UrB

Universitat Autonoma de Barcelona

Integracion de microsensores y
estructuras microfluidicas para la medida
de parametros quimicos en sistemas
biologicos

Isabel Burdallo Bautista

Tesis Doctoral

Programa de doctorado en Ciencia de Materiales
Dirigida por Cecilia Jiménez Jorquera y Antoni Baldi Coll
Tutor: Julian Alonso Chamarro
Departamento de Quimica

Facultad de Ciencias

2014






Memoria presentada para aspirar al Grado de Doctor por Isabel Burdallo Bautista
Isabel Burdallo Bautista

La doctora Cecilia Jiménez Jorquera, Investigadora Cientifica y el Doctor Antonio Baldi
Coll, Cientifico Titular, ambos con destino en el Instituto de Microelectronica de

Barcelona, IMB-CNM del Consejo Superior de Investigaciones Cientificas,
CERTIFICAN QUE:

Los trabajos incluidos en la presente memoria titulada: Integracion de microsensores y
estructuras microfluidicas para la medida de parametros quimicos en sistemas
bioldgicos, han sido realizados bajo su direccion por Isabel Burdallo Bautista,
licenciada en Ciencias Quimicas, en las instalaciones del Instituto de Microelectronica
de Barcelona. Para que conste y tenga los efectos pertinentes en el departamento de
Quimica de la Universidad Auténoma de Barcelona, firman la presente certificacion el

10 de Julio de 2014.

Vist i1 plau

Dra. Cecilia Jiménez Jorquera Dr. Antoni Baldi Coll

Dr. Julidan Alonso Chamarro

LN @e=0t9.. U8

Bellaterra Septiembre 2014






“Solo triunfaremos si no nos olvidamos de aprender”

Rosa Luxemburg

A mi familia






INDICE

INDICE

AGRADECIMIENTOS

LISTA DE ABREVIATURAS

LISTA DE PUBLICACIONES

1 INTRODUCCION

1.1 SENSORES QUIMICOS DE ESTADO SOLIDO

1.2 SENSORES BASADOS EN TRANSISTORES DE EFECTO DE CAMPO
(ISFETs) 24

1.2.1 SENSORES AMPEROMETRICOS
122 ELECTRODOS INTERDIGITADOS
1.2.3 ELECTRODOS DE REFERENCIA

1.3 TECNOLOGIA DE FABRICACION DE ESTRUCTURAS
MICROFLUIDICAS

1.3.1 PROCESOS DE PEGADO

1.3.2 TECNOLOGIA DE INTEGRACION DE SENSORES Y
MICROFLUIDICA.

1.3.3 ENCAPSULADO DE SENSORES QUIMICOS

1.4 LOCs: MONITORIZACION DE PARAMETROS QUIMICOS EN
SISTEMAS BIOLOGICOS

2 OBIJETIVOS

3 DESARROLLO DE SENSORES PARA LA  MONITORIZACION DE
PARAMETROS QUIMICOS EN SISTEMAS BIOLOGICOS

3.1 REACTIVOS E INSTRUMENTACION

32 SENSORES

3.2.1 ISFETs

322 SENSORES AMPEROMETRICOS

323 ELECTRODOS INTERDIGITADOS

3.2.4 ELECTRODOS DE PSEUDO-REFERENCIA
33 METODOLOGIA DE EVALUACION

3.3.1 EVALUACION EN MEDIOS ACUOSOS
332 EVALUACION EN MEDIOS DE CULTIVO
3.4 RESULTADOS

3.4.1 MEDIDAS EN MEDIO ACUOSO

3.4.2 MEDIDAS EN MEDIOS DE CULTIVO

3.5 CONCLUSIONES

15
17
19
24

28
34
36

38
40

43
44

47
51

53
55
59
59
61
66
66
73
73
81
82
82
96
100



4  TECNOLOGIA DE INTEGRACION DE ICs Y MICROFLUIDICA 101

4.1 REACTIVOS E INSTRUMENTACION 102
42 TECNOLOGIA DE INTEGRACION DE SENSORES Y MICROFLUIDICA 104
43 METODOLOGIA DE EVALUACION 108
4.4 RESULTADOS 110
45 CONCLUSIONES 117
5 APLICACIONES DE LA TECNOLOGIA DE INTEGRACION DE SENSORES Y

MICROFLUIDICA 119
5.1 REACTIVOS E INSTRUMENTAL 120
52 DISPOSITIVO INALAMBRICO PARA EL ANALISIS DE pH 121
5.2.1 METODOLOGIA DE EVALUACION 125
522 RESULTADOS 126
53 DISPOSITIVO DE AUTODIAGNOSTICO PARA EL CONTROL DE

LITIASIS RENAL 129
53.1 METODOLOGIA DE EVALUACION 131
532 RESULTADOS 132
5.4 SISTEMA DE MONITORIZACION AUTOMATICA DE CULTIVOS

CELULARES 135
54.1 RESULTADOS 144
6 CONCLUSIONES 149

7  REFERENCIAS 151



AGRADECIMIENTOS

La investigacion realizada en esta Tesis Doctoral y recogida en la presente memoria ha sido posible

gracias a la siguiente financiacion:

Ayuda Predoctoral de Formacion de Personal Investigador de referencia BES-2008-
005512 asociada al proyecto de investigacion TEC2007-68012-C03-01, en el Organismo

Consejo Superior de Investigaciones Cientificas (CSIC).

Ayuda para Estancias Breves en 2010 en el New Yersey Institute of Technology (EEUU),
asociada a la Ayuda Predoctoral de Formacion de Personal Investigador de referencia BES-

2008-00512.

Proyecto: Microsistemas monoliticos tipo RFID para el sensado auténomo de
parametros quimicos y biolégicos (RICH), TEC2010-19467, Ministerio de Ciencia e

Innovacion.

Proyecto: Desarrollo de microsistemas avanzados de analisis mediante integracion de
micro/nano sensores y detectores opticos. (Desarrollo de microsistemas analiticos

integrados) (MICANOPT). TEC2007-68012-C03-01, Ministerio de Ciencia e Innovacion.

Proyecto: Desarrollo de sustratos electroactivos para el crecimiento y la supervivencia
neuronal. (Desarrollo de microsensores electroquimicos para medida de células nerviosas)

NEUROMAT (PIF2006-50F0104). Ministerio de Educacion y Ciencia.

Proyecto: Redes de sensores y microsistemas para el control del impacto de la
produccién agricola y la mineria en los acuiferos (REDSENS), del Programa

Iberoamericano de Ciencia y Tecnologia para el Desarrollo, CYTED 510AC0408.

También querria mostrar mi agradecimiento por la ayuda prestada durante el desarrollo de esta tesis
al Laboratorio de Reparacion Neural del Hospital Nacional de Parapléjicos de Toledo, por la
acogida y apoyo durante el estudio con cultivos neuronales; al Grupo de Investigacion de
Nanobiosensores y Nanobiofisica Molecular del Institut Calata de Nanociéncia i Nanotecnologia
CIN2-, CSIC, por el apoyo técnico durante las medidas de angulo de contacto; al Laboratorio de
Litiasis Renal de la Universidad de las Islas Baleares y al equipo de la empresa Devicare S.L.,
por la colaboracion en el desarrollo del primer prototipo del dispositivo de autodiagnostico de
control de litiasis; al personal del Laboratori d’ambient controlat de la UAB, por el soporte
técnico durante el desarrollo de la tecnologia de integracion; a todo el personal del Instituto de

Microelectronica de Barcelona (IMB-CNM) y en especial al equipo del Grupo de



Transductores Quimicos (GTQ) que han ayudado al desarrollo de esta tesis durante sus diferentes
fases. Mi especial agradecimiento a la Doctora Raquel Pérez Castillejos, Investigadora principal del
Tissue Models Lab (TML) del New Jersey Institute of Technology (NJIT), USA, y a todo su
equipo, por la inestimable acogida cientifica y personal durante los 4 meses que estuve de estancia
alli. La experiencia alli adquirida es la semilla de la tecnologia de integracion de sensores y

microfluidica desarrolla.

Y como no, mi agradecimiento a mis directores de tesis, Cecilia Jiménez y Toni Baldi.

10



ABSTRACT

The objective of this thesis is to solve some of the scientific-technical problems related to the
integration of solid state sensors in lab on a chip systems (LOCs). To achieve this, the development
of a technology that allows the integration of chips fabricated with microelectronics and

microfluidic structures on polymer substrates is presented.

This manuscript is divided into 6 chapters. In Chapter 1 a general introduction to the main elements
involved in the development of this technology is presented. These elements are microelectronic
sensors, microfluidic structures and existing integration technologies. An analysis of the state of the
art of the main applications of LOC systems in the literature has led us to address the application of
the devices fabricated within this thesis to measure chemical parameters for biological applications.

In Chapter 2 the objectives and motivations followed in this thesis are defined.

The production and characterization of a number of microsensors for use in cell culture and
measurement of biological fluids is presented in Chapter 3. These microsensors are ion selective
field effect transistors (ISFET), amperometric sensors and impedimetric interdigitated electrodes
(IDE) and are applied to monitor pH, potassium ion, dissolved oxygen, glucose and conductivity of

the extracellular medium, respectively.

In Chapter 4 the development of a technology that allows the integration of these sensors into
commercial platforms, such as PCB (printed circuit board) with simple microfluidic structures
made of PDMS is exposed. In Chapter 5, the flexibility of the technology developed is presented by
the manufacture of three devices of LOC systems, for use in the measurement of the extracellular

pH in cell cultures and controlling the pH of the urine in gallstone disease.

Future work involves optimizing integration technology developed and further progress towards
making LOC systems viable for application in areas of industrial interest is summarized in Chapter
6.
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RESUMEN

El objetivo de esta tesis es resolver algunos aspectos cientificos-técnicos de los LOC relacionados
con la integracion de sensores de estado solido. Para conseguirlo se presenta el desarrollo de una
tecnologia que permite la integracion de chips fabricados con tecnologia microelectronica y

estructuras microfluidicas en sustratos poliméricos.

Este manuscrito se divide en 6 capitulos. En el Capitulo 1 se realiza una introduccion general de los
principales elementos involucrados en el desarrollo de esta tecnologia de integracion, que son los
sensores fabricados con tecnologia microelectronica, las estructuras microfluidicas, y las
tecnologias de integracion existentes. Un analisis del estado del arte de las principales aplicaciones
de los sistemas LOC en la literatura, nos ha llevado a dirigir la aplicacion de los dispositivos
fabricados hacia la medida de parametros quimicos para aplicaciones biologicas. En el Capitulo 2

se definen los objetivos y motivaciones que han llevado al trabajo de investigacion de esta tesis.

En el Capitulo 3 se presenta la fabricacion y caracterizacion de una serie de microsensores para su
aplicacion en cultivos celulares y en la medida de fluidos biologicos. Estos sensores son
transistores de efecto de campo sensibles a iones (ISFET), sensores amperométricos y sensores
impedimétricos o electrodos interdigitados (IDE), para la medida de pH, ion potasio, oxigeno
disuelto, glucosa y conductividad del medio, respectivamente. En el Capitulo 4 se expone el
desarrollo de una tecnologia que permite la integracion de estos sensores en plataformas
comerciales tipo PCB (printed circuit board) con sencillas estructuras microfluidicas fabricadas en
PDMS. En el Capitulo 5 se demuestra la flexibilidad de la tecnologia desarrollada mediante la
fabricacion de tres dispositivos de sistemas LOC, para su aplicacion en la medida del pH
extracelular de cultivos celulares y en el control del pH de la orina en la enfermedad de litiasis. En
el Capitulo 6 se resume el trabajo futuro a realizar para optimizar la tecnologia de integracion
desarrollada y seguir avanzando hacia la fabricacion de sistemas LOC viables para su aplicacion en

sectores de interés industrial.

13



14



LISTA DE ABREVIATURAS

APTMS 3-aminopropyl trimethoxysilane

BSA Albtumina de serum bovino

CA Cronoamperometria

CE Contra electrodo

CMOS Complementary metal oxide semiconductor

CPG Cronopotenciometria galvanostatica

Cv Voltamperometria ciclica

DABA Ebecryl 600

DMSO Dimetil sulfoxido

DTSP Ditiobis-N-succinimidil propionato

EI Espectroscopia de impedancias

FIM Fixed Interferent method

FTIR-ATR Espectroscopia de infrarrojos por transformada de Fourier en reflectancia total
atenuada

GOD Glucosa oxidasa

GTQ Grupo de Tansductores Quimicos

IC Circuito integrado

IDE Electrodo interdigitado

IMB-CNM Instituto de microelectronica de Barcelona-Centro Nacinal de Microelectronica
ISE Ion selective electrode

ISFET Ion selective field effect transistor

IUPAC Union Internacional de Quimica Pura y Aplicada
LSV Linear sweep voltammetry

LOC Lab on a chip

MTP Micro titre plate

NHE Normal hydrogen electrode

NMOS Negative channel metal-oxide semiconductor
OCA Angulo de contacto

PBS Disolucioén tampon comercial de Ph

PCB Printed circuit board

PDMS Polidimetil siloxano

PFOTS 1H, 1H, 1H, 2H, 2H- Perflurooctyltriethoxysilane
PMMA Polimetil metacrilato

p-RE Electrodo de pseudo-referencia

PSA Pressure sensitive adhesive

PVC Policloruro de vinilo

RE Electrodo de referencia

REFET Reference field effect transistor

RFID Radio frecuency identification

SAM Self assembled monolayer

SU-8 Resina epoxi

(w)-TAS (micro)Total analysis systems

TPM 3-(Trimetoxisilil) propil metacrilato

uv Ultravioleta

WE Electrodo de trabajo

15



16



LISTA DE PUBLICACIONES

Parte de los resultados de esta Tesis Doctoral se encuentran recogidos en las siguientes

publicaciones y patente solicitada:

“Secondary Ag/AgCl Pseudo-Reference Electrode on Silicon Substrate”, Fernando L. Almeida,
Marcelo Bariatto Andrades Fontes, Cecilia Jimenez, and Isabel Burdallo, ECS Transactions. 14 (1),

73 (2008)

“Microelectrodes for the measurement of cellular metabolism”, Burdallo 1, Jiménez-Jorquera C.

Procedia Chemistry. 2009;1(1):289-92.

Integration of microelectronic chips in microfluidic systems on printed circuit board” Burdallo, 1,
Jimenez-Jorquera, C, Fernandez-Sanchez, C, Baldi, A. J] Micromech Microeng, 2012. 22: p.
105022 (7pp).

“A new device for simple and accurate urinary pH testing by the Stone former patient”. Grases, F.,
Rodriguez, A, Berga, F, Costa-Bauza, A, Prieto, R, Burdallo, I, Cadarso, A, Jimenez-Jorquera, C,
Baldi, A, Garganta, R. SpringerPlus, 2014. 3(1): p. 209

P201430180 “Sensor de iones basado en medida diferencial y método de fabricacion”, Baldi Coll,

A.; Dominguez-Horna, C.; Jimenez-Jorquera, C.; Fernandez-Sanchez, C.; Llobera, A.; Merlos, A.;

Cadarso, A.; Burdallo, I.; Vera-Gras, F., CSIC, 2014.

17



18



1 INTRODUCCION

Desde que Andreas Manz publicase en 1990 su articulo “Microchemical Total Analysis systems”

(p-TAS) [1] ha habido una gran evolucion de l os sistemas Lab-on-a-chip (LOC) ( Figura 1-1).

