et f) étant les résultats pour la largeur de gap = 60µm 
selon les représentations Oyz et Oxz respectivement. 
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5.1.3 Vérification Expérimentale 

L'influence de la largeur du gap sur la sensibilité du dispositif a été testée avec la 

configuration fluidique fermée. En raison des contraintes de micro-fabrication, des structures  

avec une largeur de gap égale ou supérieure à 10 µm sont fabriquées et testées, allant de 10 

à 60 µm. Tous les dispositifs sont micro-fabriqués sur la même plaquette AF32 en quartz afin 

de limiter les variations de micro-fabrication d'un lot à l'autre. 

Trois billes différentes sont mesurées pour chaque largeur de gap. Pour chaque 

configuration, une série de mesures est effectuée pendant 15 minutes et les mesures sont 

faites toutes les minutes. Comme mentionné précédemment dans la partie 4.3 de ce Chapitre, 

les trois premières minutes ne sont pas considérées pour permettre la stabilisation des 

mesures. La valeur moyenne et l'écart-type de chaque configuration sont ensuite extraits sur 

la base des mesures effectuées pendant 12 minutes. Ces résultats sont tous rassemblés dans 

la Figure 14 en ligne continue. La Figure 14 a) et b) présente la valeur moyenne des contrastes 

capacitifs et conductifs, 𝛥𝐶 et 𝛥𝐺 respectivement, en fonction de la fréquence. Les écarts-

types sont représentés sur la Figure 14 c) et d) pour, respectivement 𝛥𝐶 à 5 GHz et 𝛥𝐺 à 20 

GHz. Ces deux fréquences ayant été choisies car correspondant aux valeurs maximales 

Figure 14 : Résultats de la simulation et des expériences réalisées. a) et b) Représentation, respectivement, du 
contraste capacitif et du contraste conductif en fonction de la fréquence obtenue expérimentalement en lignes 

pleines (moyenne de plusieurs mesures de billes de polystyrène représentée) et les données simulées en lignes 
pointillés. c) Contraste capacitif à 5 GHz en fonction du gap utilisé obtenu expérimentalement et par la simulation. 
d) Contraste conductif à 20 GHz en fonction du gap utilisé obtenu expérimentalement et par la simulation. 
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observées des contrastes (en valeurs absolues). Chaque couleur correspond à une largeur de 

gap. Comme prévu par les simulations, les amplitudes des contrastes diélectriques diminuent, 

lorsque la largeur du gap augmente. Les contrastes de plus grande amplitude sont obtenus, 

en conclusion, pour une largeur de gap de 10 µm, valeur limite que nous nous sommes 

imposés pour assurer la faisabilité technologique. C’est donc cette valeur optimale que nous 

avons sélectionné pour les dispositifs utilisés dans la suite de ce manuscrit. 

5.2 VALIDATION SUR UN CAS D’ETUDE  

Après avoir imaginé et fabriqué le nouveau dispositif optimisé (fluidiquement fermé 

avec une largeur de gap de 10 µm), nous l’avons comparé avec sa version fluidique ouverte 

dans la partie précédente, permettant de prouver l’amélioration obtenue sur la stabilité de la 

mesure RF. A ce stade, avant de réaliser une étude biologique, il était important de vérifier 

que notre composant permet de mesurer des échantillons biologiques, puisque jusqu’à 

présent uniquement des billes de polystyrènes avaient été mesurées.  

Ainsi, la procédure expérimentale décrite précédemment a été utilisée pour réaliser, 

dans un premier temps, des mesures de fluides de référence (PBS et milieu de culture sans 

sérum) pour des fréquences de 0,5 à 20 GHz. Ces mesures, qui sont les références de nos 

contrastes sont présentés sur la Figure 15 a), b) et c) et sont proche de zéro. Ensuite, grâce au 

dispositif fluidique optimisé, le blocage de sphéroïdes est très rapide : une minute suffit 

puisque le sphéroïde est positionné manuellement dans le bassin de la partie inférieure du 

dispositif à l’aide d’une micropipette de 200 µL. Le débit d’aspiration du milieu hôte est alors 

suffisant pour attirer le sphéroïde directement sur la zone de détection. Dès lors que le 

sphéroïde se trouve sur la zone de détection, la première mesure des paramètres 𝑆  de la 

structure chargée par le sphéroïde dans son milieu de culture est réalisé, puis chaque minute 

une mesure est acquise jusqu’à quinze minutes, pour finalement obtenir une valeur moyenne 

et un écart-type des données sur douze minutes. Comme indiqué précédemment, le temps  

de stabilisation de trois minutes n’est pas inclus dans l'analyse des données.   

Deux conditions extrêmes biologiques ont été testées, à savoir des sphéroïdes fixés et 

des sphéroïdes vivants (11 et 8 respectivement), représentés dans la Figure 15 sous 

différentes formes. Les sphéroïdes fixés ont été traités avec du paraformaldéhyde. Il s’agit 

d’un produit utilisé pour conserver et fixer dans le temps toutes les structures composant une 

cellule. Il a tendance à faire augmenter le volume des sphéroïdes par rapport à la condition 

« vivants ». Ainsi, les diamètres des sphéroïdes mesurés étaient de 190 à 460 µm pour les 

sphéroïdes fixés et de 198 à 268 µm pour ceux vivants. Tous ces sphéroïdes ont été élaborés 

exactement selon le même protocole détaillé dans le Chapitre 2. Les diamètres ne sont pas 

représentés sur les figures car aucune corrélation entre la taille du sphéroïde et la signature 

RF n'a été trouvée à ce stade. Les signatures RF des sphéroïdes fixés paraissent beaucoup plus 

dispersés pour le contraste capacitif et conductif que pour celles des sphéroïdes vivants, ce 

qui explique le nombre plus élevé de sphéroïdes fixés testés, afin d’essayer d’observer une 

tendance. 
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 La Figure 15 est construite en trois parties différentes. La première comporte les 

contrastes capacitif et conductif des sphéroïdes mesurés en fonction de la fréquence (partie 

a) et b). La deuxième correspond à la représentation complexe de ces contrastes. Les 

fréquences ont été choisies vis à vis des contrastes maxima. Les écart-types obtenus durant 

les 12 minutes de mesure sont également représentés (partie c). Enfin, une analyse statistique 

pour ces deux mêmes contrastes aux mêmes fréquences sélectionnées est indiquée (partie d) 

et e). Les fréquences choisies sont celles où le contraste capacitif et conductif est le  plus 

important, soit 2 GHz pour le contraste capacitif et 20 GHz pour le contraste conductif 

respectivement.  

La première conclusion possible est que le dispositif est capable de caractériser en très 

peu de temps des sphéroïdes, vivants ou fixés et ce avec une très bonne répétabilité de 

mesure. En revanche, une variabilité existe d’un sphéroïde à l’autre, aussi bien pour les 

sphéroïdes fixés que pour les vivants, même si elle est plus importante pour les sphéroïdes 

fixés. Cette dispersion des mesures peut s’expliquer. Bien que le processus de fabrication soit 

suffisamment standardisé pour obtenir une bonne homogénéité des diamètres des 

sphéroïdes obtenus, des différences de forme ne peuvent cependant pas être évitées. 

Certains sont plus ovales que ronds, ce qui peut vraisemblablement avoir une influence sur la 

mesure RF réalisée. Aussi a-t-il été choisi de faire une analyse statistique de type ANOVA. Ainsi, 

malgré cette dispersion, le résultat ANOVA obtenu confirme que le capteur permet de 

différencier significativement les sphéroïdes vivants (en bleu) des sphéroïdes fixés (en vert), 

et ce avec une valeur de p inférieure à 0.0001 pour les deux contrastes capacitif et conductif.   
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Figure 15 : Validation expérimentale sur un cas d'étude de sphéroïdes vivants VS sphéroïdes fixés. a) et b) 

représentent, respectivement, les contrastes capacitif et conductif en fonction de la fréquence. Chaque trait 
correspond à la signature RF d’un sphéroïde, en  bleu les sphéroïdes vivants, en vert les sphéroïdes fixés, en orange 
le PBS seul et en rose le milieu de culture seul. c) Représentation dans le plan complexe des résultats a) et b) : 

contraste conductif à 20GHz en fonction du contraste capacitif à 5GHz. d) et e) résultats d’analyse ANOVA sur les 
deux types de sphéroïdes (vivants et fixés), respectivement pour la sensibilité calculée à partir de la capacitance 

(∆𝐶
𝐶ൗ ) et celle calculée à partir de la conductance (∆𝐺

𝐺ൗ ). ∗∗∗∗ =  𝑝 < 0.0001 . 
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6 CONCLUSIONS  

L’état de l’art des pièges fluidiques associés à la synthèse de ceux-ci appliqué aux 

dispositifs RF a permis de montrer que les méthodes les plus utilisés dans l’analyse d’objet 

unique sont les pièges mécaniques. En effet, ils représentent un bon compromis entre le 

contrôle du positionnement de l’objet étudiés et les contraintes RF, comme par exemple le 

fait que la structure fluidique ne soit pas trop importante pour ne pas augmenter les pertes 

qui leurs sont associées. 