Inicialmente concebidos para m ejorar e I rendimiento de 1 os sistemas an aliticos, integrando y

escalando las funciones y procesos de un laboratorio en el reducido espacio de un chip, se han ido

transformando en au ténticos 1 aboratorios m iniaturizados que integran una g ran ca ntidad d e

componentes y con aplicaciones en una gran diversidad de ca mpos [2, 3]. Un hito clave para la

proliferacion de es te tipo de si stemas tuvo lugar afinales de ladé cadadelos 90, conla

introduccion de 1 pr ototipaje rapido ( rapid pro totyping) de complejos d isefios m icrofluidicos

basados en el moldeo del polimero polidimetil siloxano (PDMS) [4, 5] (Figura 1-2). Este hecho

permitio la apertura del campo de los sistemas pu-TAS a cientificos no expertos en el campo de la

microfluidica, creando su s propios sistemas en respuesta a 1os requerimientos especificos de su

ambito de experimentacion.

a)

FLUJO DE MATERIA FLUJO DE INFORMACION

TOMA DE
MUESTRA
I
M CONTROI
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*
PRETATAMIENT(
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:
TRANSFORTE - EVALUACION
1 DE LA SENAL
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+
TRANSPORTE

b] SENSOR IDEAL

ELECTRONICA
DE MEDIDA

e
mim

TAS
T de mmslj
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TRATAMIENTO
DE LA MUESTRA |

e ——
ELECTRONICA

DE MEDIDA
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DE MEDIDA

I
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Control hidrinlico
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[hesechos

Figura 1-1. a) Diagrama del flujo de materia e informacion en un analisis quimico cuantitativo. b) Diagrama esquematico

de un sensor quimico ideal, un sistema de analisis quimico total (TAS) y un “sistema miniaturizado de analisis quimico

total” (u-TAS), segun[1].
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Figura 1-2. Véalvulas fabricadas integramente en PDMS [6].

Una de las tendencias actuales de los sistemas LOC pasa por los denominados sistemas
microfluidicos basados en gotas (droplet microfluidics o emulsion microfluidics) [7, 8]. En base a
la utilizacion de dos fases fluidicas inmiscibles que fluyen por dos canales separados que cuando se
unen forman gotas, se crean y manipulan gotas de emulsiones a una gran velocidad, que actian
como pequefios tubos de ensayo donde tienen lugar reacciones quimicas o actividad biologica de
una manera controlada (Figura 1-3 a). La aparicion en 2007 de sistemas analiticos microfluidicos
basados en papel (paper based microfluidics) [9, 10] ha abierto también un nuevo paradigma en los
sistemas LOC. Su éxito se basa en la eliminacion de sistemas de impulsion adicionales, ya que el
fluido se mueve a través de las microfibras del papel mediante fuerzas capilares (Figura 1-3 b).
Mediante impresion de tintas de diferentes materiales se forman facilmente los canales que
delimitan los fluidos asi como los propios elementos sensores. Enlazando con esta ultima técnica
cabe resaltar la impresion 3D de sistemas microfluidicos, que fabrica estructuras de diversos

materiales mediante su deposicion, capa a capa [11, 12] (Figura 1-3 ¢).
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a)

= 0.2 min t=21 min t=dmin D DE’SIE“ Robust and
1 Reconfigurable

low-Cost
3D Printing

Figura 1-3. Imégenes d e sistemas LOC a) Sistema microfluidico en base al a formacién de gotas [13]. b) S istema

microfluidico basado en papel [14]. ¢) Sistema microfluidico fabricado mediante impresion 3D [11].

Esta continua y exponencial evolucion del campo de los LOC a nivel académico, con cercade
10.000 publicaciones cientificas en los tltimos 10 afios relacionadas con la microfluidica, contrasta
con el reducido nimero de productos basados en esta tecnologia que llegan a ser comercializados
con éxito [15]. Los expertos coinciden en que para que los sistemas LOC den el salto de su estado
actual de prototipos académicos al mercado, se ha de desarrollar una tecnologia de integracion de
los subsistemas que lo componen que permita su produccion en masa [16-20]. En la Figura 1-4 se
muestra la division del proceso de fabricacion de sistemas LOC en cuatro fases. En la fase 1 se
enmarcan las actividades de diseflo; en la fase 2 las correspondientes al desarrollo y fabricacion; la
fase 3 engloba los procesos posteriores de integracion y ensamblaje y en la fase 4 se enmarcan las
actividades relativas al control de calidad (QC) [21]. Los costes de fabricacion varian en funcidon
del volumen de sistemas fabricados. Mientras que para fabricar pocos prototipos, entre 10 y 100, el
80 % de los costes se concentran en la fase 1 y 2, para volimenes grandes el 80 % de los costes se
concentra en la fase3. Por tanto, la optimizacion del disefioy la tecnologia de fabricacion e
integracion de los sistemas LOC es necesaria para que estos sistemas lleguen a mercado de forma
masiva. Esta tecnologia ha de ser automatizable y econémicamente viable, andloga a la tecnologia
microelectronica desarrollada desde la década de los afios 50, y que ha posibilitado el éxito en la
comercializaciéon del os circuitos integrados (/Cs). La es trategiaa seguir es des arrollar un a

tecnologia que permita: 1) utilizar sustratos ec onémicos. La tecnologia m icroelectronica t iene
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mucho que aportar a los sistemas LOC dado que permite la obtencion de complejos microsistemas
analiticos en un espacio reducido, pero es necesario desarrollar una tecnologia que permita integrar
los chips de silicio en los sustratos de las estructuras microfluidicas [16, 22]; 2) minimizar los
pasos de ensamblaje para reducir el coste de la fase de post-procesos [19] y 3) introducir todos los
componentes necesarios en una misma plataforma con un disefio robusto y lo mas universal posible
[23]. El disefio de los sistemas ha de ser lo mas sencillo posible, tanto para el usuario final,
potencialmente inexperto en el uso de la tecnologia del dispositivo, como para simplificar los
procesos de integracion [23, 24]. La introduccion de las técnicas de prototipaje rapido a nivel de
laboratorio en el campo de la microfluidica, como el replicado en PDMS, ha permitido fabricar
complejos sistemas a la carta que no siempre han sido las aproximaciones mas funcionales y

sencillas.

o
Glass-based M
devices

L)

Sand-
blasting

e
S

Back-End Processes
structuring
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4 \ Bonding

Injection Surface f}{nc ti'onalisaﬁon
Molding HYd’OPhI'I'SaBon
Metallisation
Master Hot
Embossing

etc.

S

—
l

Polymer-based '
devices
—
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Figura 1-4. Proceso de fabricacion de sistemas LOC, seglin [21], mostrando las cuatro fases de la cadena. Fase 1: disefio;

Fase 2: fabricacion; Fase 3: procesos posteriores de integracion y ensamblaje; Fase 4: Control de calidad (QC).

Es objeto de esta tesis resolver algunos aspectos cientifico-técnicos de los LOC relativos a la
integracion de sensores de estado sélido. Es por ello que en este trabajo se presenta el desarrollo de
una tecnologia que permite la integracion de chips fabricados con tecnologia microelectronica y
estructuras microfluidicas en sustratos poliméricos. En este Capitulo se expone un compendio de
los principales elementos involucrados en el desarrollo de esta tecnologia de integracion: sensores
fabricados con tecnologia microelectronica y estructuras microfluidicas, asi como las tecnologias
de fabricacion e integracion existentes. Un andlisis del estado del arte de las principales
aplicaciones de los sistemas LOC en la literatura, nos ha llevado a dirigir la aplicacion de los

dispositivos fabricados en el marco de esta tesis hacia la medida de parametros bioldgicos. En el
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Capitulo 2 se indican los objetivos y motivacion que han llevado al trabajo de investigacion de esta
tesis. Asi, en el Capitulo 3 se presenta la fabricacion y caracterizacion de una serie de
microsensores para su aplicacion en cultivos celulares y en la medida de fluidos biologicos. Estos
sensores son transistores de efecto de campo sensibles a iones (ISFET), sensores amperométricos y
sensores impedimétricos o electrodos interdigitados (IDE), para la medida de pH, ion potasio,
oxigeno disuelto, glucosa y conductividad del medio, respectivamente. En el Capitulo 4 se expone
el desarrollo de una tecnologia que permite la integracion de estos sensores en plataformas
comerciales tipo PCB (printed circuit board), con sencillas estructuras microfluidicas fabricadas en
PDMS. En el Capitulo 5 se demuestra la flexibilidad de la tecnologia desarrollada mediante la
fabricacion de tres dispositivos de sistemas LOC, para su aplicacion en la medida del pH
extracelular de cultivos celulares y en el control del pH de la orina en la enfermedad de litiasis. En
el Capitulo 6 se resume el trabajo futuro a realizar para optimizar la tecnologia de integracion
desarrollada y seguir avanzando hacia la fabricacion de sistemas LOC viables para su aplicacion en

sectores de interés industrial.
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1.1 SENSORES QUIMICOS DE ESTADO SOLIDO

Un sensor quimico es un dispositivo que responde de una manera selectiva y reversible a los
cambios de actividad de una especie quimica determinada, generando una sefal eléctrica
susceptible de ser amplificada y procesada, proporcional a la concentracion o actividad de dicha
especie. Consta esencialmente de tres componentes: un elemento receptor de especies quimicas, un
transductor y un circuito para el tratamiento de la sefial [25]. La principal ventaja de los sensores
quimicos con respecto a otras técnicas analiticas consiste en que pueden utilizarse en medidas

directas sin la necesidad de hacer tratamientos previos de la muestra.

En este trabajo se explicard someramente el funcionamiento de los ISFETs (lon Selective Field
Effect Transistors), de los sensores amperométricos e impedimétricos, principales sensores

electroquimicos utilizados en las aplicaciones bioldgicas, objeto de esta tesis.

1.1.1 SENSORES BASADOS EN TRANSISTORES DE EFECTO DE CAMPO
(ISFETs)

El ISFET es un dispositivo sensible a la concentracion de iones, basicamente protones, en solucion
que consiste en dos electrodos (fuente y drenador), una puerta formada por un dieléctrico sensible a
protones y un electrodo de referencia que cierra el circuito. Su funcionamiento se basa en la
formacion de un campo eléctrico entre fuente y drenador al aplicar un potencial perpendicular en

los electrodos de puerta. A este efecto se le denomina efecto de campo [26].

En la Figura 1-5 se muestra el esquema de la estructura de un ISFET asi como el circuito

potenciométrico necesario para llevar a cabo la medida.
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Figura 1-5. Estructura de un ISFET y del circuito potenciométrico.

La conductividad del canal de electrones entre la fuente y el drenador es modulada mediante la
diferencia de potencial entre la puerta y la fuente (Vgs). En este caso se genera una corriente de
drenador, Ip, que describe el efecto de campo y que viene descrita por la Ecuacion 1-1

w 1
I, = uCox f[(VGS =V )xXVpsl—= VDS2

Ecuacién 1-1

para Vgs — Vi, > Vps, 1L es la movilidad de los electrones en el canal, Cox es la capacidad del 6xido
por unidad de area, W/L es la relacion amplitud/longitud del canal, Vg es el potencial de drenador-
fuente y Vy, es el voltaje umbral (tensién minima necesaria para generar el canal de electrones entre
la fuente y el drenador del dispositivo).

El potencial de puerta, Vgg, esta relacionado con el potencial que se crea en la interfaz
dieléctrico/solucion cuando el ISFET esta sumergido en una solucion. Este potencial superficial,
Yy, es el que relaciona la respuesta del sensor con la variacion de pH, seglin la Ecuacion 1-2.

Y, = 2.303ﬁi(pszc — pH)
qg p+1

Ecuaciéon 1-2

donde k es la constante de Boltzmann, T es la temperatura, q la carga del electron, pH,,. es el pH
en el punto donde la densidad de carga neta debida a los centros activos de la superficie es cero y 8
es una constante que depende de la capacidad de reaccion de los centros activos de la puerta y que

por tanto depende del tipo de material del dieléctrico de puerta (SiO,, SizN4, Al,O;, etc.).
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De esta expresion se observa que la respuesta de un ISFET es similar a la de un sensor

potenciométrico (ISE, Ion Selective Electrode), de pendiente Nernstiana.

ISFETs SELECTIVOS A IONES

Para el desarrollo de ISFETs selectivos a iones o moléculas se requiere la modificacion de la puerta
con materiales organicos o inorganicos. En un principio se utilizaron las membranas de policloruro
de vinilo (PVC) que ya se usaban en los ISEs, pero la pobre adherencia de éstas a la puerta del
ISFET hizo plantearse la investigacion de otro tipo de material como matriz polimérica. Los
polimeros fotocurables fueron los materiales alternativos mas aceptados. Por este motivo,
actualmente la matriz polimérica que se utiliza en la fabricacion de este tipo de membranas en el
Grupo de Transductores Quimicos (GTQ) del IMB-CNM (CSIC) es una mezcla que tiene como
componente principal un polimero fotocurable de la familia de los diacrilatos uretanos. Aparte de
resolver el inconveniente de la pobre adhesion de las membranas de PVC presentan una ventaja
suplementaria ya que permiten emplear tecnologia compatible con la tecnologia fotolitografica

asociada a la fabricacion de los ISFETs.

Los componentes principales de estas membranas son: un polimero, un plastificante, un ionoforo y
aditivos como las sales lipofilicas. La funcion del polimero es la de proporcionar las propiedades
mecanicas necesarias a la membrana; el plastificante modula la permeabilidad de la fase organica y
ajusta la movilidad de los centros de coordinacion de la membrana segun su viscosidad; el ionoforo
es el elemento fundamental de la membrana ya que es el que determina la selectividad al ion
analizado; las sales lipofilicas disminuyen la resistividad de las membranas y afectan a la
sensibilidad y el fotoiniciador inicia la polimerizacion de la membrana cuando esta es irradiada con
luz ultravioleta [27]. Las membranas selectivas a iones forman una interfaz no polarizada con la
solucion. El modo de trabajo utilizado con estos sensores consiste en medir el potencial que se
genera a través de la interfaz entre la membrana y el electrolito debido al equilibrio que se
establece entre la especie a detectar en la superficie de la membrana. Este potencial varia segln la

ecuacion de Nernst (Ecuacion 1-3), en analogia a los ISEs:

E=E"+—Ina,

z.F

1
Ecuacion 1-3

donde E es el potencial de membrana medido, E%el potencial estandar, R la constante universal de
los gases (8.314 J/K mol), T la temperatura (K), z; la carga del ion, F la constante de Faraday

(96500 C/mol de electrones) y a; la actividad del ion en solucion.
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La respuesta de una membrana no es especifica sino selectiva, por lo que es necesario definir un
término adicional, denominado coeficiente de selectividad potenciométrico (K;* ), caracteristico
para cada ion interferente y que se define como el factor que permite cuantificar la contribucion de
un ion interferente a la respuesta del ion principal y evaluar como puede afectar a su sensibilidad

[28].

REFETS

La miniaturizacion de un electrodo de referencia para ser utilizado en la medida con ISFETs ha
sido uno de los grandes retos de todos los grupos de investigacion que fabrican estos sensores. Una
alternativa es utilizar un REFET (Reference FET) junto con un ISFET y hacer la medida
diferencial de ambos, como se muestra en la Figura 1-6. La medida diferencial consiste en medir
los cambios de tension umbral de ambos dispositivos utilizando como terminal de puerta un
electrodo metalico inmerso en la solucion y obtener asi la respuesta como resta de los dos valores
obtenidos [29]. El REFET esta constituido por un ISFET insensible al analito a medir. La estrategia
mas ampliamente utilizada para fabricar REFETs consiste en modificar la puerta de un ISFET,
mediante la deposicion de una membrana insensible a los iones a determinar (pH, K, NO5"...) o
una funcionalizacién que bloquee los grupos de intercambio idnico de la superficie del dieléctrico.
Asi, para aplicaciones de medida de pH, se reporta en la literatura el uso de membranas de
poliuretano [30]; parileno [31]; PVC [32, 33]; monocapas de silano (SAM, self assembled
monolayer) [34], poliacrilato [35], entre otras. Sin embargo, estas membranas no son del todo
insensibles al pH y en algunos casos degradan la respuesta del ISFET debido a una elevada
resistencia y un tiempo de respuesta mas largo. Una estrategia que propuso Janata en 1978 [29]
consiste en la formacion de un microdepdsito con un gel o solucion sobre la puerta del ISFET y el
cierre de esté depdsito mediante una tapa de epoxi. Un capilar de vidrio permite el contacto entre la
solucion interna y externa. Posteriormente se describieron sistemas ISFET/REFET basados en la
integracion con un sistema de flujo que permite la renovacion del liquido de referencia sobre la
puerta del REFET [36]. A pesar de la existencia de estas estrategias, en la actualidad los ISFETs
que se venden llevan como electrodo de referencia un electrodo de Ag/AgCl miniaturizado, lo cual

indica que no se ha conseguido desarrollar un REFET funcional o economicamente viable.

En este trabajo uno de los mayores éxitos conseguidos es llevar a la practica un REFET funcional,
utilizando sencillas estructuras microfluidicas sobre chips de silicio. Este trabajo ha dado lugar a

una patente y a un producto en fase de comercializacion [37, 38].

27



o [ AMPLIFICADOR |
SFET [——b» ) - = ®
BFET ISFET V=T pHL V)
by et AMPLIFICADOR [ V=T{pH)
_— DIFERENCIAL
REFET AMPLIFICADOR |t Y et}
o REFET

Figura 1-6. Representacion esquematica del par ISFET/REFET diferencial con un electrodo metalico [39].

1.1.2  SENSORES AMPEROMETRICOS

Los sensores amperométricos suelen ser electrodos de materiales conductores relativamente inertes,
como el oro, metal utilizado en esta tesis. El electrodo, en contacto con una solucién de electrolito
electroactivo, mide la intensidad de corriente que fluye en una celda electroquimica, manteniéndose
el potencial del electrodo de trabajo fijo mediante una fuente externa. Esto se logra monitorizando
la transferencia de electrones d urante el proceso de oxidacion-reduccion del analito tal como se

muestra, en forma general, en la Reaccion 1-1

O+ne <R
Reaccion 1-1

donde Oy R son las formas oxidadas y reducidas del par redox y n es el nimero de electrones
involucrados en 1ar eaccion. Para sistemas co ntrolados p or las leyes de 1a termodinamica e |
potencial de 1 el ectrodo puede se rusa do par a establecer la concentracion de las e species
electroactivas en la superficie del electrodo, de acuerdo con la ecuacion de Nernst. Estas reacciones
estan gobernadas por la ley de Faraday, de la que se deriva la Ecuacion 1-4, por lo que la corriente
resultante de dichos procesos se denomina de tipo faradaico y es la que interesa desde el punto
analitico. La intensidad de corriente medida corresponde a | a transduccion de la velocidad de la
reaccion electroquimica en la interface del electrodo.

i=ij=nFAv;t=%

Ecuaciéon 1-4

siendo i la intensidad de corriente (Amperios, A), j la densidad de corriente eléctrica (A/cm?), A el
area del electrodo de trabajo (cm?), t el tiempo de reaccion (s)y Q la carga eléctrica (A's), F la

constante de Faraday (C) y v es la velocidad de reaccion electroquimica.
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La v oltamperometria (o b arrido de potencial) es probablemente l a técnica electroquimica m as
utilizada en quimica analitica para determinaciones cuantitativas y cualitativas y en quimica fisica
para la obtencion de informacion termodinamica y cinética de sistemas electroquimicos [40]. Esta
técnica consiste en aplicar un pot encial distinto del potencial en circuito abierto en la interfaz
electrodo/solucion en presencia de una especie electroactiva. Cuando se aplica un potencial en un
rango determinado y en ambas direcciones (oxidacion y reduccion) a un sistema donde se tiene un
par electroactivo, se obtiene un voltamperograma ciclico como el que se muestra en la Figura 1-7.

A esta técnica se le denomina votamperometria ciclica (CV).

Intensidad de cormente (A

T
b i 83 81 L

Potencial aplicado (V)

Figura 1-7. Voltamperograma ciclico obtenido en respuesta a un potencial aplicado a un sistema redox

El pico de corriente del voltamperograma de 1 a Figura 1-7 sigue la ecuacidén de R andles-Sevcik

(Ecuacion 1-5):

anD)”2
RT

i, =, (A)nFAC(

Ecuacién 1-5

donde i, es la intensidad del pico (A); n el nimero de electrones que aparecen en la semirreaccion
para el par redox; F la constante de Faraday; A el 4rea del electrodo (cm?®); C la concentracion de
analito (mol/cm’); v 1a velocidad de barrido de potencial (V/s); D el coeficiente de difusion del
analito (cm’/s); R la constante universal de los gases; T la temperatura (K); ¢, la funcion dela
corriente que d epende de la v elocidad de transferencia de c arga he terogénea y A un niim ero
adimensional de valor comprendido entre 0.446 > ¢, (A) > 0.351. Sustituyendo los valores de las
constantes, 1a Ecuacidon 1-5 queda como la Ecuacion 1-6, donde se muestra que 1a corriente es

directamente proporcional a la concentracion de las especies electroactivas y aumenta con | a raiz

cuadrada de la velocidad de barrido:
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i, = (2.687x10°)nAC-/nvD

Ecuacion 1-6

La relacion de la corriente del pico directa/inversa (I, .4/l 0x) para procesos reversibles suele ser
proxima a la unidad, sin embargo, reacciones quimicas acopladas a la reaccion redox estudiada
pueden alterar significativamente esta relacion [41]. El nimero de electrones transferido en una
reaccion electroquimica reversible puede ser determinado en funcion de la separacion de los picos
de oxidacion y reduccion (AE,):

:2.218E

nk

AE =E —FE

p P,0X p.red

Ecuacion 1-7
donde E, .x y E, ;.d son en potencial del pico de oxidacion y reduccion, respectivamente.

La voltamperometria de barrido linear (LSV, Linear Sweep Voltammetry) es definida por los
mismos parametros que la voltamperometria ciclica. La diferencia es que el potencial es barrido
solo en una direccion mientras que el método ciclico incluye también el barrido inverso. En la
cronoamperometria, la corriente que fluye por el electrodo, es monitorizada en funcion del tiempo,

manteniendo el potencial aplicado hasta el final del experimento.

Normalmente, para la medida amperométrica, se utiliza una celda electroquimica, consistente en
aplicar un potencial variable entre el electrodo de trabajo (WE) y el electrodo de referencia (RE)
que hace que circule una corriente entre estos dos electrodos que es proporcional a la concentracion
de especies electroactivas en la disolucion. El contra electrodo (CE) permite cerrar el circuito y es

por donde pasa la corriente.

En este trabajo se han utilizado sensores amperométricos de oro para la medida de oxigeno
disuelto. Para la medida de glucosa se modificé la superficie de estos electrodos con una membrana
enzimatica de glucosa oxidasa. Con tal de adecuar el rango lineal de la respuesta del biosensor se

deposit6 una membrana de difusion sobre el electrodo basada en un polisiloxano.
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SENSORES ENZIMATICOS

Las enzimas son catalizadores bioldgicos altamente selectivos que aumentan la velocidad de
algunas reacciones bioquimicas. En estas reacciones, la molécula transformada se denomina
sustrato, y usualmente implica el empleo de otro reactivo llamado cofactor para poder generar los
correspondientes productos. La alta selectividad de las reacciones cataliticas, asi como su gran
eficiencia de reaccion, las hacen susceptibles de ser utilizadas en biosensores, monitorizando por

medios fisicoquimicos alguna de las especies que intervienen en la reaccion [42].

El tratamiento matematico de la cinética enzimatica es muy complejo, pudiendo ser simplificado,
para casos donde hay un solo sustrato, a través de la siguiente reaccion esquematica (Ecuacion

1-8):

kq,ko k3
EF+S «——FES >P+F
Ecuacién 1-8.

donde E, S y P representan la enzima, el sustrato y el producto, respectivamente, y ES es el
intermedio enzima-sustrato, k; es la constante de formacion del complejo intermedio ES, k, es la

constante de disociacion de dicho complejo y k; es la constante de formacion del producto P.

Para una concentracion determinada de enzima, la velocidad de la reaccién catalizada
enzimaticamente viene dada por la ecuacion de Michaelis-Menten ( Ecuacion 1-9):
Vm [S] _ k2 k3 . Vm

= Ky = —— Koy = m
U K+ S] T Ty e TE]

Ecuacion 1-9

donde V,, es la maxima velocidad de reaccion y K, es la constante de Michaelis-Menten, que
corresponde a la concentracion de sustrato para la cual la velocidad es igual a la mitad de la
velocidad maxima, y que indica, en caso de que k, >> ks, la afinidad de la enzima por el sustrato.
El valor de K, es independiente de la concentracién de enzima presente en el sistema, pero
dependiente del sustrato a reaccionar y de las condiciones microambientales como el pH y la fuerza
ionica. La constante catalitica (K.,) determina la rapidez con que la enzima puede ser reciclada

para otra ronda de reaccion.

La Figura 1-8 a muestra la representacion grafica de la cinética de una reacciéon enzimatica en
funcién de la concentracion de sustrato, segin la ecuacién de Michaelis-Menten. Desde un punto
de vista analitico, a medida que el valor de K, aumenta, el intervalo de linealidad del sistema

aumenta pero a costa de una disminucion en la sensibilidad del método de deteccion. En la figura
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Figura 1-8 b se muestra la representacion grafica de la Ecuacion 1-10, denominada diagrama de
Lineweaver-Burk. E sta representacion de la inversa dela v elocidad frente ala inversade la
concentracion de sustrato es una herramienta muy util para calcular los pardmetros cinéticos de la
reaccion enzimatica [43]. Del punto de corte con el eje de ordenadas se determina la inversa de V

y del de las abscisas el valor de K.

_Km A5+ _ Km 1
v Vi [S] VinlS] Vi
Ecuacion 1-10
a) b)
v H
LY
x‘ﬂl -
V2 & ‘h'.,.-'k =
" L ! 1."-m
K. N 1/[S]

Figura 1-8.a) Representacion dela cinética d e re accion e nzimatica se gin la ecuacion de M ichaelis-Menten. b )

Representacion de Lineweaver-Burk para el célculo de los pardmetros cinéticos de una reaccion enzimatica.

Hay varias estrategias pa ra inmovilizar la enz ima y ot ros componentes enl a superficie del
electrodo. 1- La adsorcion fisica, a t ravés de fuerzas de Van der Waals y puentes de hidrdgeno,
bien por simple inmersion del electrodo en una solucion con la enzima o bien favorecida mediante
electroadsorcion, fendmeno basado en la migracion electroforética de m oléculas cargadas bajo la
accion de un campo eléctrico [44]. Esta técnica es sencilla de realizacion pero poco reproducible.
2- El atrapamiento en membranas poliméricas inmovilizadas sobre el electrodo. Esta técnica esta
muy extendida, con especial mencion a las membranas electropolimerizables y fotocurables [45,
46]. Sin embargo, la mezcla pre-polimérica no siempre es un ambiente adecuado para la enzima y
la necesidad de acceso eléctrico directo al electrodo durante la inmovilizacidn limita su aplicacion.
3- La unién a través de enlaces covalentes mediante moléculas puente bifuncionales, capaces de
unirse por un ex tremo a la superficie del electrodo y por otro a la enzima. Cuando se trabaja con
electrodos metalicos, los compuestos tiolados son una buena opcion, ya que dan lugar a monocapas
de moléculas altamente ordenadas sobre la superficie del electrodo [47]. La formacion de SAMs es
sencilla y r apida, sum ergiendo I os e lectrodos en una sol uciéon n-alcanotiolada. La pos terior
inmersion de 1 e lectrodo modificado en una disolucion con laenz ima disuelta permite la

incorporacion de m oléculas de enz ima mediante enl aces peptidicos. Independientemente dela
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estrategia de inmovilizacion utilizada, e s habitual r eforzar el anclaje de la enzima al el ectrodo

mediante un entrecruzamiento posterior con glutaraldehido.

Uno de los aspectos mas criticos de un sensor enzimatico consiste en la limitacion que la cinética
de la reaccidon enzimatica tiene sobre el rango de deteccion. Una estrategia para expandir el rango
de sustrato a determinar, consiste en restringir el acceso del substrato a la enzima a través de una
membrana de difusion. De esta manera, la respuesta del biosensor es controlada por el fendémeno de
difusion del sustrato y no por la cinética de la reaccion enzimatica. [48]. Enla Figura 1-9 a se
muestra la respuesta del biosensor al pasar de condiciones de control cinematico a condiciones de
control p or d ifusion, conunr ango | ineal a largado, con una c onstante ap arente de Michaelis
ampliada (K*"), y una sensibilidad disminuida. En la literatura se pueden encontrar membranas de
difusion de baja porosidad [49], pe ro d e nuev o, ali gual que ocurria enl os procesos de
inmovilizacion de la enzima, la deposicion de estas membranas habitualmente incluye la inmersion

del electrodo en mezclas poliméricas con solventes, que pueden desnaturalizar la enzima [50].

—
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Figura 1-9. a) Efecto de la difusion del sustrato en la sensibilidad y rango lineal del biosensor. b) Efecto del espesor de la

membrana en la concentracion de sustrato que llega a la superficie del electrodo.

Siguiendo la segunda ley de Fick para el flujo por difusion en la membrana, e igualando éste con el
consumo de glucosa por reaccion enzimatica, se determina el efecto del espesor de la membrana de
difusion en la concentracion de sustrato que hay en la superficie del electrodo (Ecuacion 1-11)
(Figura 1-9 b):

Keat[E]

D
—(Cp—Cp) = =22
8(” ) Co + K

Ecuacion 1-11
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siendo D el coeficiente de difusion del sustrato a través de la membrana, & el espesor de la
membrana de difusion, C, y Cy la concentracion de sustrato en la disolucion de medida y en la
superficie del electrodo, respectivamente, y [E] la concentracion superficial de enzima. Para tener
control por difusion se debe cumplir que Cy << C,, de manera que el flujo de moléculas de sustrato,

F, solo dependa linealmente de su concentracion en la solucion (Ecuacion 1-12):

F

IR

S| T

Cyp

Ecuacion 1-12

La corriente en el electrodo, a su vez, sera proporcional al flujo de sustrato que debe ser igual al

ritmo de generacion de productos electroactivos.