Basé sur cet état de l’art et les précédents travaux réalisés dans l’équipe à l’échelle de 

la cellule unique un bloqueur mécanique fluidique pour microtissus de 300 µm de diamètre a 

été imaginé. Il a ensuite été testé grâce à des structures en PDMS permettant de prouver son 

efficacité et donc de valider sa structure. Cependant le PDMS a besoin d’une grande surface 

pour adhérer au verre, le support utilisé pour les structures RF. IL fallait donc de la 

microfabrication pour ne plus avoir ses problèmes d’adhérence. 

Une filière technologique de huit étapes a été entièrement développée, décrite et 

optimisée de façon à obtenir un dispositif optimisé sur le plan fluidique. Ce dispositif a ensuite 

été comparé avec le dispositif fluidique du Chapitre 2 afin d’en mesurer les améliorations  

quantitativement dans le cadre de l’étude d’une bille de polystyrène (objet avec lequel la 

variation du dispositif fluidique ouvert était maximale). La stabilité de la mesure est sans nulle 

doute améliorée avec la nouvelle structure par rapport à l’ancienne.  

Il restait cependant une question sur la valeur de la largeur du gap utilisé sur le 

dispositif RF. L’analyse par simulation électromagnétique et l’analyse expérimentale a permis 

de montrer que lorsque la largeur du gap augmente de 10 µm à 60 µm, la sensibilité du capteur 

diminue. Les simulations nous ont permis de dégager une explication : lorsque les électrodes 

sont éloignées, elles interagissent faiblement, réduisant la capacitance (et la conductance) du 

capteur et par la même l’intensité du champ électrique dans l’objet étudié. La sensibilité du 

capteur est donc diminuée. L’étude n’a pas été réalisée pour des valeurs inférieures à 10 µm 

pour des raisons de faisabilité technologique : c’est donc la valeur qui a été conservée pour le 

reste des dispositifs. 

Enfin une validation du dispositif fluidique optimisé avec une largeur de gap de 10 µm 

a été réalisée grâce à des sphéroïdes vivants et d’autres fixés avec du paraformaldéhyde. Le 

dispositif permet : de piéger l’objet biologique très rapidement, d’en faire la mesure sur  

15 min avec une bonne répétabilité de la mesure ; et il permet de discriminer très clairement 

des sphéroïdes vivants de sphéroïdes fixés. Ces résultats sont très prometteurs sur les 

potentielles capacités de ce nouveau dispositif pour l’analyse de micro-tissu par spectroscopie 

diélectrique microondes, notamment vis-à-vis de criblages de molécules et de mesures en 

temps réel.   
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1 INTRODUCTION 

 

Nous avons vu au cours de ce manuscrit qu’un besoin existait dans le développement 

de nouvelles approches permettant d’étudier les sphéroïdes par des méthodes non invasives, 

non destructives et sans marquage préalable. Nous avons ensuite décrit le premier dispositif 

sur lequel ces travaux de thèse ont débuté avec le développement de la modélisation utilisée 

pour extraire des données brutes expérimentales, la capacitance et la conductance de l’objet 

étudié. L’évaluation du dispositif fluidique ouvert a ainsi démontré ses limites, qui ont été 

caractérisées. Un nouveau dispositif fluidique a donc été développé pour pallier ce défaut et 

une amélioration de la sensibilité de la structure RF a de plus été réalisée. Ce chapitre exploite 

l’aboutissement du dispositif comportant une structure fluidique et une structure RF 

optimisées pour des analyses biologiques.  

Pour ce faire trois agents chimiques cytotoxiques sur la lignée cellulaire utilisée ont été 

choisis pour démontrer la possibilité de caractériser électriquement les phénomènes  

biologiques associés à cette toxicité : Chloroquine, Méthanol et TSA. Cependant avant toute 

analyse RF, il était important pour nous de déterminer expérimentalement les concentrations  

à utiliser sur les sphéroïdes fabriqués avec le protocole décrit dans le Chapitre 2. En 

toxicologie, ce type d’analyse se nomme « détermination de la dose réponse », ou « 

détermination de relation dose-effet ». Il s’agit de déterminer la manière dont un organisme 

réagit à une substance toxique quantitativement en fonction de l'exposition totale à cette 

substance (ex. une petite dose de monoxyde de carbone peut causer un état de somnolence, 

alors qu'une forte dose peut provoquer la mort). Expérimentalement, ce type d’expérience se 

traduit par le test d’une série d’une dizaine de concentrations différentes de la molécule 

d’intérêt et de mesurer un paramètre qui permet de suivre la toxicité progressive. Ensuite, 

grâce à un traitement analytique de régression non linéaire on obtient une courbe fonction 

du logarithme de la concentration et il est possible d’en déduire celle dite « efficace médiane » 

noté EC50. Dans les faits, il s’agit de la quantité à partir de laquelle 50% de la population 

cellulaire est morte. De la même façon, il est également possible de déterminer à partir de 

cette courbe l’EC90 correspondant à la quantité à partir de laquelle 90% de la population est 

morte.  

Pour déterminer cette valeur d’EC50 il a été décidé d’utiliser un test développé par une 

start up hébergée au laboratoire LAAS-CNRS dans l’équipe de recherche MH2F : le test Light-

Up Cell System (LUCS). L’explication du fonctionnement de ce test d’évaluation de la toxicité 

d’agent chimique proposé, a été inspiré de l’article publié en 2017 par Furger et al. décrivant 

la découverte et l’optimisation de ce test pour des tests de haut débit dans des plaques 96-

puits (Derick et al. 2017). Cependant ce test a été développé pour des cultures cellulaires en 

deux dimensions dans des flasques, par conséquent son application sur des sphéroïdes a 

demandé une phase d’optimisation qui sera décrite ici. 
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Après l’optimisation de LUCS pour des échantillons de types sphéroïdes, cette 

technique sera utilisée pour déterminer les doses réponses des différents agents chimiques 

mentionnés plus haut. Les concentrations de travail ainsi déterminées , deux types d’analyses 

RF seront décrites : d’une part des mesures d’état statique pour lesquelles le traitement aura 

été réalisé en amont de la mesure RF ; et d’autre part un suivi en temps réel d’un traitement 

chimique réalisé in situ grâce à la structure fluidique optimisée. 

Une conclusion clôturera ce chapitre en listant les capacités ainsi démontrées du 

dispositif fluidique développé au cours de ces travaux de thèse.  
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2 UTILISATION DE LA TECHNOLOGIE LUCS POUR LA 

DETERMINATION DES CONCENTRATIONS A UTILISER 

2.1 DESCRIPTION DE LA METHODE LUCS DEVELOPPEE PAR L’ENTREPRISE AOP 

L'explosion des connaissances en biologie cellulaire au cours des vingt dernières années 

a conduit à l'intégration des essais sur cellules vivantes dans l'industrie. Une synthèse récente 

(Furger 2016)  a identifié que les tests sur cellules vivantes représentent une nouvelle classe 

de tests de recherche à vocation industrielle, dont les applications  ne cessent de se multiplier 

(pharmacie, cosmétique, environnement, etc.). En effet, les tests cellulaires se positionnent 

aujourd'hui comme de nouveaux outils à l'interface entre les méthodes chimiques, souvent 

obsolètes et peu informatives, et les méthodes utilisant des modèles animaux, qui sont 

coûteuses, et ne correspondent pas aux données humaines et qui sont largement discutées 

d'un point de vue éthique. Enfin, le développement des tests cellulaires est actuellement 

renforcé par leur mise en application réglementaire, notamment en Europe à travers les 

directives REACH (Registration, Evaluation, Authorisation and Restriction of Chemicals) et 

cosmétiques. 

L'état d'homéostasie cellulaire est la première information pertinente que l'on peut 

extraire de cellules vivantes en culture soumises à une condition (c'est-à-dire un médicament 

candidat, une substance toxique, un stress physique, ...). Le changement d'homéostasie fait 

référence aux signes d'une attaque cellulaire massive et irréversible conduisant à une mort 

programmée, appelée apoptose, une nécrose ou à des altérations majeures de la membrane 

plasmique mais aussi à d'autres événements subtils, éventuellement réversibles, qui 

modifient le comportement de la cellule (Nurse et Hayles 2011). Les principaux signaux 

d'homéostasie qui ont été exploités jusqu'à présent dans l'analyse cellulaire sont (i) la 

respiration cellulaire, mesurée par les niveaux d'ATP ou de NAD(P)H (Schoonen et al. 2005), 

(ii) l'intégrité de la membrane plasmique (Cho et al. 2008), (iii) les potentiels de la membrane 

plasmique (González et Maher 2002) ou mitochondriale (Sakamuru, Attene-Ramos, et Xia 

2016), (IV) l'activité lysosomale, mesurée par l'activité de la H+-ATPase (Kull et Cuatrecasas 

1983) et (v) le stress oxydatif (Forkink et al. 2015). Les principaux obstacles à leur utilisation 

dans les applications réglementaires et industrielles sont la complexité de la mise en œuvre 

des tests et leur incapacité à être standardisés dans des formats à haut débit ou multiplex avec 

de bonnes valeurs de robustesse. Par conséquent, il est urgent de mettre au point des tests 

simples pour mesurer l'homéostasie dans des cellules vivantes. Ceci est particulièrement vrai 

dans le domaine de la réglementation où tous les tests cellulaires adoptés par l'OCDE, 

principalement dédiés à l'évaluation des risques de toxicité, sont limités dans leur débit et 

leurs applications (Judson et al. 2013). 

L'avenir d'un test innovant sur cellules vivantes repose clairement sur sa capacité à être 

universel, simple, à haut débit, adapté au multiplexage et mécanistiquement bien compris. 

Enfin, il doit aussi révéler des informations qui ne sont pas disponibles par d'autres tests. 
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Une nouvelle méthode d'analyse des cellules vivantes, en culture cellulaire deux 

dimensions, appelée LUCS a été développée par l’entreprise Anti Oxidant Power (AOP). Elle 

est basée sur les propriétés induites par la lumière de certains colorants cyanines. Alors que 

les niveaux de fluorescence des colorants restent faibles dans les cellules saines en raison du 

transport d'efflux des médicaments (Frey, Yue, et Haugland 1995), l'induction par la lumière 

déclenche la génération d'espèces oxydatives intracellulaires (Prunkl et al. 2010) qui 

perturbent l'homéostasie cellulaire, ce qui entraîne une entrée massive du colorant et, par 

conséquent, une augmentation considérable de la fluorescence. À l'inverse, lorsque les 

cellules ont subi une perte préalable d'homéostasie, l'induction lumineuse n'a aucune 

influence sur les niveaux de fluorescence observés. La procédure expérimentale a été 

optimisée pour une seule addition du colorant dans le milieu de culture, suivie d'un flash 

lumineux intense. L'état d'homéostasie cellulaire est déduit du rapport entre les niveaux de 

post et de pré-fluorescence. Le processus a ensuite été standardisé pour des plaques de 96 

puits en mesurant les niveaux de fluorescence avant (𝐹𝑝𝑟𝑒 ) et après (𝐹𝑝𝑜𝑠𝑡  ) l'application de la 

lumière et en calculant le rapport : 

( 22 )      𝑹 =
𝑭𝒑𝒐𝒔𝒕

𝑭𝒑𝒓𝒆
⁄  

 Ce qui rend la technique LUCS intéressante, c'est que l'amplitude de l'éclairage varie 

en fonction de la dose et de l'état d'homéostasie et donc d’altération des cellules. Ceci a été 

démontré en utilisant des cellules HepG2 incubées pendant 24 h avec de la chloroquine, un 

médicament antipaludéen connu pour être cytotoxique, à différentes concentrations. Les 

résultats montrent que le colorant thiazole orange (TO) 𝐹𝑝𝑟𝑒  varie en fonction de la 

concentration tandis que les valeurs 𝐹𝑝𝑜𝑠𝑡   restent quasiment inchangées quelle que soit la 

condition de chloroquine appliquée (Figure 1 a). La concentration d'efficacité de 50 % (EC50) 

a été évaluée en ajustant les rapports R aux courbes dose-réponse sigmoïdes (Figure 1 b).  

La capacité de suivre l’intensité lumineuse a prouvé que le test peut analyser des 

changements subtils dans l'homéostasie cellulaire ce qui le rapproche des essais classiques 

MTT (ou protocole avancé WST-1) et NRU. En effet, ces deux derniers tests cellulaires 

mesurent l'homéostasie en relation avec le métabolisme cellulaire, le premier par l'activité 

des oxydoréductases NAD(P)H-dépendantes cytoplasmiques et mitochondriales (Berridge, 

Herst, et Tan 2005), le second par l'activité de la pompe à protons ATP-dépendante qui 

maintient un différentiel de pH lysosomal/cytoplasmique conduisant à un marquage rouge 

neutre discret (Repetto, del Peso, et Zurita 2008). Cependant, l'étape de lyse cellulaire par le 

MTT (1 à 4 heures) et la dépendance du NRU à l'analyse d'image limitent la valeur de ces deux 

approches en termes d'applications multiplex. Le test LUCS contourne ces problèmes grâce à 

des temps d'incubation courts et des lectures qui permettent de garder les cellules 

opérationnelles pour des analyses parallèles ou ultérieures. 

Cette récente approche LUCS a donc initialement été développée comme un test sur 

cellules vivantes, en culture cellulaire deux dimensions, pour l'analyse de l'homéostasie de 

culture cellulaire en surface plane puis, elle est appliquée comme une méthode alternative 

pour prédire la toxicité orale aiguë humaine (Gironde, Dufour, et Furger 2020) ou, dans une 

autre configuration, pour mesurer l'effet antioxydant à l'intérieur des  cellules (Gironde et al. 
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2020). Dans toutes ces configurations, des plaques de 96 puits à fond plat ont été utilisées et 

la concentration de TO est de 4 µM incubée pendant 40 min. L'intensité de la fluorescence 

(c'est-à-dire 𝐹𝑝𝑟𝑒 ) est mesurée à l'aide d'un lecteur multimode à balayage spectral Varioskan 

Flash (Thermo Fisher Scientific, Waltham, Mass., USA) réglé à 505/535 nm (longueurs d'onde 

d'excitation/émission). Les plaques à puits sont ensuite placées dans un illuminateur dédié (24 

LEDs, 470nm, chaque LED centrée sur l'intersection de 4 puits et éclairée à 24 mW/cm² 

pendant 10s). La fluorescence (𝐹𝑝𝑜𝑠𝑡  ) a été mesurée une seconde fois immédiatement après 

l'illumination. 

2.2 OPTIMISATION DE LA METHODE LUCS POUR UNE UTILISATION SUR SPHEROÏDES 

LUCS permet de déterminer la toxicité de molécules données sur cellules vivantes en 

culture cellulaire deux dimensions grâce à une mesure d’homéostasie des cellules. Il est bien 

maitrisé sur cellules de type HepG2 (la lignée choisie ici) dans l’équipe où ces travaux de thèse 

ont été réalisés et il donne des résultats plus pertinents que des tests commerciaux pas 

nécessairement maitrisés au sein de l’équipe. Cependant il n’a pas été développé pour des 

sphéroïdes de 300 µm de diamètre : pour l’utiliser pour déterminer les concentrations de 

travail que nous utiliserons ensuite, il a fallu l’optimiser pour cette application particulière. 

Cette optimisation a été réalisée en collaboration avec l’entreprise AOP.  

L’application de la technique LUCS sur sphéroïdes demande un peu de réflexion. En 

effet, en considérant des sphéroïdes de 300 µm de diamètre, la configuration contenant une 

suspension de sphéroïdes dans chaque puit n'est pas envisageable. Il y a plusieurs raisons à 

cela. Premièrement, ils ne resteront pas en suspension et se retrouveront au fond du puits. 

Ensuite, la suspension ne sera pas suffisamment homogène pour obtenir statistiquement le 

même nombre de sphéroïdes par puits. Il a donc été décidé d'utiliser des plaques de 96 puits 

Figure 1 : Expériences de LUCS utilisant le thiazole orange (TO) : a) courbes de fluorescence obtenues après 
traitement (24 h) à des doses croissantes de chloroquine, T = 0 : ajout de TO 4 μM, T = 40 min, illumination par 
LED (470 nm, 240 mJ/cm2) ; b) courbe dose-réponse à la chloroquine, mesurée par les rapports de fluorescence 
LUCS. Les données présentées sont représentatives de 6 expériences. Reproduit avec autorisation de Derick et al. 

– 2017. 
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à fond rond avec soit un seul sphéroïde, soit cinq sphéroïdes par puits pour contrôler le 

nombre et la place du sphéroïde à l'intérieur du puit pour analyse.  