1.1.3 ELECTRODOS INTERDIGITADOS

Los sensores impedimétricos se basan tipicamente en electrodos interdigitados (IDE, interdigitated
electrodes) y se utilizan para la medida de impedancias en la superficie del sensor. Estan formados
por dos electrodos metalicos con un elevado nimero de digitos intercalados con el objetivo de
conseguir una elevada relacion entre la longitud de los electrodos y el area que ocupan. Una de sus
principales aplicaciones es la medida de conductividad en soluciones electroliticas [51]. La
herramienta analitica utilizada para caracterizar la evolucion de la impedancia de un sistema en un
rango determinado de frecuencias es la espectroscopia de impedancias (EI). Esta técnica es muy
versatil y permite determinar variables de los procesos de transporte de masas, la cinética de las

reacciones quimicas, propiedades dieléctricas de materiales, etc.

Basicamente la EI se fundamenta en la medida de las impedancias eléctricas en el sistema en un
rango de frecuencias determinado. Se aplica un voltaje, sefial sinusoidal, y se analiza la respuesta
en corriente del sistema, también sinusoidal. Para realizar las medidas es necesario determinar el
circuito eléctrico equivalente del IDE. Para ello se asocian los componentes eléctricos del circuito
con los correspondientes procesos o elementos electroquimicos del IDE y la solucion de medida.
Los IDE presentan distintos aspectos ventajosos frente a otros dispositivos de medida de
conductividad: se pueden realizar medidas en soluciones de muy baja o nula conductividad,
permiten medir la constante dieléctrica del medio, y lo mas importante, tienen una penetracion de
campo muy baja, es decir, que solo miden el medio que estd inmediatamente adyacente a la
superficie, lo que evita la influencia de la geometria de la celda de medida (o de la estructura
microfluidica en que se integre) en la respuesta. A pesar de todo, presentan algunas desventajas,
como un rango de medida limitado. Un posible circuito eléctrico equivalente que describe el

comportamiento de un IDE en solucion acuosa se recoge en la Figura 1-10:
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Figura 1-10. Esquema del circuito equivalente que describe el comportamiento de un IDE.

donde Ry, hace referencia a la resistencia de la solucion, Cy, a la capacitancia de la solucion, R, a
la resistencia de los contactos eléctricos, Cqyps a 1a capacitancia de los electrodos con el sustrato, Ry
a la resistencia del sustrato de silicio y Z;,; a la impedancia de la interface entre el material del
electrodo y la solucion. Mediante un analizador de impedancias se recogen los diagramas de Bode
y Nyquist, calculando a partir de ellos el parametro geométrico de la constante de celda (k)

relacionada con la Ry, mediante la Ecuacion 1-13

p Csol

Ecuacion 1-13

donde ¢ es la constante dieléctrica de la solucion y p es la resistividad (la inversa de la
conductividad). Partiendo de una conductividad del medio conocida y determinandose la constante
de celda, que es independiente del medio y sélo depende del electrodo usado, por lo que su valor es
el mismo para todos los ensayos, se puede monitorizar la variacion de la Ry, que a su vez se

relaciona con la inversa de la conductividad.

Los sensores impedimétricos no necesitan electrodos de referencia para su funcionamiento, por lo
que su integracion en sistemas LOC es simple comparada con otro tipo de sensores como los
ISFETs o los amperométricos, y es por ello que en este trabajo se han integrado en un sistema

microfluidico que permite medir cambios en la conductividad de disoluciones.
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1.1.4 ELECTRODOS DE REFERENCIA

En sistemas de analisis electroquimicos (potenciometria y voltamperometria) es fundamental la
utilizacion de un electrodo de referencia que sea estable para garantizar una medida fiable del
electrodo de trabajo [52]. El electrodo de referencia consiste en un electrodo con potencial
conocido, estable e independiente de la solucidén de andlisis. Los electrodos de referencia mas
utilizados son los de plata/cloruro de plata (Ag/AgCl). Estos ofrecen mayores ventajas respecto a
los de calomelanos o de H, ya que son mas robustos y estables, de facil construccion y presentan

baja contaminacion para su uso en dispositivos médicos.

Los electrodos de Ag/AgCl comerciales consisten en un hilo de plata cubierto de cloruro de plata e
inmerso en una solucion saturada en iones cloruro que esta contenida en un cuerpo de plastico o
vidrio. Este tubo suele tener en la parte inferior vidrio poroso tipo Vycor® que hace de unidén
liquida entre la solucién de medida y la interna, permitiendo una buena conduccion eléctrica entre

las dos soluciones y limitando el flujo de liquido hacia la solucion de medida.

La reaccion electroquimica que tiene lugar en este electrodo transcurre a través de la Reaccion 1-2:
AgCl +le” < Ag, +Cl"

Reaccion 1-2

donde el potencial estandar E° la reaccion redox del par Ag/AgCl a 25 °C es +0.222 V (vs.NHE,
Normal hydrogen electrode). El potencial de equilibrio asociado a esta reaccion quimica estd

relacionado con la actividad del ion cloruro en solucion, siguiendo la ecuacion de Nernst.

Para trabajar con sensores fabricados con tecnologia microelectronica es necesario disponer de
electrodos de referencia miniaturizados que puedan ser integrados en el mismo chip y de este modo
aprovechar los beneficios de su pequefio tamafio. Pero normalmente las técnicas de fabricacion de
estos electrodos no estan optimizadas para tamaiios a la escala micro. En la actualidad la tecnologia
utilizada para fabricar electrodos de referencia integrados es la convencional de los electrodos de
Ag/AgCl. Para ello se electrodeposita una capa de Ag sobre la superficie del metal del
microelectrodo (Platino, Oro, Iridio, etc.) y posteriormente se forma electroquimicamente cloruro
de plata a partir de esa capa para obtener una capa de AgCl homogénea [53]. Aunque este proceso
parece muy sencillo no siempre da lugar a superficies homogéneas y estables debido sobre todo a la
pobre adherencia de la capa de Ag/AgCl sobre el metal. Como consecuencia se obtienen electrodos

poco estables y poco durables [54, 55].
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Para conseguir un potencial de referencia estable e independiente de la solucion de medida se
requiere mantener la capa de AgCl en contacto con una soluciéon con concentracion de cloruros
constante. Para ello los electrodos de referencia comerciales contienen una soluciéon saturada en
iones cloruro que esta contenida en un cuerpo de plastico o vidrio y un material poroso que actlia
de puente salino. Miniaturizar estos dos elementos es uno de los grandes retos de la tecnologia de
microsensores. Tres son las estrategias seguidas en la literatura: 1) La incorporacion de cloruro de
potasio (KCI) liquido en una cavidad creada en el chip del microelectrodo; 2) La incorporacion
sobre la capa de Ag/AgCl de un gel contenedor de KCI; y 3) La incorporaciéon de membranas
basadas en liquidos i6nicos. Para conseguir la union liquida se implementan sobre el electrodo
fabricado capas o membranas microporosas o membranas externas que limitan el intercambio de
ion cloruro entre el electrodo y la disolucion [56]. El desarrollo de tecnologias de integracion de
microcanales sobre los electrodos de Ag/AgCl permite obtener de manera sencilla y rapida uniones

liquidas de bajas pérdidas, abriendo posibilidades analiticas para los sistemas LOC [57, 58].

En muchos casos, debido a la dificultad de miniaturizar estos componentes sobre el electrodo, se
opta por utilizar el electrodo solo con la capa de Ag/AgCl sin modificar, denominandose electrodos
de pseudo-referencia (pRE, pseudo-reference electrode). Esto es posible cuando la concentracion

de ion cloruro de la muestra es elevada y constante.

En el marco de esta tesis se han fabricado electrodos de pseudo-referencia depositando capas de

Ag/AgCl sobre microelectrodos de oro para poder ser integrados en sistemas LOC.
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1.2 TECNOLOGIA DE FABRICACION DE ESTRUCTURAS
MICROFLUIDICAS

Los sistemas microfluidicos ofrecen la posibilidad de automatizar los procesos analiticos,
permitiendo operaciones de acondicionamiento de la muestra, mezcla de reactivos, calibrado,
deteccion, etc., con pequefios volumenes de reactivos y muestra y tiempos de reaccion cortos. La
integraciéon de microsensores y estructuras microfluidicas ofrece grandes ventajas y permite
obtener sistemas LOC multiparamétricos. En esta seccion se hace un repaso de las técnicas de
fabricacion mas comunes de los sistemas microfluidicos y la integracion de estos sistemas con

sensores de silicio.

La fotolitografia es una técnica muy utilizada en microelectronica para la fabricacion de ICs, y
también tiene su campo de aplicacion en la fabricacion de estructuras microfluidicas. Esta técnica
consiste en depositar una capa de resina fotosintética sobre un sustrato, silicio o vidrio
principalmente, (Figura 1-11 a) y hacer pasar un haz de luz ultravioleta (UV) por una mascara con
el disefio de la estructura. Si la resina es negativa polimeriza al contacto con la luz y permanece
sobre el sustrato formando la estructura microfluidica (Figura 1-11 by); y si es positiva, al contacto
con la luz se degrada y se elimina al ser revelado el material con un disolvente. Esta capa se puede
utilizar entonces como mascara para el ataque (quimico o por plasma) del sustrato (Figura 1-11 d),
quedando la estructura microfluidica formada directamente en el sustrato una vez revelada la resina
(Figura 1-11 e). Para completar la estructura microfluidica es necesario cerrar los canales mediante
el pegado de un material, como por ejemplo vidrio o polimeros como el PDMS o el polimetil
metacrilato (PMMA). (Figura 1-11 f). La principal desventaja de esta tecnologia es la necesidad de

instrumental sofisticado, condiciones de sala blanca y personal cualificado.
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Figura 1-11. Dibujo esquematico del proceso fabricacion de canales microfluidicos mediante fotolitografia y posterior
ataque del sustrato. a) Deposicion de una resina fotosintética sobre un sustrato. b) Irradiacion de la resina con luz UV a
través de una mascara con los motivos a fabricar. Inversion de los motivos de la méscara segun la resina sea negativa o
positiva ¢) Revelado de la resina no polimerizada. d) Ataque del sustrato para formar el canal microfluidico. ¢) Revelado

de la resina. f) Sellado del canal mediante pegado de una tapa.

Pero sin duda, la técnica m as utilizada en la fabricacion de dispositivos microfluidicos es el
replicado por moldeo (soft lithography), enmarcada dentro de 1a metodologia de prototipaje rapido
debido a la sencillezy rapidez de fabricacion de complicadas estructuras con PD MS [59]. El
PDMS es un p olimero ideal para su utilizacion en dispositivos LOCs, ya que es biocompatible,
opticamente transparente, permeable a los gases, un buen aislante eléctrico y posee gran estabilidad
mecanica [60]. El proceso de fabricacion consiste en afiadir la mezcla viscosa de pre-polimero y
agente ent recuzante (Sylgard 184, D ow C oring C orporation) so bre un m olde con el disefio a
replicar (Figura 1-12 a y b). Una vez el polimero ha entrecruzado (1 dia a temperatura ambiente o
30 minutos a 60 °C), el PDMS endurecido puede ser retirado del mastery esta listo para ser

utilizado (Figura 1-12 c), previo pegado a un sustrato que selle los canales (Figura 1-12 d)
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Figura 1-12 Dibujo esquematico del proceso de replicado por moldeo con PDMS a) Molde con el disefio a fabricar. b)
Deposicion y curado del polimero sobre el molde. ¢) Separacion de la estructura microfluidica replicada. d) Sellado de la

estructura sobre un sustrato.

1.2.1 PROCESOS DE PEGADO

La calidad del sellado de los canales determina la funcionalidad del sistema LOC fabricado, ya que

la presion interna que soporta el sistema limita el tipo de aplicacion.

La adhesion se define como la interaccion intermolecular entre dos interfaces [61]. De entre los
diferentes mecanismos de adhesion (mecanica, termodindmica, eléctrica) la adhesion molecular es
el mecanismo mas ac eptado para explicar la uni6n entre dos superficies en contacto. Se basa en
interacciones tipo dipolo-dipolo, fuerzas de van der Waals y uniones quimicas. La calidad de los
sustratos a unir, con superficies libres de imperfecciones, es fundamental para una buena adhesion.
La utilizacion de promotores de la adhesion, como son los tratamientos quimicos o los tratamientos

con plasmas, son estrategias muy utilizadas en la literatura.

Si bien es posible mantener se lladas dos superficies e jerciendo pr esion so bre ellas [62], e sta
posibilidad no si empre es factible cuando se tienen es tructuras flexibles, como la fabricadas en
PDMS, o se requieren sistemas que aguanten presiones internas altas. Las estrategias basadas en el
pegado irreversible proporcionan al sistema LOC mayor robustez y dur abilidad. La utilizacion de
promotores de la adhesion, tales como capas intermedias adhesivas de PDMS sin curar [63] o de
metil silsesquioxano [64] o capas de PDMS con diferente porcentaje de agente entrecruzante [65],

son habituales en la literatura. Pero sin duda, el tratamiento superficial con silanos es la estrategia



mas utilizada para sellar estructuras fabricadas en PDMS [66, 67]. La introduccion de grupos
organo-funcionales en las superficies a unir, mediante tratamientos quimicos con silanos, suele ir
precedida de una activacion superficial con plasma de oxigeno, que en el caso del PDMS genera
grupos silanol. En aplicaciones LOC, es deseable que el proceso de pegado no requiera la
modificacion quimica del sustrato, para evitar modificar e incluso dafiar las superficies

funcionalizadas o los elementos de deteccion [68].

La caracterizacion de la union entre superficies se puede realizar mediante técnicas indirectas y
directas. Las técnicas indirectas permiten obtener informacion sobre la composicion quimica de la
superficie antes, durante y después del pegado, dando informacion de los grupos funcionales que
forman parte de la unioén entre superficies. Las técnicas directas permiten obtener informacion

cuantitativa sobre la fuerza de la union formada y por tanto la calidad del pegado.

La espectroscopia de rayos X (XPS), es un método de caracterizacion indirecta que permite obtener
informacién elemental de los estados accesibles de las moléculas superficiales [69], mientras que la
microscopia de fuerza atdbmica (AFM) [70] y la espectroscopia de barrido electronico (SEM) [67]
permiten obtener informacion topografica de la muestra. La cuantificacion de los grupos
funcionales no reaccionados en la superficie es posible determinarla mediante Espectroscopia
UV/VIS y fluorescente [71] y la calorimetria diferencial de barrido (DSC), permite obtener
informacién de la estructura quimica material y del porcentaje de reaccion de polimerizacion y por

tanto grupos terminales no reaccionados [68].

Una técnica muy utilizada por su sencillez es el angulo de contacto (OCA), que permite determinar
las propiedades de mojabilidad y la energia superficial de materiales en base al angulo que forma
una gota de un liquido, polar o no polar, sobre la superficie (Figura 1-13). El estudio del angulo de
contacto en superficies tratadas permite realizar una comparacion del trabajo de adhesion antes y
después de la modificacion superficial, y por tanto estimar el grado de modificacion del material
tras cada tratamiento superficial. Segin la ecuacion de Young-Dupre (Ecuacion 1-14) cuanto
menor sea ese dngulo de contacto mayor sera la energia superficial y por tanto mayor el trabajo de

adhesion:

Wo = vL + Vs + Vs ¥.€0sO = Y — v = ¥s(1 + cos®)

Ecuacion 1-14

donde vi, ysy ysL son, respectivamente, la energia del liquido, del sdlido y de la interface solido

liquido; © es el angulo que forma la gota con la superficie y W, es el trabajo de adhesion.
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Figura 1-13. Angulos de contacto de una gota con una superficie.