Deux paramètres principaux peuvent être modifiés pour optimiser les essais LUCS : la 

concentration en TO et les paramètres d'illumination. Les concentrations de TO ont d'abord 

été testées avec la valeur la plus basse, 4 µM (celle actuellement utilisée dans les expériences 

de culture cellulaire en 2D) jusqu'à 128 µM avec un facteur 2 (4 µM, 8 µM, 16 µM, 32 µM, 64 

µM, 128 µM). Dans cette configuration, les paramètres d'illumination des expériences en 2D 

sont utilisés. Les résultats sont présentés dans la Figure 2 (a). Le paramètre 𝑅 qui est mesuré 

étant obtenu avec les intensités de fluorescence avant et après illumination, un rapport de 

100 signifie qu'il n'y a pas de différence entre les deux états précédemment cités. La 

concentration du TO doit permettre d'obtenir le plus grand rapport pour obtenir la sensibilité 

maximale du test LUCS. Les deux meilleures concentrations de TO obtenues sont donc de 8 et 

16 µM. Pour ces deux concentrations, une preuve de concept a ensuite été réalisée pour 

vérifier si la cytotoxicité de la Chloroquine pouvait être déterminée par LUCS sur des 

sphéroïdes, en discriminant deux concentrations extrêmes (2 mM de Chloroquine et le 

contrôle). Les résultats sont présentés dans la Figure 2 (b). Il y a une différence significative 

Figure 2 : Optimisation du LUCS pour les essais sur les sphéroïdes. (a) Test de concentration de TO pour obtenir le 

plus grand ratio avec les paramètres d'illumination utilisés avec les expériences sur cellules 2D. Deux cas différents 
ont été testés : avec un seul sphéroïde par puits sur des plaques de 96 puits, ou cinq sphéroïdes par puits. (b) 
Preuve de concept du test de la Chloroquine sur des sphéroïdes grâce aux tests LUCS. Les deux meilleures 

concentrations de TO ont été utilisées et un test négatif et positif ont été réalisés. La Chloroquine (Chlo dans le 
graphique) a été testée à 2 mM comme concentration cytotoxique et comparée aux sphéroïdes de contrôle. Le 
ratio obtenu est deux fois plus important sur l'expérience témoin que sur celle de la Chlo. (c) Optimisation des 
paramètres d'illumination : nombre de flashs lumineux nécessaires pour obtenir la fluorescence maximale avec 

la concentration de TO à 8µM. Un flash lumineux correspondant à une illumination par LED à 470nm, 24mW.cm-
2 pendant 10s : le paramètre utilisé pour le LUCS sur culture cellulaire 2D. 
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entre le rapport obtenu avec et sans Chloroquine. De plus, il n'y a pas de différences 

significatives ni entre 8 µM et 16 µM de TO, ni entre les essais sur un et cinq sphéroïdes/puits. 

Par conséquent, la concentration de 8 µM de TO et l'utilisation d'un seul sphéroïde/puits ont 

été choisies pour le reste des expériences. Enfin, le paramètre d'illumination a été évalué en 

commençant par deux éclairs de LED à 470 nm, 24 mW.cm-2 pendant 10 s et en augmentant 

ce nombre deux par deux comme le montre la Figure 2 (c). Le signal maximum a été obtenu 

avec six flashs lumineux, donc avec six illuminations LEDs à 470 nm,  

24 mW.cm-2 pendant 10 s. Le temps d'incubation du TO a été doublé par rapport aux 

expériences en 2D. Nous avons donc réussi à optimiser le test LUCS sur des sphéroïdes en 

utilisant un sphéroïde par puits, une concentration de TO de 8 µM et une illumination avec six 

flashs lumineux à 470 nm, 24 mW.cm-2 pendant 10 s. 

Pour les déterminations de dose réponse, les rapports 𝑅  obtenus pour toutes les 

concentrations testées d’un agent chimique donné ont été ajustés à l'aide du logiciel 

GraphPad Prism (dont la licence a été fournie par l’entreprise AOP) par un modèle 

mathématique de régression non linéaire présenté dans (Gironde, Dufour, et Furger 2020). La 

concentration efficace demi-maximale (EC50) et les valeurs de 𝑅² ont été déduites du modèle 

de régression. 

2.3 DETERMINATION DE DOSES REPONSES DE DIFFERENTS AGENTS CHIMIQUES 

Les agents chimiques qui ont été choisis d’être testés sur sphéroïdes sont tous 

hépatotoxiques de façon à tenter une caractérisation de mort cellulaire par mesure RF : la 

Chloroquine, Méthanol et la Trichostatine A (TSA). Elles ont toutes les trois des mécanismes 

d’action différents mais nous ne rentrerons pas dans ce détail d’analyse à ce stade de l’étude.  

Figure 3 : Résultats de l'évaluation de la dose réponse de la chloroquine en fonction du nombre d'illuminations 
appliquées. Résultats des ratios en fonction de la concentration et des différents nombres de flash lumineux 

appliqués.  
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Le marquage des cellules par le TO et les différents composés chimiques ont été 

réalisés dans un milieu sans sérum afin d'éviter toute interaction avec les composants. Comme 

le test LUCS a été optimisé pour les sphéroïdes, une dose réponse de Chloroquine, Méthanol 

et TSA ont été réalisée avec des concentrations respectives de 1.95 µM à 250 µM, de 0.10 à 

24.7mM et de 0.04 à 10µM respectivement. Cela a été fait deux fois avec des tripliqua dans 

chaque expérience. De plus, les flashs lumineux de deux à huit en nombre ont été testés pour 

chaque concentration de chloroquine, permettant de confirmer le bon choix de six flashs 

lumineux pour la détermination de dose réponse (Figure 3). Les résultats de la dose réponse 

de l'expérience avec le meilleur facteur de corrélation sont présentés dans la Figure 4 a) et le 

Tableau 7. En fait, les deux réponses de dose étaient équivalentes avec le facteur de confiance 

choisi à 95%. L’EC50 de la chloroquine obtenue est de 16,09 µM avec un coefficient de 

corrélation de 0,9832. Pour l'expérience de culture cellulaire 2D, l’EC 50 de la chloroquine est 

de 55,48 µM avec un coefficient de corrélation de 0,9901.  Ces valeurs sont cohérentes avec 

la littérature (Ramaiahgari et al. 2014; Sirenko et al. 2016). Pour l’EC50 du Méthanol et de la 

TSA, nous obtenons un EC50 de 15.45mM et 0.1270µM avec des 𝑅² de 0.8779 et de 0.9499 

respectivement.  

Figure 4 : Évaluation de la cytotoxicité de différents agents chimiques. a) Dose réponse de chloroquine sur 
sphéroïde de cellules HepG2 déterminée par la méthode LUCS optimisée pour cet objet d’étude. TO à 8 µM 

pendant 1h. La détermination de la dose réponse de la chloroquine a été effectuée deux fois et seul celui ayant le 
meilleur R² a été conservé et présenté ici. b) Dose réponse de la chloroquine sur cellules HepG2 en culture 2D 
déterminée par la méthode LUCS afin de discuter de la différence entre cellules mise en culture en 2D et en 3D. Le 
TO a été utilisé à 4 µM avec un seul flash lumineux. c) Dose réponse du méthanol sur sphéroïde de cellules HepG2. 

d) Dose réponse de la Trichostatin A (TSA) sur sphéroïde de cellules HepG2. 
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Les sphéroïdes HepG2 ont des caractéristiques plus proches des hépatocytes primaires  

en termes d'expression et de fonction des gènes que les cultures en 2D de HepG2, ce qui peut 

expliquer la différence entre l’EC50 de la chloroquine pour l'expérience 2D et 3D, puisqu’il 

existe des différences d'organisation cellulaire entre les deux cultures. Par exemple, en 2D, les 

cellules sont moins en contact les unes avec les autres que dans un micro-tissu et il n'y a pas 

de formation de matrice extracellulaire (Fennema et al. 2013; Santini et Rainaldi 1999) avec 

pour conséquence que les sphéroïdes sont plus sensibles à la toxicité de la Chloroquine que 

pour la culture cellulaire 2D. En fonction des agents hépatotoxiques utilisés, les EC 50 trouvées 

dans les modèles de culture cellulaire 3D et 2D peuvent être identiques, inférieures ou 

supérieures les unes aux autres (Sirenko et al. 2016; Elje et al. 2019).   

Tableau 7 : Récapitulatif des valeurs de doses réponses en fonction des paramètres de culture et de l'agent 
chimique utilisé. 

Agents chimiques Chloroquine Méthanol TSA 
Paramètre de culture Sphéroïde Culture 2D Sphéroïde Sphéroïde 

EC50 16.09 µM 55.48 µM 15.45 mM 0.1270 µM 

R² 0.9832 0.9901 0.8779 0.9499 
Intervalle de 

confiance 95% 
[13.96 ; 18.55] [50.47 ; 60.79] 

[1.426 ; 
2.945e+007] 

[0.1004 ; 0.1605] 

 

 Maintenant que nous avons déterminé les concentrations efficaces médiane (EC 50), 

des différents agents chimiques sélectionnés, nous savons à quelle concentration se placer 

pour être en condition de cytotoxicité pour les caractérisations RF. 
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3 MESURE D’ETAT BIOLOGIQUE STATIQUE  

3.1 PROTOCOLE 

Le micro-dispositif fabriqué est caractérisé avec un VNA connecté au composant à 

l'aide de deux sondes coplanaires et de deux câbles coaxiaux et calibré en utilisant une 

technique de type SOLT. Les mesures sont effectuées de 500 MHz à 20 GHz. La méthode de 

deembending développée dans le Chapitre 2 est utilisée ici pour déterminer la capacitance et 

la conductance modélisant l'échantillon biologique à partir d'un circuit électrique équivalent. 

Pour mieux mettre en évidence les variations électriques entre le milieu hôte et l'entité testée, 

des contrastes de ces paramètres sont considérés.  

Les mesures sont donc réalisées en trois étapes successives : d'abord la mesure du 

dispositif à vide, puis avec le fluide de référence (soit du PBS pour les micro-tissus fixés, soit 

du milieu de culture pour les sphéroïdes vivants et ceux traités avec un agent chimique) et 

ensuite la mesure du dispositif avec l'objet biologique chaque minute pendant quinze 

minutes. Le temps global nécessaire pour effectuer la mesure d'un seul sphéroïde est donc 

d'environ 20 minutes puisque le dispositif est déjà chargé du fluide de référence.  

Enfin, des tests statistiques ont été effectués sur le logiciel GraphPad Prism avec une 

ANOVA ordinaire à sens unique avec test de comparaison multiple de Turkey, comportant une 

seule variance groupée basée sur les contrastes normalisés expérimentaux (en pourcentage) 

calculés afin de permettre une comparaison entre ces deux paramètres : 

( 1 )     ∆𝑪
𝑪ൗ =

𝑪𝑫𝑼𝑻−𝑪𝑹𝑬𝑭

𝑪𝑹𝑬𝑭
 × 𝟏𝟎𝟎 

( 2 )     ∆𝑮
𝑮ൗ =

𝑮𝑫𝑼𝑻 −𝑮𝑹𝑬𝑭

𝑮𝑹𝑬𝑭
 × 𝟏𝟎𝟎 

3.2 RESULTATS & DISCUSSIONS 

La procédure expérimentale décrite précédemment a été utilisée pour réaliser, dans 

un premier temps, quelques mesures des fluides de référence sur des balayages de fréquence 

de 0,5 à 20 GHz (PBS et milieu de culture sans sérum) représentées sur la Figure 5 par la 

mesure proche de zéro. Grâce à la conception fluidique, le blocage du sphéroïde est très 

rapide, une minute suffit puisqu’une fois le sphéroïde positionné manuellement dans le bassin 

(grâce à une micropipette de 200 µL) de la partie inférieure du dispositif, le débit est alors 

suffisant pour attirer le sphéroïde directement sur la zone de détection. Dès que le sphéroïde 

se trouve sur la zone de détection, un chronomètre est lancé avec la première mesure des 

paramètres S. Chaque minute, une mesure est faite pour finalement obtenir une valeur 

moyenne et un écart-type sur 12 min : il y a un temps de stabilisation de trois minutes, non 

inclus dans l'analyse des données. 
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11 sphéroïdes fixés, 8 sphéroïdes vivants et 7 sphéroïdes soumis à la Chloroquine ont 

été mesurés et sont représentés dans la Figure 5. Les diamètres des sphéroïdes étaient 

respectivement de 190 à 460 µm, de 198 à 268 µm et de 204 à 398 µm. Tous ces sphéroïdes 

ont été fabriqués exactement selon le même protocole détaillé précédemment, mais les 

traitements chimiques ont augmenté la dispersion des diamètres. Ceux-ci ne sont pas indiqués 

sur les figures car pour toutes les configurations évaluées, aucune corrélation entre la taille 

du sphéroïde et la signature RF n'a été trouvée. Les différents traitements chimiques ont été 

réalisés comme suit : pour la fixation, du paraformaldéhyde est utilisé pendant 2h avant 

Figure 5 : Mesure RF de sphéroïdes en fonction du traitement chimique appliqué. a) et b) Spectre en fréquence de 
différents états des sphéroïdes. En orange et rose, respectivement la signature du PBS et du milieu ; en vert la 

signature RF des sphéroïdes fixés, en marron la signature RF des sphéroïdes traités au 500µM, enfin en bleu les 
sphéroïdes vivants. Seules les moyennes sont représentées, l'écart-type est présenté dans la Figure 6. c) 
Représentation dans le plan complexe du sphéroïde à différents états, le code couleur est le même que celui de la 

Figure 5 a) et b). La moyenne et l'écart-type obtenus par les différentes mesures effectuées pendant 12 minutes 
(sans les 3 premières minutes, considérées comme un temps de stabilisation) pour les axes x et y sont représentés. 
d) et e) Analyse statistique des signatures RF à 2 GHz pour les ∆C⁄C et à 20 GHz pour les ∆G⁄G. Les résultats du 
test ANOVA sont directement sur le graphique avec représentation de la valeur p : ** correspond à un p < 0,01 ; 

*** à un p < 0,001 et **** à un p < 0,0001.  Pour les sphéroïdes traités à la Chloroquine, n = 7 ; pour les sphéroïdes 
fixés n = 11 et pour les vivants, n = 8. 
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rinçage et stockage dans du PBS ; pour ceux traités à la chloroquine, ils sont incubés avec 250 

µM de cet agent chimique pendant 24h avant de réaliser la mesure.  Le choix de la 

concentration de la chloroquine a été fait à partir de l’étude « dose réponse » obtenue 

précédemment : l’EC50 déterminé vaut 16,09 µM ainsi, pour obtenir un effet cytotoxique sur 

les sphéroïdes après 24h, nous avons choisi une concentration de 250 µM afin d’être  

significativement au-dessus de l’EC50. 

Seuls sept sphéroïdes ont été testés pour les sphéroïdes traités à la Chloroquine car ils 

présentaient une désintégration partielle de leur structure entraînant des difficultés pour les 

manipuler. Les sphéroïdes fixés ayant des signatures RF beaucoup plus dispersés que les deux 

autres conditions (que ce soit pour le contraste capacitif ou conductif), davantage de 

sphéroïdes ont été mesuré pour tenter d’observer une tendance.  

Les fréquences choisies pour l’analyse présentée en Figure 5 c) sont celles 

correspondant à des contrastes capacitif et conductif les plus importants : respectivement 

entre 500 MHz et 4 GHz, et 20 GHz. Premièrement, le capteur permet d’observer une 

différence significative de signature RF entre les sphéroïdes vivants (en bleu) et les sphéroïdes 

morts (fixes ou traités à la chloroquine).  Deuxièmement, en fonction du traitement chimique 

cytotoxique sur les sphéroïdes, les signatures sont aussi significativement différentes comme 

le montre la Figure 5 d) et e). En effet, pour les deux fréquences choisies (2 GHz pour le 

contraste capacitif, et 20 GHz pour le contraste conductif), des tests ANOVA sur les contrastes 

normalisés des différents traitements des sphéroïdes montrent des différences significatives 

puisque les valeurs de 𝑝 calculées sont toutes inférieures à 0,01. Une explication possible de 

la différence entre les sphéroïdes fixés et traités à la Chloroquine pourrait être que le 

processus de fixation crée des trous dans la membrane plasmique (Virtanen et al. 1984), 

conduisant à un équilibre entre l'intérieur et l'extérieur de la cellule et expliquant une réponse 

plus proche du PBS. Enfin, la variabilité des signatures RF observée pour une même condition, 

pourrait être expliquée par les variabilités de taille et de forme des sphéroïdes qui sont 

difficiles à bien contrôler autrement que par l'analyse statistique. 

Le dispositif micro-fabriqué présenté ici permet les premières mesures diélectriques 

de sphéroïdes dans leur milieu biologique pour des temps d'expériences court (seulement 20 

min nécessaires pour mesurer un sphéroïde). Cette technologie et méthodologie associée, 

nous a permis l'analyse RF des différents traitements grâce à des échantillons d'une dizaine 

de sphéroïdes testés. 