La espectroscopia infrarrojader eflexion total atenuada ( ATR-IR) permite determinarl a
composicion de los grupos funcionales presentes en la superficie de un material. Para ello se hace
pasar radiacion infrarroja a través de un cristal transmisor de infrarrojos para obtener multiples

reflexiones entre el cristal ATR y la superficie a investigar.

La caracterizacion directa de l1a fuerza de enlace entre dos superficies se realiza con ensayos de
traccion, que son destructivos y dinamicos, por lo que los pardmetros a los que se realiza el ensayo
condicionan el valor obtenido de la fuerza de enlace. El test de blister es un método capaz de medir
la adhe sion basandose en | a inyeccién de un liquido o gas entre dos materiales unidos, de tal
manera que uno de ellos es despegado en forma de ampolla.[72]. La presion o volumen inyectado
es medido y usado para determinar el trabajo necesario para despegar el material segin la Ecuacion
1-5

— PCr,DCr

F
,Cr 4

Ecuacion 1-15

donde Fp, es la fuerza de adhesion de los dos materiales; D¢, es el diametro de la ampolla critica,
que normalmente se c onsidera un 5% de sut amafio originaly P ¢, esla presion ¢ ritica,
correspondiente al valor de presion inyectada cuando el diametro del blister ha alcanzado su valor
critico. El valor de la presion critica es inversamente proporcional al valor del diametro de blister y

la relacion espesor/diametro del blister para el material despegado debe ser menor de la unidad.

La presion media ejercida sobre los fluidos en el interior de los sistemas en microfluidicos no suele
exceder de los 40 kPa [73]. Para determinar la presiéon maxima de trabajo que puede aguantar un
sistema microfluidico se utiliza el test de fugas. Para ello se inyecta un liquido de color en un canal
mientras se aumenta la presion ejercida en el mismo, hasta que el sistema fuga. Estos valores son
dependientes de f actores com ol a geometria del si stema, el 4 rea depeg ado yel tipode

interconexiones microfluidicas utilizadas.
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1.2.2 TECNOLOGIA DE INTEGRACION DE SENSORES Y MICROFLUIDICA.

El uso de deteccion optica en sistemas LOC estd muy extendido debido a la simplicidad de
integracion de estos tipos de transduccidén con estructuras microfluidicas. El contacto directo entre
los transductores (fuentes de luz y fotodetectores) y el sistema microfluidico no es necesario, por lo
que los disefios y los procesos de fabricacion y post-fabricacion de estos sistemas se simplifican
enormemente. Pero en muchas aplicaciones existe la necesidad de utilizar otro tipo de
transduccidn, basada en fenomenos electroquimicos, mecanicos, magnéticos u otros [74-76], y que
si requieren el contacto directo de los transductores de estado s6lido con el liquido dentro del canal.
Estos LOC son escasos precisamente por la dificultades tecnoldgicas de ensamblado de estructuras

microfluidicas y sustratos con transductores.

El sustrato mas cominmente usado en la fabricacion de transductores es el silicio, principalmente
debido a la variedad de procesos de microfabricacion disponibles para la formacion de estructuras
en este material, y a la posibilidad de integrar circuitos microelectronicos en el mismo sustrato. Un
ejemplo reciente del potencial de los transductores de estado sélido de silicio en el disefio de
sistemas microanaliticos es el “ion torrent system” para la secuenciacion del genoma, que utiliza

tecnologia CMOS para fabricar una matriz de 13 millones de ISFETs [77].

En la literatura se encuentran diversas aproximaciones de metodologias de integracion de chips de
silicio y estructuras microfluidicas. La estrategia mas usada consiste en fijar las estructuras
microfluidicas directamente sobre la superficie del chip [78, 79] (Figura 1-14 a) lo que supone
utilizar 4reas de silicio del orden de los cm®, con el sobrecosto que esto significa, pudiendo llegar a
resultar en dispositivos econémicamente no viables [16, 22]. Integrar los chips fabricados en silicio
en sustratos econdmicos solventa la cuestion de este sobrecosto, pero no siempre resulta en
soluciones sencillas o funcionales. Procesos que requieren de muchos pasos ( Figura 1-14 b) [80-
83] y la utilizacion de sustratos no estandares (Figura 1-14 c¢) [84, 85] hacen dificil su
automatizacion. Los procesos de encapsulacion de estos chips que resultan en desniveles grandes
entre su superficie y el material encapsulante provocan disrupciones abruptas en el flujo del liquido
dentro del canal (Figura 1-14 b) [80-84, 86-91], causando flujo no laminar, creando vortices y
volimenes muertos que degradan las caracteristicas del sistema microfluidico. Este efecto es
especialmente importante en aplicaciones que implican células o micro/nanoparticulas suspendidas
en el liquido, ya que éstas pueden acumularse en los vortices [92]. La minimizacion de los
volimenes muertos ademas facilita la resolucion de los picos cuando se usan técnicas de separacion

[90, 93, 94].
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Las estrategias desarrolladas d e pegado de estructuras microfluidicas al ¢ hip n ormalmente
requieren modificaciones quimicas del sustrato, incompatibles en muchos casos con los materiales

de funcionalizacion del chip [68, 95-99].
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Figura 1-14. Ejemplos de procesos de integracion de chips de silicio y estructuras microfluidicas en sustratos plasticos,

recopilado en [100].

Los pr ocesos post-fabricacion d el ch ipy ensamblaje d e la e structura m icrofluidica con el

transductor pueden llegar a ser entre el 80 % [21] y el 95 % del coste total de un LOC [101].

1.2.3 ENCAPSULADO DE SENSORES QUIMICOS

La encapsulacion de los sensores quimicos tiene el doble objetivo de proteger de la corrosion las
partes eléctricas y a la vez permitir el contacto entre el liquido de medida y las zonas sensibles del
sensor. Este es uno de los procesos mas criticos en un sensor y también el mas costoso. Un buen
material en capsulante ha de tenerl as siguientes propiedades: se r b iocompatible, t ener un a
adsorcion bajade lasolucion de medida, tener buena es tabilidad qui mica, eléctrica y térmica,
proveer una m axima adhesion en tre el m aterial e ncapsulante yel chi ppa ra minimizarl a
penetracion de liquido hacia el chip, ser buen dieléctrico, y tener estabilidad estructural [89, 102,
103]. La técnica habitualmente usada para la encapsulacion de ICs con sensores quimicos ha sido el
chip on board consistente en pegar el chip sobre una PCB, conectarlo alas pistas de cobre
mediante soldadura de sus conexiones (wire-bonding) y depositar una resina termocurable sobre el
chip y la zona de conexionado. El inconveniente de utilizar este tipo de resinas es la dificultad de
definir de forma reproducible la ventana sobre el area sensible del chip (Figura 1-15 a). Conel
objetivo de solventar es ta pr oblematica, e | G rupo de Transductores Quimicos des arroll6 u na
metodologia de encapsulacion, basada en el uso del polimero fotocurable DABA ( Ebecryl 600).
Este polimero se puede definir m ediante técnicas fotolitograficas y por 1o tanto permite crear
estructuras de forma reproducible y con un grado de automatizacion elevado [104]. Ademas, es
biocompatible, resistente a disolventes y especies quimicas y mecanicamente robusto. Segin se

muestra en la Figura 1-15 b, la ventana sobre la puerta s ensible del chip queda pe rfectamente
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definida con e ste po limero, as i com o el es pesord e lacapa que recubre lasol dadura delas

conexiones y las pistas de cobre sobre la PCB.
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Figura 1-15. Diagrama de la seccion trasversal de un PCB con el chip fijado y soldadas las conexiones al PCB segun la
metodologia Chip on board.. Detalle de la ventana sobre la parte sensible del chip a) glop top de una resina termocurable

y b) la resina fotocurable DABA.

Otras técnicas de encapsulacion de ICs con sensores quimicos utilizan diferentes resinas, como la
poliimida (PI), el poliestireno (PS) y las resinas epoxi (como el SU-8).La PI destaca, por su gran
estabilidad térmica, buenas propiedades aislantes, baja constante dieléctrica y su buena adhesion a
la mayoria de los sustratos. Sin embargo, no es posible la deposicion y grabado de capas gruesas,
mayores de 20 pm y no son quimicamente estables en soluciones fuertemente alcalinas [105]. El
PS también es un m aterial muy usado en fotolitografia por sus buenas propiedades dieléctricas,
buena estabilidad quimica y bajo coste, si bien el proceso de curado es relativamente lento, para
curar una capa de 10 um de material es necesario irradiar la muestra durante 10 minutos [102].
Pero sin duda, las resinas mas extendidas en el encapsulado de sensores quimicos son las basadas
en epoxi, como laresina SU-8. Si bien se ha alcanzado un al to grado de automatizacién, su uso
tiene ciertas limitaciones en procesos de encapsulado de sensores para aplicaciones microfluidicas.
Para el desarrollo de una metodologia de encapsulacion de ICs y estructuras microfluidicas se ha de
asegurar una supe rficie pl ana y libre de g rietas y deformidades para ev itar fugas de | iquido,
condiciones que no cumplen estas r esinas. La necesidad de realizar largos p asos i ntermedios
durante el proceso de curado de las resinas epoxi, que requieren altas de hasta los 200 °C, provoca
la formacion de grietas en la superficie del material debido a problemas de contraccion térmica y a
la formacion de burbujas de gas saliendo del interior de la resina no endurecida todavia [89, 93,

106, 107].
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Por ello, en el marco de esta tesis se ha desarrollado un proceso de encapsulacion especifico para
aplicaciones microfluidicas, basado en el uso del polimero DABA que, como se ha mencionado
anteriormente, ya se utiliza para encapsular sensores para otras aplicaciones. La polimerizacion
mediante luz UV de espesores de entre 10 um a 500 um de la resina DABA es un proceso rapido,
cura en pocas decenas de segundos sin necesidad de post-procesos de calentamiento, por lo que las
superficies estan libres de grietas y ampollas. Esto es debido al hecho de que su prepolimero no
contiene solventes que tengan que ser desgasificados en pasos intermedios y a que la reaccion de
polimerizacidén no necesita procesos de calentamiento susceptibles de causar estrés térmico en el
material. Esto permite el rellenado de cavidades de cualquier profundidad y la aplicacion sobre
materiales de diferente coeficiente de expansion térmica. Sin embargo, la resina DABA tiene las
desventajas de no permitir un curado pre-exposicion, lo que dificulta el proceso fotolitografico por
estar el polimero en estado liquido durante el alineamiento de la mascara y la exposicion a luz UV,

y que la exposicion ha de realizarse en ausencia de oxigeno para obtener una buena polimerizacion.
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1.3 LOCs: MONITORIZACION DE PARAMETROS QUIMICOS EN
SISTEMAS BIOLOGICOS

Como ya se ha mencionado, las ventajas de los sistemas LOC respecto a los sistemas analiticos
convencionales residen en una reduccion notable del consumo de volumen de reactivos, muestras y
residuos; tiempos de andlisis y respuesta cortos; un flujo laminar que permite controlar reacciones;
compactibilidad de los sistemas; andlisis multiparamétrico y en general una potencial disminucién
de los costes de fabricacion [20]. Es por todo esto que los sistemas LOC se utilizan en una gran
variedad de aplicaciones, como en el control medioambiental [108] o en el control de calidad en la
industria alimentaria [109], pero el mayor campo de aplicacion pertenece a las aplicaciones
bioquimicas [110] debido a la posibilidad, de utilizar volimenes de muestra reducidos y de realizar

el analisis simultaneo de diferentes parametros.

En esta seccion se repasan los avances mas significativos respecto a la medida de cultivos celulares

y de sistemas de autodiagnostico basados en LOC.

MONITORIZACION DE CULTIVOS CELULARES

La monitorizacion de cultivos celulares con sensores electroquimicos se ha descrito extensamente
en la literatura. Asi por ejemplo, se usan sensores interdigitados para medir la adhesion celular y
obtener informacion sobre la proliferacion del cultivo [111, 112] y sensores enzimaticos para
determinar las fluctuaciones de glucosa y lactato en el medio [113, 114]. La utilizacion de
transductores tipo ISFET para monitorizar el pH extracelular se ha descrito también extensamente.
La basificacion del medio puede ser debida a la inhibicién de la produccion de productos acidos del
metabolismo, como el acido lactico y el diéxido de carbono, lo que podria interpretarse como una
disminucion o cese de la actividad metabolica [115-117]. Los ISFETs selectivos a iones se utilizan
para determinar las fluctuaciones del flujo de iones potasio y sodio a través de la membrana celular,
aportando informacion del estado de las células. Si se produce lisis celular la concentracion de
iones potasio en el medio extracelular aumentard, ya que la concentracion intracelular es 30 veces
superior a la extracelular [118, 119]. Para la medida del oxigeno disuelto en el medio, se han
utilizado sensores amperométricos tipo Clark. Esta medida da idea de la respiracion celular, y por
tanto, del estado de vida de las células. Una disminucion o cese del consumo de oxigeno en el

cultivo celular podria deberse a la muerte, parcial o total, de éstas [113, 120].

Es conveniente, a la hora de estudiar el metabolismo celular, monitorizar simultaneamente varios

analitos, ya que el seguimiento de un solo parametro puede dar lugar a interpretaciones erroneas.
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Esto es debido a la complejidad del metabolismo celular, donde la variacion de un parametro puede
ocurrir por una u otra via, cada una de ellas con una cinética diferente o bien corresponder a
diversos motivos. Esta necesidad de realizar analisis multiparamétrico de diferentes muestras,
unido a las restricciones de volumen de la muestra ha propiciado que la tecnologia microfluidica se
haya convertido en una herramienta imprescindible en el campo de los cultivos celulares [113, 121-

123].

Los ejemplos de sistemas LOC comerciales para monitorizacion de cultivos son limitados. Algunos
ejemplos son el sistema CIB (Roche xCELLigence) [124]) que permite la evaluacion de la
adhesion celular y de la citotoxicidad mediante medida de impedancias [125, 126]; el sistema
DOX-96 (Daikin Industries, Ltd) [127, 128] para monitorizar la respiracion celular; y el sistema
Bionas 2500 (Bionas GmbH) utilizado para la monitorizacion del pH extracelular, la adhesion
celular y la actividad respiratoria celular [112, 129, 130]. La falta de repetitividad y
reproducibilidad de estos sistemas [131-133], asi como la baja sensibilidad en experimentos a
tiempos largos [120, 127, 134-136] son factores que limitan su comercializacion. Esto es debido
principalmente al disefio de estos sistemas, estando el cultivo celular en contacto directo con los
sensores [113, 123]. En el caso de sistemas para monitorizar la adhesion celular con sensores
impedimétricos esta seria una buena estrategia, pero no asi para otro tipo de sensores, como los
ISFETs o los electrodos amperométricos, en los cuales la parte sensible se ve bloqueada o
degradada con el tiempo debido al crecimiento de células sobre la superficie sensible del chip.
Ademas la fisiologia celular puede verse alterada por campos eléctricos generados en algunos
transductores electroquimicos, como los ISFETs, o por algunos procedimientos experimentales

[120, 127, 136].