Dans cette étude, un dispositif micro-fabriqué basé sur une configuration fluidique 

fermée adaptée aux sphéroïdes de 300 µm de diamètre et optimisé en sensibilité a été 

développé et validé par la caractérisation diélectrique de sphéroïdes HepG2. Ces analyses 

d'objets biologiques sont non invasives, non destructives, sans marquages préalables et peu 

couteuses. En raison de l'attention croissante qu'elles suscitent, il existe de plus en plus de 

techniques pour réaliser ce type d’analyses à différentes échelles d'expérimentation, partant 

du niveau de la cellule unique jusqu’à l'analyse de tissu complet (tel que des échantillons de 

biopsie) (Alexander, Price, et Bhansali 2013; Heileman, Daoud, et Tabrizian 2013; Lazebnik et 

al. 2007; 2005; Nerguizian et al. 2017; Petchakup, Li, et Hou 2017). Cependant, les études sur 

l’échelle intermédiaire qu’est le sphéroïde, ne sont réalisées que dans la gamme de 
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fréquences inférieure à 1 GHz. Alors même qu’au-delà du gigaHertz, la membrane plasmique 

ne fait plus écran aux ondes RF, ce qui permet d'analyser le cytoplasme via la sélectivité de 

réponse des ondes RF entre l'eau liée et l'eau non liée. L'analyse dans cette gamme de 

fréquences ouvre un nouveau champ d'intérêt. De plus, ce nouveau système permet de 

mesurer directement dans le milieu de culture, ce qui est intéressant pour développer des 

expériences de test de médicaments. En effet, les modèles cellulaires 3D, tels que les 

sphéroïdes, représentent une morphologie et un comportement beaucoup plus proches de la 

réalité in vivo et constituent un modèle plus réaliste dont les résultats obtenus sont ainsi plus 

pertinents. 
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4 SUIVI EN TEMPS REEL DE REPONSES BIOLOGIQUES 

Le micro-dispositif a été imaginé afin de permettre la mesure RF de sphéroïde dans un 

flux constant de milieu de culture pour maintenir l’objet dans un état biologique constant. La 

suite logique, et qui permet de mettre à profit cette spécificité est l’étude en temps réel de 

réponses biologiques de sphéroïdes soumis à des traitements. Ainsi un protocole a été 

développé afin de faire la mesure de sphéroïde sous traitement chimique pendant 1h30. Ce 

protocole a été appliqué avec de la TSA à trois concentrations différentes : 335 µM 

(1000*EC90), 127 µM (1000*EC50) et à 0.335 µM (EC90), deux largement au-dessus de l’EC50 et 

une usuellement utilisée l’EC90.  

4.1 PROTOCOLE 

Des sphéroïdes sont fabriqués de la façon décrite précédemment dans le Chapitre 2 

avec les micro-tissus sigma ; une fois élaborés, ils sont individualisés dans des puits à fond 

ronds non adhérents dans du milieu de culture contenant : de l’HEPES à 25mM (solution 

tampon permettant de maintenir des conditions d’acidité équivalente à la présence de CO2 

dans l’environnement des cellules) ; un mélange d’antibiotique Pénicilline-Streptomycine 

(aussi utilisé pendant la culture cellulaire) ; et surtout sans sérum de veau (permettant la 

croissance des cellules) afin de maitriser la taille des sphéroïdes. Ces sphéroïdes individualisés 

sont conservés dans un incubateur à 37°C et 5% de CO2 pendant trois jours maximums.  

S’agissant des mesures RF : un dispositif au VNA (via sonde et câble) et la saturation de 

ce dernier est réalisés pendant 15min environ. Cette saturation permet la bonne mise en flux 

(de retirer toutes les bulles potentielles) et a pour vocation de saturer les murs de résine en 

milieu. Après cette saturation, de la TSA à la concentration choisie est mise dans le dispositif 

pendant 3min : elle servira de valeur de référence pendant l’expérience comportant le 

sphéroïde + TSA. Pour rincer la TSA, du milieu est passé dans le dispositif pendant 3min et une 

Figure 6 : Diagramme temporel représentant le protocole de mesure en temps réel de sphéroïde traité avec de 
la TSA. 
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mesure du milieu est prise sur la dernière minute : elle servira de référence pour les mesures 

du sphéroïde sans TSA. Le micro-dispositif est alors prêt à recevoir un sphéroïde.  

Un sphéroïde est donc positionné dans le dispositif et le chronomètre lancé. Une 

mesure est réalisée toutes les minutes afin d’observer le moment où le sphéroïde s’est 

stabilisé dans le dispositif (3-4 min environ). Des mesures RF sont ensuite réalisées toutes les 

30s pendant 3min afin d’avoir une valeur moyenne du sphéroïde sain, sans TSA ; permettant 

de s’assurer que le sphéroïde est en « bonne santé » avant d’appliquer un traitement 

chimique. Ensuite, la TSA à la concentration choisie est ajoutée dans le dispositif  : des mesures 

sont alors réalisées toutes les minutes pendant les 10 premières minutes d’exposition à la TSA, 

puis une mesure toutes les 5 minutes jusqu’à 1h30 (voir Figure 6).  

L’analyse des résultats obtenus se fait en plusieurs étapes. Tout d’abord, ne seront 

présentés dans ce chapitre que les contrastes obtenus après l’ajout de TSA puisque des 

contrastes n’ayant pas la même valeur de référence ne sont pas comparables. L’origine du 

temps est donc placée à la première valeur prise après ajout de TSA dans le dispositif. La Figure 

7 montre un exemple de série de spectre en fonction de la fréquence, obtenu pour un 

sphéroïde traité avec une concentration de 0.3351µM (EC90). Afin de réaliser une étude de la 

cinétique observée il a été décidé de se concentrer sur une fréquence par paramètre, celle 

permettant la meilleure discrimination de chacune des courbes : 2GHz pour le contraste 

capacitif et 20GHz pour le contraste conductif. De plus, afin de comparer les sphéroïdes entre 

eux au sein d’une même concentration testée, il a été décidé de ne pas représenter le 

contraste capacitif et conductif mais un contraste dit cinétique de ces deux mêmes  

paramètres, exprimés comme suit : 

( 3 )    ∆𝑪𝒄𝒊𝒏é𝒕𝒊𝒒𝒖𝒆(𝒕) = ∆𝑪𝟐𝑮𝑯𝒛(𝒕) − ∆𝑪𝟐𝑮𝑯𝒛(𝒕 = 𝟎) 

( 4 )    ∆𝑮𝒄𝒊𝒏é𝒕𝒊𝒒𝒖𝒆(𝒕) = ∆𝑮𝟐𝟎𝑮𝑯𝒛(𝒕) − ∆𝑮𝟐𝟎𝑮𝑯𝒛(𝒕 = 𝟎) 

Figure 7 : Exemples de spectres de contrastes capacitifs (a) et conductifs (b) obtenus pour un sphéroïde traité 
avec de la TSA pendant 70min.  
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4.2 RESULTATS & DISCUSSIONS 

Les résultats des mesures RF de chacune des conditions évaluées en fonction du temps  

sont présentés dans les six graphiques (trois lignes et deux colonnes) de la Figure 8. Chaque 

ligne de la Figure 8 correspond à une concentration donnée : a) et b) à la concentration de  

335 µM (1000*EC90) ; c) et d) à la concentration 127 µM (1000*EC50) ; e) et f) correspondant 

à 0.335 µM (EC90). Chaque colonne correspond à un paramètre électrique, c’est-à-dire a), c) 

et e) représentent le contraste capacitif à 2 GHz et b), d) et f) représentent le contraste 

conductif à 20 GHz. Un sphéroïde contrôle a été mesuré dans son milieu de culture et est 

représenté en bleu sur tous les graphes, il permet de mesurer la dérive dans le temps des 

mesures. 

Le contraste cinétique maximum en valeur absolu observé sur le sphéroïde contrôle est 

représenté par deux traits pointillés en positif et négatif autour de zéro. Toute mesure sortant 

de cette zone encadrée par des pointillés peut donc être considéré comme une variation 

significative dû au traitement chimique appliqué, ici la TSA. Grâce à cette définition nous 

pouvons déterminer le temps minimal à partir duquel notre dispositif est capable de mesurer 

une différence significative liée à l’application d’un traitement chimique  : il est d’environ 7min 

pour toutes les concentrations de TSA. Dit autrement, l’influence de la TSA est observée dès 

la 8ème minute d’exposition alors même que la plupart des études biologiques décrivant le 

mode d’action de la TSA sur des cellules de type HepG2 sont réal isées après au minimum 24h 

d’exposition (Herold et al. 2002; H. Yang et al. 2010; Shi et al. 2014; Shin et al. 2017; Sanaei, 

Kavoosi, et Salehi 2017; Sanaei et al. 2018). Ces résultats restent donc à confirmer puisque 

peu d’article constate une influence de la TSA dès 30min (Carlisi et al. 2008). La TSA est un 

inhibiteur de l’histone désacétylase, enzyme permettant la modification des histones de 

l’ADN, modification essentielle pour le bon fonctionnement des cellules mammifères (Sanaei 

et al. 2018). La TSA empêche ainsi la prolifération des cellules provoquant le déclenchement 

de l’apoptose, détecté ici de façon précoce (< 10 min) (Herold et al. 2002; H. Yang et al. 2010; 

Shi et al. 2014; Shin et al. 2017; Sanaei, Kavoosi, et Salehi 2017; Sanaei et al. 2018; Carlisi et 

al. 2008). 

Afin d’étudier cette cinétique de façon quantitative nous avons décidé d’extraire des 

paramètres de chacune des courbes présentées à la Figure 8 : la pente à l’origine de chacun 

des sphéroïdes, calculé avec les points entre 0 et 8 min d’exposition à la TSA et le contraste 

dit à 𝑡 = ∞ calculé en réalisant la moyenne de tous les points après 50 min d’exposition à la 

TSA. Ces résultats sont présentés dans le Tableau 8 et représenté en fonction de la 

concentration de la TSA et du diamètre du sphéroïde testé dans la Figure 9. Pour chaque pente 

à l’origine calculée, le coefficient de corrélation 𝑅² associé est donné dans le Tableau 8. Enfin, 

des moyennes de chaque paramètre en fonction de la concentration utilisée ont été calculées. 
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Figure 8 : Mesure RF en fonction du temps à différentes concentrations de TSA pour différents sphéroïdes. a) et 
b) sont respectivement le contraste capacitif à 2 GHz et conductif à 20 GHz soumis à la concentration de TSA de 

335 µM. c) et d) sont respectivement le contraste capacitif à 2GHz et conductif à 20 GHz soumis à la concentration 
de TSA de 127 µM. e) et f) sont respectivement le contraste capacitif à 2 GHz et conductif à 20 GHz soumis à la 
concentration de TSA de 0.335 µM, correspondant à l’EC90. Chaque couleur de ligne pleine par graphe correspond 

à un sphéroïde particulier dont le diamètre est précisé en dessous des graphes. Les lignes pointillés bleue 
correspondent à la valeur de 𝛥𝐶𝑐𝑖𝑛é𝑡𝑖𝑞𝑢𝑒  ou de 𝛥𝐺𝑐𝑖𝑛é𝑡𝑖𝑞𝑢𝑒  maximum pour le sphéroïde contrôle : une façon de 

mesurer la dérive de mesure et donc de déterminer à partir de quand il est possible de mesurer significativement 
l’influence de la TSA sur la mesure RF du sphéroïde considéré. Ctrl = contrôle, c’est-à-dire sans TSA. 
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Tableau 8 : Résultats des analyses de pente à l'origine et de valeurs de contrastes à 𝑡 = ∞ des expériences TSA 

sur sphéroïde en temps réels. 

Paramètres extraits à partir 
de 

𝜟𝑪𝒄𝒊𝒏é𝒕𝒊𝒒𝒖𝒆  𝜟𝑮𝒄𝒊𝒏é𝒕𝒊𝒒𝒖𝒆 

Concentrations 
TSA testée 

Diamètres 
sphéroïdes 

(µm) 

Pente à 
l'origine 
(fF/min) 

R² 

Moyennes 
des 

mesures 
après 

50min (fF) 

Pente à 
l'origine 
(µS/min) 

R² 

Moyennes 
des 

mesures 
après 50min 

(µS) 

335 µM 
(1000*EC90) 

266 -2,5766 0,9025 -16,626 -263,68 0,78 -1769,4 

270 -0,9236 0,9786 -14,263 -88,992 0,9432 -1333,0 

360 -0,9359 0,9942 -9,7460 -64,976 0,5293 -1034,1 

222 -3,4463 0,9829  -274,91 0,9563  

Moyenne -1,9706  -13,545 -173,14  -1378,9 

127 µM 
(1000*EC50) 

214 -0,7047 0,8266 -5,5803 -90,348 0,8443 -615,49 

234 -1,1019 0,5888 -10,915 -109,56 0,5872 -1075,4 

242 -0,5439 0,8563 -14,15 -58,542 0,7346 -1352,7 

Moyenne -0,7835  -10,217 -86,150  -1014,5 

0.335 µM 
(EC90) 

290 -0,1873 0,8285 -4,2847 -17,664 0,8118 -430,82 

264 -0,6713 0,7074 -10,898 -68,666 0,8152 -1067,3 

274 -0,3017 0,938 -7,4183 -44,796 0,9561 -822,86 

Moyenne -0,3868  -7,5337 -43,709  -773,67 

CTRL 248 0,1631 0,7353 -0,0818 13,816 0,7305 -129,01 

 

 La Figure 9 a) et b) présente les pentes à l’origine (a) et le contraste à 𝑡 = ∞ (b) en 

fonction de la concentration de TSA. Bien que le nombre d’expériences soit limité, il apparait 

clairement une augmentation de la cinétique initiale (quantifiée ici par la pente à l’origine des 

contrastes cinétiques introduits par les relations ( 3 ) et ( 4 )) avec la concentration de TSA. 

Cette constatation renforce, une fois de plus, le caractère précoce de détection des réponses 

biologiques à des traitements démontré par notre technologie. 

 La Figure 9 c) et d) représente également les pentes à l’origine en fonction du diamètre 

du sphéroïde montrent qu’au sein d’une même condition de concentration une certaine 

corrélation existe. En effet, sur 6 régressions linéaires réalisées seulement 2 ont un coefficient 

de corrélation 𝑅² inférieur à 0.9. Les pentes des régressions linéaires pour lesquelles 𝑅² est 

supérieur à 0,9 sont proches (pour le Δ𝐶𝑐𝑖𝑛é𝑡𝑖𝑞𝑢𝑒  : 0,0181 et 0,0176 pour les concentrations  

de 335 µM et 0,335 µM respectivement ; et pour le Δ𝐺𝑐𝑖𝑛é𝑡𝑖𝑞𝑢𝑒  : 1,615 et 1,937 pour les 

concentrations de 335 µM et 0,335 µM respectivement), indiquant qu’une corrélation (toute 

relative) vis-à-vis de la concentration peut exister. Le nombre d’échantillons par conditions  

( 𝑛 = 3 ) est largement insuffisant pour tenter une quelconque hypothèse expliquant ces 

résultats.  
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Figure 9 : Représentation graphique des données du Tableau 2. a) Analyse des pentes à l'origine obtenu en 
fonction de la concentration de TSA et du paramètre dont elles sont issues. b) Analyse des valeurs à t = ∞ obtenues 

en fonction de la concentration en TSA et du paramètre dont elles sont issues. c) et d) Analyse des pentes à 
l'origine obtenu en fonction du diamètre du sphéroïde testé et du paramètre regardé. Les lignes pleines 
représentent les régressions linéaires des différents paramètres analysés en fonction du diamètre du sphéroïde, 
leur coefficient de corrélation sont notés au plus proche des courbes. c) Les pentes à l’origine sont obtenues à 

partir du 𝛥𝐶𝑐𝑖𝑛é𝑡𝑖𝑞𝑢𝑒  et d) à partir du  𝛥𝐺𝑐𝑖𝑛é𝑡𝑖𝑞𝑢𝑒  . 
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5 CONCLUSIONS 

En conclusion, la technique LUCS a été améliorée avec succès d'un système cellulaire 

2D à un système 3D, et validée par l’EC50 obtenue pour la chloroquine sur des sphéroïdes qui 

est cohérent avec la bibliographie. 

Le nouveau dispositif micro-fluidique développé dans le Chapitre précédent a 

démontré ses capacités de mesures d’état biologique statique (pour lesquelles le traitement 

est réalisé en amont de la mesure RF). De plus, les résultats ont prouvé qu’il permet de  

différentier significativement deux traitements cytotoxiques  : chloroquine et fixation par 

paraformaldéhyde. 

Enfin, l’optimisation fluidique et en sensibilité montre des possibilités de 

différenciation précoce de différents traitements chimiques cytotoxiques sur des sphéroïdes 

HepG2 de 300 µm de diamètre. En effet, le suivi peut être réalisé pendant 50 min d’exposition 

à un traitement chimique et une influence de celui-ci est significativement mesurable à partir 

de la 8ème minute. Ce résultat est d’autant plus intéressant que la plupart des études 

biologiques réalisées sur l’effet de la TSA sur des cellules de la lignée cellulaire HepG2 ne 

démontrent qu’un impact à partir de 30 min d’exposition. Les résultats préliminaires (le 

nombre d’expériences –  𝑛 = 3  – étant trop faible pour en proposer une interprétation pour 

le moment), permettent de proposer qu’une corrélation pourrait exister entre les deux 

paramètres cinétiques (la pente à l’origine et la valeur à 𝑡 = ∞) et la concentration appliquée ; 

mais aussi entre l’un des paramètres (la pente à l’origine) et les diamètres des sphéroïdes 

testés. Ces résultats sont très prometteurs pour le criblage ultérieur de médicaments. 
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Conclusions 
 

L’état de l’art présenté en début de ce manuscrit a permis de montrer l’intérêt de réaliser des 

expériences sur des sphéroïdes comme modèle du cancer. En effet, leurs structures en trois 

dimensions et la façon de les fabriquer leur permettent de développer des caractéristiques 

proches des tumeurs réelles : comme par exemple les différents gradients qui les composent 

lier à la densité au centre qui augmente à mesure que la taille globale augmente.  