Para mejorar el rendimiento analitico de los dispositivos LOC para monitorizacion de cultivos
celulares, se deberian cumplir los siguientes requerimientos: 1- evitar el contacto directo entre las
células y los sensores; 2- analisis simultaneo de multiples parametros en varios cultivos; 3-
reduccion del consumo; 4- estabilidad de la medida en experimentos de varios dias de duracion; 5-
automatizacion de todos los procesos del sistema; 6- compactacion del sistema para poder realizar

experimentos dentro de incubadoras.

En este trabajo se ha fabricado un sistema de monitorizacion de cultivos celulares, que permite
analizar simultaneamente el pH extracelular de seis muestras. Para ello ha sido necesario el
desarrollo de una tecnologia de integracion de sensores y estructuras microfluidicas, que en base a
un disefio sencillo y funcional, permite: 1- integrar varios sensores en un mismo sustrato
asegurando flujo laminar y evitando volumenes muertos en el sistema; 2-recoger muestras de

diversos cultivos, dirigirlas hacia los sensores y realizar analisis independientes de cada muestra; 3-
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asegurar un volumen minimo de muestra y reactivos; 4- calibrar los sensores entre medidas sin

interferir en los cultivos y 5- un consumo eléctrico bajo del sistema.

DISPOSITIVOS DE AUTODIAGNOSTICO

Los sistemas de autocontrol de enfermedades pueden mejorar notablemente la calidad de vida de
los pacientes, haciendo posible controlar su estado de salud en tiempo real sin necesidad de
desplazarse a un hospital. La potencialidad de este tipo de sistemas se desprende de los datos
revelados por un estudio realizado en 2003 en Estados Unidos, donde se sostenia que habia
alrededor de 162 millones de personas que padecian algin tipo de enfermedad considerada cronica
[137]. Actualmente los sistemas de autodiagnostico mas conocidos son los glucosimetros para el
control de la glucosa en diabéticos. Algunos ejemplos de estos dispositivos comerciales, basados en
sensores enzimaticos para determinar la glucosa en sangre son: One Touch Ultra, Arkray, Ascencia
Contour, BD Test Strip, Freestyle, Precision Xtra, TrueTrack Smart System y Accuchek Aviva.
Existen también dispositivos para el control del embarazo en orina, para la medida de drogas en
saliva, todos ellos basados en técnicas de lateral flow e inmunodiagnoéstico. Sin embargo, atin hay

mucho trabajo por hacer respecto a los sistemas de autodiagnostico.

La utilizacién de sensores fabricados con tecnologia microelectronica en este tipo de dispositivos,
junto con la implementacion de estructuras microfluidicas que permiten realizar tareas de
acondicionamiento y calibracion del sistema, posibilita obtener sistemas LOC de un rendimiento
analitico elevado, muy sensibles y precisos, de respuesta rapida, portables, con un consumo
energético bajo y de bajo coste . El tipo de analito a detectar, liquido a analizar, asi como la
frecuencia necesaria del andlisis, determinan el tipo de sensor y el disefio microfluidico a integrar.
Algunas enfermedades monitorizadas con sistemas LOC son la diabetes, con sensores enzimaticos
amperométricos que detectan la concentracion de glucosa en sangre y el trastorno bipolar que se
tratan con litio y requieren un buen control de la concentracion de este ion en sangre (LOC
electrophorético medimate). Este tipo de dispositivos, por su portabilidad y bajo coste, tienen
también su campo de aplicacién en la deteccion de enfermedades, como el sida [138] y la
tuberculosis [137], en paises en los que el acceso a hospitales y material sanitario complejo no

siempre es posible.

La diabetes mellitus es una enfermedad metabolica que causa variaciones en los niveles de glucosa
en sangre sobre el valor normal de 4-6 mM. Esta enfermedad afecta alrededor de 200 millones de
personas en el mundo entero, y es por ello que alrededor del 85 % del mercado de los biosensores

esté enfocado a los biosensores de glucosa. Normalmente se usan sensores de glucosa de puncion
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digital, basados en sensores amperométricos y microfluidica de flujo lateral, con los reactivos pre-
guardados en el mismo dispositivo. Los avances en materiales y tecnologias abren un nuevo futuro
al control de la diabetes, con la vista puesta en un dispositivo implantable y que de informacion en

tiempo real y precisa de la variacion de glucosa en la sangre.

Recientemente se ha propuesto que la recurrencia en litiasis renal se podria disminuir mediante el
control del pH de la orina [37]. La litiasis renal consiste en la formacion de calculos en las vias
urinarias. La formacion de estos calculos esta ligada con la aparicion de cristales de acido trico y
fosfato calcico que actiian como puntos de nucleacion, y es por ello que el control del pH de la
orina en un paciente propenso a suftir litiasis puede prevenirle de un proximo ataque. Asi valores
en la orina de pH < 5.5 inducen la formacion de cristales de acido turico, mientras que valores de
pH > 6.2 induces la formacion de cristales de fosfato calcico. Estos aspectos comentados dan

cuenta de la necesidad de tener medidas precisas y exactas del valor del pH urinario.

En esta tesis se describe el desarrollo de un sistema basados en la utilizacion de transductores
electroquimicos tipo ISFET y la implementacion de estructuras microfluidicas, que ha posibilitado
la fabricacion de un dispositivo comercializable para el control de pH en orina, que permite realizar

calibrados del sistema entre medidas de una manera rapida y sencilla [37, 38].
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2 OBJETIVOS

El objetivo general de esta tesis consiste en el desarrollo de técnicas o metodologias de integracion
de sensores basados en tecnologia microelectronica (chips de pequefio tamafio) y estructuras
microfluidicas, con vistas a la implementacion de sistemas de medida para la monitorizacion de
parametros quimicos en sistemas bioldgicos (medios de cultivo celular, bioreactores, muestras de

fluidos de seres vivos, etc).

Los objetivos concretos de la tesis se presentan a continuacion:

1. Estudio de la idoneidad de sensores tipo ISFET, microelectrodos amperométricos e IDEs,
fabricados en el IMB-CNM con tecnologia microelectronica para su aplicacion en medidas

de cultivos celulares y en el control de enfermedades

2. Desarrollo de una tecnologia de integracion de los chips sensores con estructuras
microfluidicas para la implementacion de sistemas analiticos con mayores prestaciones que
las que ofrecen estos sensores por si solos. La tecnologia a desarrollar debe permitir la
integracion de multiples chips en una PCB, y debe realizarse a temperatura moderada y sin
el uso de disolventes para evitar la degradacion de los componentes selectivos de estos
sensores. Se probaran materiales como el PDMS para las estructuras microfluidicas por su

gran versatilidad.

3. Disefio y fabricacion de sistemas analiticos de medida de pH, utilizando la tecnologia

desarrollada
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3 DESARROLLO DE SENSORES PARA LA
MONITORIZACION DE PARAMETROS QUIMICOS EN
SISTEMAS BIOLOGICOS

En este Capitulo se muestran los sensores desarrollados y utilizados a lo largo del trabajo de esta
tesis. Se explica detalladamente la fabricacion de los sensores de glucosa y los electrodos de
Ag/AgCl, desarrollados integramente para esta tesis, mientras que para los sensores -ISFETs para
pH y potasio, sensores voltamperométricos y los sensores de conductividad- su fabricacion se
describe sucintamente. Todos los sensores se evaluaron para determinar sus caracteristicas de
respuesta analitica y para algunos su respuesta se evalud también en medios de cultivos para

crecimiento neuronal.

Cabe destacar que gran parte del trabajo mostrado en este capitulo forma parte de un proyecto
sobre regeneracion neuronal y seguimiento de los cultivos mediante sensores. Este proyecto —
NEUROMAT, PIF2006-50F0104- fue financiado por el CSIC dentro de la convocatoria de los
Proyectos Intramurales de Frontera. En este proyecto participaron el Instituto de Ciencias de
Materiales de Barcelona (ICMAB), el Laboratorio de Reparacion Neural del Hospital Nacional de
Parapléjicos de Toledo, el Instituto de Ceramica y Vidrio (ICV) y el Instituto de Microelectroénica
de Barcelona (IMB-CNM). En este proyecto se estudi6é la posibilidad de regenerar el sistema
nervioso en situaciones de lesion neuronal, mediante el uso de materiales electroactivos. La
estrategia del proyecto residia en estimular el crecimiento neuronal mediante la aplicacion de
campos eléctricos que favorezcan el crecimiento de las neuritas y las orienten. Para ello se
desarrollaron en el ICMAB y en el ICV materiales con propiedades electroquimicas apropiadas
para la supervivencia neural y el crecimiento axonal y que ademdas permitan la aplicacion de
campos eléctricos en el cultivo. Tras la electroestimulacion es crucial poder determinar el estado de
las neuronas. Esto se realiza mediante la monitorizacién de parametros metabdlicos en los cultivos
celulares con sensores electroquimicos, trabajo desarrollado en el IMB-CNM vy cuyos resultados

preliminares se presentan en este informe.

Los analitos escogidos para el seguimiento del metabolismo celular son la acidificacion del medio
extracelular mediante ISFETs de pH; la respiracion celular mediante microelectrodos
voltamperométricos sensibles a oxigeno disuelto; el flujo del ion potasio a través de la membrana
celular mediante ISFETs con membrana selectiva a estos iones; el consumo de glucosa y la
variacion de conductividad en el medio. Estos parametros se escogieron por ser claves en el
metabolismo celular [112, 116, 129, 139-141]. La respiracion celular dara informacion del estado

de vida de las células: una disminucioén o cese del consumo de oxigeno en el cultivo celular podria
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deberse a la muerte, parcial o total, de éstas. La acidificacion-basificacion del medio dara
informacion de la actividad metabolica no-oxidativa: la basificacion del medio podria interpretarse
como la inhibicién de la produccion de productos acidos del metabolismo, como el acido lactico y
el dioxido de carbono, lo que podria interpretarse como una disminucion o cese de la actividad
metabolica. El flujo del ion potasio a través de la membrana celular dara informacion del estado de
las neuronas: si se produjera una lisis celular la concentracién de iones potasio en el medio
extracelular aumentaria notablemente, ya que la concentracion intracelular es unas 30 veces mayor
que la extracelular[118, 119]. El consumo de glucosa da idea de la actividad celular y la
monitorizacion de la conductividad del medio permite cuantificar e identificar cambios en el medio
de estudio. La impedancia eléctrica se ha utilizado como herramienta para una gran variedad de

procesos bioldgicos, permitiendo detectar, cuantificar e identificar cambios en el medio de estudio.

En este trabajo se fabricaron por primera vez en el grupo sensores de glucosa a partir de electrodos
amperométricos de oro. Para ello se estudié la inmovilizacion de la glucosa oxidasa (GOD)
mediante varios métodos, y se depositd una membrana de difusion para adecuar el rango de

deteccion del electrodo.

Para medir con estos sensores se requiere de un electrodo de referencia. Uno de los grandes retos
de los grupos que trabajan con microelectrodos electroquimicos es obtener un microelectrodo de
referencia que se pueda integrar con los electrodos de trabajo. En este trabajo se ha desarrollado un
electrodo de pseudo-referencia en base a los sensores fabricados en la sala blanca de IMB-CNM y

utilizando la tecnologia estdndar de Ag/AgCl.
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3.1 REACTIVOS E INSTRUMENTACION

REACTIVOS PARA LA PREPARACION DE LOS SENSORES

Todos los reactivos utilizados, tanto en la preparacion de los sensores como en su evaluacion, son
de calidad “para analisis” o similar. Mientras no se diga lo contrario los reactivos provienen de las
casas Fluka, Sigma-Aldrich y Panreac. Las soluciones acuosas usadas en este trabajo se prepararon

con agua desionizada (resistividad mayor de 18 MQ).

Para enganchar los chips de los microelectrodos amperométricos al soporte de PCB (printed circuit
board) se utilizé resina epoxi Epoteck H77 (Epoxy Technologies) que cura a 160°C. Para la
encapsulacion de los ISFETs se us6 una mezcla polimérica fotocurable formada por tres
componentes diferentes: una matriz prepolimérica basada en un epoxi diacrilato de bisfenol A,
Ebecryl 600 (DABA, Allnex Bélgica) que se encuentra en una proporcion de un 70 % en peso
(w/v); el agente entrecruzante 1,6-diacrilato hexediol (HDDA, Allnex Bélgica) en un 27 % w/v y el
fotoiniciador Irgacure 651 (Ciba Geigy) en un 3% w/v. El polimero encapsulante DABA, muestra

buena resistencia quimica y adhesion a la superficie del chip semiconductor [142].

Se realizaron tratamientos de acondicionamiento de los ISFETs de pH ya encapsulados en una
solucion de acido fluorhidrico al 10 % en volumen (v/v) y en una solucioén de hidréxido sodico al

2.5 % w/v.

Para aumentar la adhesion de las membranas selectivas a iones potasio a la superficie del chip se
silanizo6 la puerta con una mezcla al 10 % v/v de 3-(Trimetoxisilil) propil metacrilato (TPM) en
etanol. Para la preparacion de estas membranas se usaron los componentes indicados en la Tabla

3-1 disueltas en la minima cantidad de tetrahidrofurano:

Tabla 3-1. Composicién membrana selectiva iones potasio

Componente Funcion % wiv Proveedor
Ebecryl 270 Prepolimero 47.8 Allnex
—— - Matriz
1,6-diacrilato hexediol | Agente Entrecruzante 10 Allnex Lo
S— . . polimérica
Irgacure 651 Fotoiniciador 1.2 Ciba Geigy
Tetrakis(4-clorofenil) . .
. Sal lipofilica 0.5 Fluka
borato de potasio
Bis(2-etilhexil) )
Plastificante 38.5 Fluka
sebacato
Valinomicina Ionéforo 2 Fluka

Antes de usar los microelectrodos de oro por primera vez se realizd un pretratamiento de la

superficie metalica. Primero se realiz6 una limpieza quimica en solucion pirafia (70 % v/v de &cido
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sulfurico concentrado y 30 % v/v perdxido de hidrogeno (H,0,)). La activacion electroquimica de
la superficie de los microelectrodos de oro, en todos casos, se realizé en nitrato potasico (KNO3)

0.1M y la caracterizacion del estado de la superficie en ferricianuro de potasio (K3;Fe(CN)y).

La electrodeposicion de plata sobre los microelectrodos de oro se realizé en una solucion comercial
de plata, SILVER™S (Enthone OMI), de tipo alcalino cianurada. La formacion de la capa de
cloruro de plata a partir de la plata ya depositada se realizé en una solucioén de acido clorhidrico

0.1M (HCI):

Para los experimentos con los sensores de glucosa se utilizd una disolucién tampon comercial
(PBS) de pH 7.4 con los siguientes componentes: tampon fosfato 0.01M, KCI1 0.0027M y cloruro
sodico (NaCl) 0.137M. La inmovilizacion de la enzima sobre los electrodos de oro se realizo a
partir de una disolucion de glucosa oxidasa (GOD) y albumina de serum bovino (BSA) en una
proporcion 5 % w/v de cada molécula en PBS pH 7.4. Se usé una disolucion al 25 % v/v de
glutaraldehido en PBS pH 7.4 para fijar la enzima a la superficie del electrodo. En el caso de la
inmovilizacion de la enzima a través de enlaces covalentes, se utilizd una disolucion 4 mM de
ditiobis-N-succinimidil propionato (DTSP) en dimetil sulfoxido (DMSO). La membrana de
difusion se formo via polimerizacion por condensacion gaseosa de la molécula 3-aminopropyl

trimethoxysilane (APTMS).

REACTIVOS PARA LA EVALUACION DE LOS SENSORES

La caracterizacion electroquimica de los ISFETs de pH se realizé en una solucion tampén universal
de pH 2 con los siguientes componentes: acido boérico, acido acético (HAc) y acido fosforico (todos
1 M) en KNOj3 0.1M variando el pH con hidréxido potasico (KOH) 1 M. La caracterizacion de los

ISFETs con membrana selectiva a iones potasio se realizé6 con KNO; y NaCl.

El estudio del potencial de trabajo de los sensores de glucosa se realizé variando la concentracion
de H,O, en una disolucion PBS pH 7.4, al ir afiadiendo volumenes conocidos de una solucion stock
de H,O, 0.1 M. La caracterizacion de la capa de DTSP absorbida sobre el electrodo se realizoé en
una disolucion de KOH 0.5 M saturada de nitrégeno (N,). La caracterizacion electroquimica de los
sensores de glucosa se realizo en una disolucion PBS pH 7.4 segin se afiadieron cantidades
conocidas a partir de una disolucion stock 0.1M de glucosa. Esta solucion stock se prepard cada 3
dias y se guardd en nevera, tras dejar 12 horas a temperatura ambiente para permitir la
mutorrotacion hacia la forma B-D-glucosa. Los electrodos una vez modificados con enzimas se

guardaron en PBS pH 7.4 a 4°C.
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La caracterizacion electroquimica de los IDE se realizo en 5 soluciones acuosas de KCI en el rango

de concentraciéon de 10" M a 10° M. (Conductividades entre 10-1000 pS/cm).

Las soluciones acuosas de composicion similar al medio de cultivo celular utilizadas para

caracterizar los sensores son las siguientes:

Solucién A: (s6lo especies inorganicas) 0.026 M de hidrogeno carbonato de sodio (NaHCOs,);
0.051 M de NaCl; 9x10™ M de di-hidrégeno fosfato de sodio (NaH,PO,) y 0.01 M de é4cido (4-
(2hidroxietil)-1-piperazazinil-etanosulféonico) (HEPES). Esta solucién se us6 para evaluar la

respuesta de los ISFETs, acidificandola con HAc 1 M y basificandola con KOH 1 M.

Solucién B: 0.01 M de di-hidrogeno fosfato de potasio (KH,PO4); 0.01 M de hidrogeno fosfato de
di-sodio (Na,HPO,); 0.05 M de KCl, 0.13 M de NaCl y 0.02 de D-(+)-glucosa. Esta solucion se uso6

para evaluar la respuesta de los microelectrodos de oro al oxigeno disuelto.

La composicion del medio de cultivo neuronal, llamado medio neurobasal (GIBCO #370-1103,

GIBCO, Grand Island; NY) se expone en la Tabla 3-2.

Tabla 3-2. Composicion del medio neurobasal

Componente Concentracion Componente Concentracion Componente Concentracion
[uM] [uM] [uM]
Sales inorgénicas Vitaminas Aminoécidos
CaCl, 1800 D-Ca pantotenato 8 L-alanina 20
(anhidrido)
Fe(NOs).9H,0 0.2 Cloruro de colina 28 L-arginina.HCI | 400
KCl 5360 Acido Félico 8 L- 5
asparagina.H,O
MgCl, 812 i-Inositol 40 L-cysteina 10
(anhidrido)
NaCl 41300 Niacinamida 30 L-glutamino 500
NaHCO; 26000 Piridoxal. HCl 20 L-glutamato
NaH,PO4.H,0 900 Riboflavina 1 Otros componentes
Tiamina.HCI 10 D-glucosa 25000
Vitamina B12 0.2 Rojo de Fenol 23
HEPES 10000
INSTRUMENTACION

Todos los experimentos excepto aquellos en que se indique lo contrario, se realizaron a temperatura

ambiente.

La caracterizacion electroquimica del dispositivo ISFET se realizé mediante medidas del potencial
fijando la corriente. Para ello el voltaje fuente-drenador (Vps) y la corriente fuente-drenador (Ips)
se fijaron a valores constantes de 500 mV y 100 pA, respectivamente. Dependiendo de la

concentracion de analito el potencial umbral (V) del ISFET varia y como resultado el potencial de
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la puerta (Vgs) varia mediante un sistema de retroalimentacion a través del electrodo de referencia.
De este modo se puede mantener constante Vps. Los cambios en Vgg son iguales pero de signo
contrario a los cambios en la interface de la membrana y la solucion que dependen de la
concentracion del analito. Para la lectura y visualizacion de los datos se utilizo un PC con tarjetas
de adquisicion de datos (CIO-DAS y CIO-DAQ) usando programas de Labview para el registro
automatico de estabilidad en el tiempo y calibrado. El pH de la disolucion se registréo con un pH-

metro (CRISON 2000) para controlar externamente los cambios de pH durante la calibracion.

La instrumentacion utilizada para la técnicas voltamperométricas para la medida de oxigeno
disuelto, glucosa y las medidas relacionadas con la fabricacion y caracterizacion de los electrodos
de pseudo-referencia fue un potenciostato/galvanostato tipo III u#-Autolab (PGSTAT 30 con FRA-
DSG y FRAADC, EcoChemie) controlado por el software GPES 4.7 (General Purpose
Electrochemical System). Para ello se utilizé una celda electroquimica formada por tres electrodos,
el de trabajo, el de referencia y el auxiliar, que en algunos casos esta integrado en el chip y en otros
casos es externo (Radiometer Analytical). Se utilizé una sonda optica (Hach Lange) para controlar

externamente la concentracion de oxigeno disuelto.

Para las medidas de impedancia con IDE se utiliz6 un analizador de impedancias SOLARTRON

1260, controlado con el software de control y monitorizacion D-Plot.

Para las medidas con los dispositivos tipo ISFET se utilizd un electrodo de referencia de doble
union liquida ORION 900200. Para el estudio de los dispositivos amperométricos se utilizé un
electrodo de referencia de Ag/AgCl/10% (w/v) KNO; (Metrohm 0726 100). Todos los potenciales
en este trabajo estdn referidos a electrodos de referencia Ag/AgCl, salvo en los casos en que se

indique lo contrario.

Se utilizé un perfilometro KLA-Tencor P15 con cabezal de baja fuerza para medir el espesor de las

capa de difusion del sensor de glucosa.

58



3.2 SENSORES

En el marco de este trabajo se han utilizado diversos tipos de sensores, todos ellos fabricados en el
IMB-CNM, y cuyo disefio y tecnologia de fabricacion forman parte del know-how que el GTQ ha
ido adquiriendo a lo largo de los afios. Se introducira brevemente la tecnologia de fabricacion de
estos sensores, centrando la exposicion en la fabricacion de los que fueron desarrollados

integramente dentro de esta tesis, los sensores de glucosa y los electrodos de pseudo-referencia.

3.2.1 ISFETs

En el contexto de este trabajo se han utilizado ISFETs para la determinacion del pH y la

concentracion de ion potasio extracelular.

La fabricacion de los transductores ISFET se realizé de acuerdo a la tecnologia NMOS (Negative-
channel Metal-Oxide Semiconductor) previamente desarrollada por el GTQ [143-145]. Cabe
destacar que con el fin de tener una mayor flexibilidad tecnoldgica a la hora de introducir procesos
que mejoren las caracteristicas de funcionamiento de los dispositivos (proteccion contra descargas
electrostaticas, integracion del electrodo de pseudo-referencia), o que faciliten el encapsulado
(aislamiento de los dispositivos del sustrato), los juegos de mascaras utilizados para la fabricacion

tiene algunos niveles adicionales a los de la NMOS.

En este trabajo se utilizaron dos tipos de disefios de ISFETs, que se muestran en la Figura 3-1. Uno
con la puerta de nitruro de silicio (Si;N,) para los sensores de pH y otro con la puerta de 6xido de
silicio (Si0O,) sobre los que se depositd la membrana selectiva a iones potasio. La razon de utilizar
diferentes materiales de puertas es porque mientras que los de nitruro dan una mayor respuesta a
pH, los de 6xido tienen mayor superficie a silanizar y por tanto la adherencia de la membrana es
mayor. En ambos casos, el tamafio de cada chip individual es de 3x3 mm’ y las dimensiones de la

puerta del ISFET son de 10 x 500 pm.

Figura 3-1. Imagen de los ISFETs a) con puerta de Si3;N, y b) con puerta de SiO,.
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En la Figura 3-2 se muestra un dibujo esquematico en corte de la topografia del dispositivo una vez
fabricado, con el par ISFET/MOSFET (metal oxide semiconductor field effect transistor). Se
observa la estructura del ISFET y el MOSFET cada uno con las difusiones de fuente y drenador y
su correspondiente metal de contacto, la puerta de nitruro de silicio del ISFET y la de 6xido de
silicio del MOSFET que ademaés tiene una capa de metal. En la puerta del ISFET se deposité un
anillo metalico para la proteccion contra las cargas electrostaticas (anillo ESD). Segin se muestra
en la Figura 3-1.a, el ISFET tiene un electrodo metalico que puede hacer de electrodo de pseudo-
referencia.

Cottacto ISFET MOSFET
Pseudo-referencia sustrato

J l ESD andllo l
Pasivariin /
1 n n 1
Sustrato p
FuenteT TDrenadcrr FuenLeT TDrenador
Puerta

Puerta

Figura 3-2. Topografia del disefio del ISFET de Si;N, con el par ISFET/MOSFET

Una vez los ISFETS se han fabricado en la Sala Blanca del IMB-CNM, se cortan los chips de la
oblea y se fijan en una PCB con una resina epoxy Epoteck H77. Se sueldan los contactos del chip
con las pistas de cobre de la tira de PCB con soldadura de hilos de oro. Posteriormente se
encapsulan para dejar solo en contacto con el liquido la parte sensible de la puerta del ISFET. Para
ello se deposita una capa de una resina formada por Ebecryl 600, HDDA y el fotoiniciador Irgacure
651, tal como se mostro en la Figura 1-15 b. Esta capa encapsulante permite que los ISFETs
puedan ser sumergidos en la solucion de medida durante largos periodos de tiempo sin que el

liquido penetre en las conexiones eléctricas y provoque el cortocircuito del sensor.

ISFETS CON MEMBRANA SELECTIVA A IONES POTASIO

Las membranas basadas en polimeros fotocurables tienen la propiedad de curar en presencia de luz
ultravioleta, hecho que ha sido utilizado por el GTQ desde hace ya algunos afos para fabricar

ISFETSs selectivos a iones y que por lo tanto constituye una técnica estandarizada [146, 147].

Una vez encapsulados los ISFETs en las tiras de PCB, y antes de depositar las membranas se
silanizo la superficie de la puerta del ISFET. Después de una esmerada limpieza de la superficie
con agua y etanol se depositaron dos gotas de una mezcla de TPM con etanol al 10 % v/v sobre la
puerta del dispositivo y se dejo reaccionar en una estufa a 80 °C durante una hora. De esta manera

se activa la superficie del sensor con grupos acrilato de modo que copolimerizan con los grupos
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acrilato de la membrana y se consigue asi una mayor adherencia de la membrana a la superficie del

dispositivo.

Una vez funcionalizada la superficie se deposito, utilizando un capilar de vidrio, una gota de la
mezcla de membrana preparada con los componentes y proporciones expuestos en la seccion 3.1y
se curd bajo luz ultravioleta con una potencia de radiacién de 22 mW.cm™ y una longitud de onda
de 365 nm durante 15 segundos. Una vez depositadas las membranas sobre los ISFETs se

.7 -3 , e
guardaron en una solucién 10~ M de cloruro potésico.

3.2.2 SENSORES AMPEROMETRICOS

En este trabajo se han utilizado microelectrodos de oro para la determinacion de oxigeno disuelto y

glucosa extracelular y como transductor para los electrodos de pseudo-referencia miniaturizados.

Los microelectrodos de oro fueron fabricados en el IMB-CNM mediante tecnologia de
Si/SiOy/metal y procesos de “Lift-off” previamente desarrollados por el GTQ. El proceso de
fabricacion, esquematizado en la Figura 3-3 , parte, de igual forma que para los ISFETSs, de una
oblea de silicio de 4 pulgadas de diametro como sustrato. Para aislar los metales del silicio el
primer paso involucra el crecimiento de 1000 nm de 6xido térmico sobre la oblea de silicio (Figura
3-3.b.). A continuacién se realiza un proceso de [lifi-off para definir mediante procesos
fotolitograficos motivos para los electrodos y conexiones Figura 3-3.c). Se depositan mediante la
técnica de evaporacion por haz de electrones los metales: primero una capa de 20 nm de titanio y
después una de 100 nm de Oro (Au) (Figura 3-3.d). Se elimina la fotoresina con acetona quedando
definidos los motivos metalicos deseados (Figura 3-3.¢). Una vez que las estructuras estan
disefadas, se deposita una capa de pasivacion de 6xido de silicio, de unos 600 nm por deposicion
quimica en fase vapor asistida por plasma (PECVD) (Figura 3-3.f) y de nuevo se deposita una
fotoresina para definir la superficie del electrodo (Figura 3-3.g y h). Para abrir el area de los
microelectrodos y los contactos se usa un ataque himedo en una solucién tamponada de acido

fluorhidrico (Figura 3-3.i.). Finalmente la fotoresina es eliminada en acetona (Figura 3-3.j.).
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Figura 3-3. Representacion esquematica del proceso de /ifi-off para la fabricacion de los microelectrodos de oro

En la Figura 3-4 se muestran dos de los de chips utilizados en este trabajo, de dimensiones 3 mm x
3.5 mm . Los chips tipo ER constan de tres electrodos, disefiados para ser utilizados como
electrodo de trabajo (WE), electrodo de referencia (RE) y electrodo auxiliar (CE). Los chips tipo
SER, disponen de dos electrodos, disefiados para ser utilizados como WE y CE. El chip tipo Placa
consiste en un unico electrodo disefiado para ser utilizado como WE. Para la medida de oxigeno
disuelto se usaron chips tipo ER y tipo SER, y para la determinacion de glucosa se utilizaron
electrodos tipo SER y tipo Placa. En la fabricacion de los electrodos de pseudo-referencia de
Ag/AgCl se utilizaron chips tipo SER y tipo Placa. En la Tabla 3-3 estan recogidas las dimensiones

de los electrodos en cada chip.

Figura 3-4. Fotografia de los chips amperométricos a) tipo ER y b) tipo SE

62



Tabla 3-3. Dimensiones de los electrodos en los tres tipos de chips

Chip Area WE Area CE Area RE
[mm’] [mm?] [mm’]
ER 1.62 2.08 0.64
SER 1.62 2.77
Placa 4.51

Una vez los sensores se han fabricado en la Sala Blanca del IMB-CNM, se proceden a encapsular
de igual manera que los ISFETs, pero utilizando una resina termocurable con grupos epoxy

Epoteck H77 en lugar de resina fotocurable Ebecryl 600 (Figura 1-15 a)

Antes de usar los microelectrodos de oro por primera vez se realizd una limpieza quimica en

solucion pirafia a temperatura ambiente durante 30 s.

SENSORES DE GLUCOSA

En el contexto de esta tesis se han fabricado sensores de glucosa mediante la inmovilizaciéon de la

enzima glucosa oxidasa en la superficie de microelectrodos de oro tipo Placa y tipo SER.