 Les principales méthodes de caractérisation de ce type de système biologique restent 

majoritairement des procédés de marquage immunofluorescent permettant des observations  

par microscopie associée à des méthodes biochimiques tels que les PCR. Cependant ces 

méthodes sont invasives, destructives et demandent un important pré-traitement des 

échantillons. Depuis quelques années, de nouveaux instruments de mesures d’étude 

d’échantillons biologiques ont été développés par des physic iens, en complémentarité aux 

méthodes traditionnelles. Notamment en utilisant les interactions des ondes 

électromagnétiques avec les tissus vivants. En effet, en fonction de la fréquence appliquée, 

les phénomènes observables ne sont pas les mêmes : à basse fréquence (jusqu’au MHz) il est 

possible d’étudier les membranes des cellules et les échanges qui se font à sa surface, puis à 

partir des gigahertz, la membrane ne faisant plus écran aux ondes, il est alors possible de 

sonder le milieu intracellulaire. Cette dernière gamme de fréquence est d’autant plus 

prometteuse qu’il a déjà été prouvé que la différentiation de lignées cellulaires de lymphomes  

B est possible à l’échelle de la suspension cellulaire (Grenier et al. 2018), ou encore de faire 

de la différentiation de traitement chimique (A. Tamra et al. 2019; Zedek, Dubuc, et Grenier 

2017) ; laissant entendre la possibilité d’utiliser cette technique en criblage de médicaments. 

Les dispositifs utilisant la spectroscopie diélectrique existent à différentes échelles 

biologiques, mais aucun n’existe pour l’échelle intermédiaire que représente le sphéroïde.  

 Ces travaux se sont donc attelés à combler ce vide dans la bibliographie. En effet, un 

premier dispositif fluidique ouvert a été développé et a permis de réaliser les toutes premières  

caractérisations diélectriques de sphéroïdes sur la gamme de fréquence de 0,5 à 20 GHz. Il a 

alors été développé une méthode d’analyse des paramètres 𝑆 mesurés afin d’en extraire la 

capacitance et conductance de l’objet étudié grâce à un schéma électrique équivalent. Ce 

modèle a été validé par la caractérisation de billes de polystyrènes  (Peytral-Rieu, Grenier, et 

Dubuc 2021). Cependant la caractérisation expérimentale de ce dispositif ouvert a montré des 

limites liées au non control du positionnement de l’objet et à l’évaporation. Une 

caractérisation quantitative a permis d’en prédire les dérives observées. 

 La meilleure des situations étant de ne pas avoir de dérive lors de la mesure, plutôt 

que de la prédire, il a été décidé de développer un nouveau micro-dispositif. Le cahier des 

charges étant de supprimer les problèmes de positionnement de l’objet et d’évaporation : un 

dispositif fluidique fermé possédant un piège hydrodynamique devait être développé. Un état 

de l’art des pièges fluidiques d’objets biologiques se rapprochant du sphéroïde a donc permis 

de déterminer quels types de piège seraient utilisés. De plus, dans l’équipe des pièges 

fluidiques mécaniques avaient été développés et étudiés pour un piégeage de cellule unique : 
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ces travaux ont servi de base à notre réflexion. Une architecture a donc été imaginée 

permettant d’avoir une structure possible à réaliser en microfabrication et qui serait efficace 

malgré la taille importante de sphéroïdes de 300 µm de diamètre. Cette solution a tout 

d’abord été fabriquée grâce à du PDMS, matériau bon marché, permettant de faire la preuve 

de concept du bon fonctionnement d’un piège de ce type. Cependant l’adhérence du PDMS 

sur les plaquettes possédant les structures RF étant compliquée, il a fallu développer une 

filière technologique de fabrication en salle blanche. Chacune des étapes a dû être optimisée 

pour le cas particulier de notre solution. Une fois le dispositif fluidique fermé fabriqué, il a été 

comparé quantitativement avec l’ancienne structure pour en prouver l’amélioration. Enfin, 

une amélioration de structure RF a été réalisée par simulations électromagnétiques et 

analyses expérimentales pour obtenir une structure fluidique optimisée possédant la 

meilleure sensibilité possible. 

 Un tel dispositif optimisé et fabriqué, il fallait montrer ses capacités sur une application 

cancérologique. Deux agents chimiques ont été choisis comme étant toxiques pour la lignée 

cellulaire utilisée et leur toxicité a été déterminée sur les sphéroïdes grâce à un test LUCS. Ce 

dernier a dû être préalablement optimisé pour permettre des mesures sur des échantillons de 

culture cellulaire en trois dimensions. Une fois la concentration de travail déterminée, deux 

types d’études RF ont été réalisées  : une mesure d’état biologique statique, où le traitement 

par l’agent chimique était réalisé préalablement à la mesure RF ; et un suivi en temps réel d’un 

traitement chimique pendant 50 min. La première étude a permis de démontrer que le 

dispositif permet la différentiation significative de deux traitements chimique cytotoxique : la 

chloroquine et la fixation par paraformaldéhyde. La deuxième étude a permis de démontrer, 

d’une part que le système permet un suivi temps réel pendant 50 min, d’autre part il permet 

la différentiation significative de phénomènes biologiques à partir de la 8ème minute de mesure 

alors même que la plupart des études biologiques ne sont capables de mesurer des différences 

significatives qu’après au minimum 30 min d’exposition. Ces résultats sont très prometteurs  

quant aux capacités de ce nouveau dispositif pour du criblage de médicaments . 
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Perspectives 
  

 La première des perspectives de ce travail est la confirmation des résultats du dernier 

chapitre en augmentant le nombre de sphéroïdes testés pour chacune des concentrations  

étudiées de façon d’arriver à un 𝑛 =  5 voire jusqu’à 𝑛 = 10. Ces expériences permettraient 

de confirmer ou d’infirmer les hypothèses d’analyses cinétiques faite actuellement et 

d’essayer d’en tirer une interprétation. Cependant l’interprétation des résultats ne seraient 

que d’autant plus intéressante s’ils étaient multiplexés avec des méthodes plus classiquement 

utilisées en biologie de façon à caractériser plus précisément le phénomène biologique 

observé au travers de ces mesures. 

 Un autre axe de suite à ce travail est évidemment la multiplication des molécules 

testées afin de montrer la possibilité du dispositif à différentier précocement les impacts des 

différents traitements.  

 Une autre constatation amène un nouvel axe de développement : le sphéroïde est un 

objet biologique en trois dimensions alors que notre système d’électrodes RF actuel n’est 

qu’en deux dimensions. Il serait intéressant de développer un nouveau dispositif qui 

permettent d’explorer la troisième dimension, soit avec un dispositif réellement 3D, soit en 

augmentant le nombre d’électrodes de deux à quatre afin de « balayer » la troisième 

dimension. Un tel développement va demander des études théoriques afin d’exploiter les 

paramètres 𝑆 alors mesurés. Puis également d’optimiser et de fabriquer ces électrodes en 

trois dimensions de façon à répartir au mieux les ondes électromagnétiques qui traverseront  

l’objet biologique. Tous les ingrédients seront alors réunis pour envisager des études de 

régionalisation au sein d’un sphéroïde. Un contrat de thèse a débuté sur ces aspects en 

octobre 2022. 

 Dans un futur plus lointain, c’est un dispositif qui pourrait être utilisé dans le cadre de 

la médecine personnalisée du cancer. En effet, des cellules cancéreuses d’un patient 

pourraient être prélevées, cultivées pour en faire des sphéroïdes et des traitements seraient 

alors testés sur ceux-ci : grâce à notre dispositif qui permet un suivi en temps réel et une 

détection précoce de réponse. Il manquerait une intégration et automatisation de toute 

l’instrumentation environnant le micro-dispositif. 

 Enfin, dans un futur encore plus lointain, les avancées de l’intégration/automatisation 

de la technologie développée dans nos travaux de thèse permettraient d’ouvrir la possibilité 

de ne plus être sur l’étude d’un unique sphéroïde mais sur l’étude de multiples sphéroïdes en 

même temps. Le développement d’une plateforme haut débit serait alors envisageable. 
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