Los sensores amperométricos enzimaticos fabricados se basan en la Reaccion 3-1 de oxidacion
de la B-D-glucosa, como sustrato enzimatico, y oxigeno como cofactor, catalizada por la enzima
glucosa oxidasa (GOD) [148]. La posterior deteccion amperométrica del producto de reaccion

peroxido de hidrogeno (H,0,), se realiza segun la Reaccion 3-2 de oxidacion del H,O, [149]:

.L — D — Glucosa + 0, Cﬁz Acido glucénico + H,0,
Reaccién 3-1

H,0, » 0, + 2H* + 2e~; E® = 0.65V vs.Ag/AgCl
Reaccién 3-2

Para inmovilizar la enzima sobre los electrodos se estudiaron tres procesos con el fin de evaluar
cual de ellos permitia obtener sensores con una respuesta mejor: por adsorcidon fisica, por
electroadsorcion y con formacion de enlace covalente. Los protocolos de fabricacion se resumen en
la Tabla 3-4 y en la Figura 3-5 se muestra un esquema con la configuracion de los electrodos

modificados.
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Figura 3-5. Esquema de la configuracion final del electrodo modificado segiin metodologia a) de adsorcion fisica y

electroadsorcion y b) por medio de enlaces covalente.

Para los tres métodos, el paso comun para inmovilizar la enzima consiste en sumergir el electrodo

en una disolucion 5% w/v de GOD, en PBS pH 7.4.

En el caso de la inmovilizacién mediante electroadsorciéon se aplicd una densidad de corriente
positiva al electrodo para favorecer la migracion electroforética de las moléculas de GOD, cargadas
negativamente a ese pH. En la Figura 3-6 se muestran, para tres electrodos tipo placa, los
cronoamperogramas obtenidos para la electrodeposicion de GOD. Como se observa, la

electrodeposicion.es reproducible para los tres electrodos.
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Figura 3-6. Cronoamperograma obtenido de la deposicion de las moléculas de GOD, al aplicar una densidad de corriente

de 5 mA/ecm? sobre electrodos de oro tipo Placa durante 2 minutos.

Para realizar la inmovilizacion mediante enlaces covalentes se requiere un tratamiento previo del
microelectrodo de oro con tal de introducir en su superficie grupos susceptibles de reaccionar con

la enzima. Para ello se gener6 una SAM de moléculas de DTSP, unidas a la superficie de oro a
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través de un enlace de azufre dejando libre en el otro extremo de la molécula el grupo succidimida,

el cual permite la union con la enzima a través de un enlace peptidico (Figura 3-5 b).

Para las tres metodologias, una vez inmovilizada la enzima, se realizd6 un tratamiento con
glutaraldehido que forma una red tridimensional y mejora la fijacién de la enzima a la superficie

del electrodo.

Tabla 3-4. Protocolos de fabricacion del sensor enzimatico de glucosa.

Método de Pretratamiento del Inmovilizacion en [GOD] Post-tratamiento en
inmovilizacion microelectrodo 5% wt Glutaraldehido
Adsorcion fisica No t= 60min; T=4°C
Electroadsorcion No
j=5SmA/cm?; t =4 min;
t=2min; T = Tampiente T = Tambiente
Enlace covalente [DTSP] 4mM; t=60 min; T =4 °C
(SAM) t=60 min; T = Tambiente

Uno de los aspectos mas criticos de los sensores enzimaticos de glucosa es su rango lineal, limitado
por su cinética normalmente a concentraciones menores de SmM, y por tanto inferior a la
concentracion habitual en medios de cultivos. Por ejemplo, en el caso del medio de cultivo
neurobasal, la concentracion inicial de glucosa es de 25 mM (Tabla 3-2). Para extender el rango de
deteccion lineal y eliminar la dependencia de la respuesta del sensor a la cinética de la reaccion
enzimatica, se depositd una membrana de difusion del polisiloxano APTMS sobre el electrodo. La
deposicion de la membrana se realizé en fase gas durante 12 horas a temperatura ambiente. En la
Figura 3-7 se muestra un esquema con la configuraciéon final de un sensor de glucosa tras la

inmovilizacion de la enzima y la capa de difusion.

Figura 3-7. Esquema de la configuracion final de un biosensor modificado con una capa de difusion de APTMS.
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3.2.3 ELECTRODOS INTERDIGITADOS

En este trabajo se han utilizado electrodos interdigitados (IDE), con un é4rea total de 2 mm?, una
anchura de digitos de 3 pm y una separacion entre digitos de 6 pm, para monitorizar los cambios de

conductividad en el medio extracelular.

La fabricacion se realizo de acuerdo a la tecnologia ya desarrollada en el GTQ [51], consistente en
la oxidacion térmica de una oblea de silicio para formar una capa de 6xido de silicio de 1.5 pm, tras
lo cual se deposita, mediante deposicion quimica de vapor de baja presion (LPCVD), una capa de
polisilicio de 0.48 um. Mediante fotolitografia estandar e iones reactivos se graban en el polisicio
los electrodos y subsecuentemente se forman los pads interconectores encima de éstos mediante
deposicion y grabado de una capa de 0.5 um de aluminio. Finalmente se deposita y se graba una
capa de pasivacion consistente en 3000 A de oxido de silicio y 7000 A de nitruro de silicio que es

eliminada del area de pads y electrodos.

Estos sensores una vez fabricados se encapsularon de igual forma que los ISFETs.

3.24 ELECTRODOS DE PSEUDO-REFERENCIA

En esta seccion se describe el proceso de fabricacion desarrollado en el marco de este trabajo,
mediante técnicas electroquimicas, de electrodos de pseudo-referencia de Ag/AgCl sobre
microelectrodos de oro, necesarios para realizar las medidas con ISFETs y electrodos

amperomeétricos.

Se utilizaron chips tipo placa (4.51 mm®), nombrados como serie F (F1 a F17) y tipo SER,
nombrados como serie R (RO1 a R02), utilizandose el electrodo concéntrico (2.77 mm®) para la
deposicion de las capas de Ag y AgCl (Figura 3-4 b). La deposicion de las capas de Ag y AgCl es
el proceso mas critico en la fabricacion de electrodos de referencia integrados, por lo que debe ser

un proceso muy bien controlado.

La electrodeposicion de plata transcurre a través de la Reaccion 3-3 en una solucion comercial de

plata:

- 0
Ag wp +e > Ag's) E’=0.8 V vs NHE

Reaccion 3-3
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mientras que la formacion del cloruro de plata a partir de la plata ya depositada transcurre a través

de la Reaccion 3-4 en una solucion de HCI 0.1M:
Ag,, +Cl" <> AgCl +e  E’=-0.222V vs NHE

Reaccion 3-4

Para depositar estas dos capas se estudiaron dos procesos con el fin de evaluar cual de ellos
permitia obtener capas de mayor calidad. Uno de los dos métodos estudiados fue la
cronoamperometria (CA), mediante la cual se aplica un potencial y se mide la corriente en el
tiempo. El otro proceso fue la cronopotenciometria galvanostatica (CPG), en la cual se aplica una

corriente y se mide el potencial en el tiempo.

La densidad de corriente, j, a la que se lleva a cabo el proceso de electrodeposicion del material es
un parametro importante, ya que determina la velocidad de formacion, la adherencia al sustrato y la
calidad final de la capa [54, 55, 150-152]. La intensidad de corriente eléctrica, i, que hay que pasar
por el electrodo de trabajo para que tenga lugar la formacion de la capa se relaciona, mediante la

Ecuacion 3-1, con la densidad de corriente eléctrica y el area del electrodo, A:
i=j.A
Ecuacion 3-1

El espesor de las capas depositadas se eligi6 teniendo en cuenta las recomendaciones de la
bibliografia [153], donde se expone que el grosor de la capa de cloruro de plata ha de ser, como
minimo, Y4 del espesor de la capa de plata y que para depositar el cloruro de plata se consume 1/3
del espesor de plata [54]. En la Figura 3-8 se muestra un dibujo esquematico de la configuracion de
las capas de Ag y AgCl depositadas sobre el microelectrodo de oro. El espesor de la capa es

controlado a través del tiempo de reaccion mediante la Ecuacion 3-2 y la Ecuacion 1-4:

=M _
q.N ,.p.A

Ecuacion 3-2

donde th es el espesor de la capa formada (cm), Q es la carga eléctrica (A-s), q es la carga de un
electron 1.602x10™"° C, N, es el namero de Avogadro 6.02 x 10 mol™, A es el area del electrodo
de oro a cubrir; M es el peso molecular de las especies a depositar (107.87 y 143.32 g/mol para la
plata y el cloruro de plata, respectivamente) y p la densidad (10.5 y 5.56 g/cm’ para la plata y el

cloruro de plata, respectivamente).
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. Capa de cloruro de plata: *4 x pm
. Capa de plata: x um
Capa dz pasivacitn: Nitruro de silicie: Ipm
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Figura 3-8. Esquema de la estructura del electrodo de Ag/AgCl fabricados sobre microelectrodos de oro.

El primer paso para la deposicion electroquimica de las capas de Agy AgCl es la formacion de
una primera capa de material muy delgada, tipicamente de un espesor de unos 0.1 um, de gran
calidad y adhe rencia al sustrato, que permitirda implementar | as caracteristicas de l a ca pa final
formada. Enl a Figura 3-9 a sem uestra elv oltamperograma lineal o btenidop ara la
electrodeposicion de plata sobre la superficie de or o, en la solucién comercial de plata, en una
ventana de potencial entre -1.3 Vy 0 V a 0.3 V/s. Se observa como a un potencial aproximado de -
1 V se empieza a depositar la capa de plata. Enla Figura 3-9 b se muestra el voltamperograma
lineal en HCI1 0.1 M para la formacion del cloruro de plata a partir de la plata ya depositada, en una
ventana de potencial entre 0V y 0.3V a 0.3 V/s. En este caso se observa como a partir de un
potencial por debajode 0.05V se empieza ya aformar la capade c loruro de plata. De es tos
resultados se puede obtener informacion practica del rango de potenciales y corrientes en los que
estd teniendo lugarl a reaccion de deposicion, p ermitiendo relacionar am bas m agnitudes y

seleccionar susv aloresade cuadospa ra last écnicas ded eposicion estudiadas.
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Figura 3-9. Voltamperogramas donde se muestra el estudio de la relacion entre las magnitudes de corriente y potencial

durante la electrodeposicion: a) de plata sobre la superficie de oro y b) de cloruro de plata sobre la plata ya depositada.
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Con el fin de determinar los pardmetros optimos del proceso de fabricacion de los electrodos de
pseudo-referencia se realizd un estudio teérico-experimental de los procesos de formacion de las
capas de Ag/AgCl en funcion de la técnica utilizada, la densidad de corriente y el tiempo de
deposicion. En la Tabla 3-5 y Tabla 3-6 se resumen los valores de potencial e intensidad utilizados
para la fabricacion de 18 microelectrodos. y sus correspondientes valores tedricos. Tal como puede
observarse en la Tabla 3-5, para la deposicion de la capa fina de Ag se utilizaron valores de
potenciales proximos a -1 V (para la técnica de cronoamperometria) y corrientes entre -4x10™ y -
3.6x10* A (para la técnica cronopotenciometria galvanostatica). La columna de Tiempo hace
referencia al tiempo teodrico necesario durante la electrodeposicion para obtener los espesores

deseados, entre 5 um y 110 um (descritos en la tltima columna).

La Tabla 3-6 recoge los valores para la formacion de la capa de AgCl a partir de la capa fina de Ag.
Se usaron valores de potenciales entre 0.02V y 0.11V (para la técnica de cronoamperometria) y
corrientes entre 1.6x10° y 1.87x10™* A (para la técnica cronopotenciometria galvanostatica). La
columna de Tiempo hace referencia a la duracion de la electrodeposicion necesaria para obtener los

espesores deseados, entre 0.3 um y 10 um (descritos en la ultima columna).

En la Figura 3-10 a y Figura 3-10 b.se muestran, para tres electrodos, los registros obtenidos
durante el proceso de electrodeposicion de plata mediante CA y CPG, respectivamente. Las curvas
de respuesta muestran la forma esperada: una variacion inicial de la corriente o potencial que indica
la formacion de los nticleos de plata y un estado estacionario que indica el crecimiento homogéneo
de esos nucleos para dar lugar a una capa uniforme. La relacién entre potencial o corriente y la

corriente o el potencial registrado siguen la tendencia esperada de acuerdo a la Figura 3-9 a.

En la Figura 3-11 a y Figura 3-11 b se muestran, para tres de los electrodos fabricados, los registros
obtenidos durante el proceso de formacion de la capa de cloruro de plata, mediante
cronoamperometria y cronopotenciometria galvanostatica, respectivamente. Al igual que para la
formacion de la capa de plata, los resultados registrados tienen la forma esperada y siguen la

tendencia prevista de acuerdo a la Figura 3-9 b.
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microelectrodos.

Tabla 3-5. Parametros utilizados en el proceso de electrodeposicion de la capa de plata sobre la superficie de oro de 18

Potencial Intensidad Espesor
Electrodo | Técnica Densidad aplicado aplicada Thempo Estimado
[A/em2] [s]

[Vl [A] [um]

F1 CA 2.15E-03 -1,05 7200 110
F2 CA -1,05 7200 101
F3 CA 5.03E-03 -1,03 7200 88
F4 CA 1.87E-03 -1,05 7200 72
F5 CA 1.41E-03 -1,07 7200 66
F7 CA 5.00E-04 -0.95 7200 39
F8 CA 5.00E-04 -1.05 382 5
F9 CA 8.03E-04 -1.00 7200 70
F10 CA 5.00E-04 -0.98 2183 20
F11 CA 5.00E-04 -1.09 1043 20
F12 CA 5.00E-04 -0.96 2355 21
F13 CPG 1.00E-03 -4.00E-05 8000 10
F14 CPG 9.00E-03 -3.60E-04 1044 10
F15 CPG 9.00E-03 -3.60E-04 1044 10
F16 CA 5.00E-04 -0.89 9000 20
F17 CPG 9.00E-03 -3.60E-04 1044 10
RIO1 CA 5.00E-03 -0.95 5220 34
RI02 CA 5.00E-03 -0.97 4120 29

CA: Cronoamperometria. CPG: Cronopontenciometria.
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Tabla 3-6. Parametros utilizados en el proceso de formacion de la capa de cloruro de plata a p artir de 1a capa de plata

sobre 18 microelectrodos.

Potencial | Intensidad Espesor
Densidad Tiempo
Electrodo Técnica aplicado aplicada Estimado
[A/em2] [s]
[Vl [A] [pm]
F1 CA 4.53E-04 0.11 700 4.41
F2 CA 4.55E-04 0.08 300 1.94
F3 CA 5.00E-04 0.07 1797 8.42
F4 CA 5.00E-04 0.08 1800 7.28
F5 CA 5.00E-04 0.08 1800 6.55
F7 CPG 1.6e-5 468
F8 CA 2.50E-05 0.02 400 0.3
F9 CA 5.00E-04 0.04 6755 10
F10 CA 5.00E-04 0.05 1379 5
F11 CA 5.00E-04 0.05 1618 5
F12 CA 5.00E-04 0.04 7200 9.56
F13 CPG 2.00E-04 8.00E-06 4677 2.50
F14 CPG 1.60E-06 137
F15 CA 4.00E-05 0.04 1.60E-06 2338 2.50
F16 CA 2.50E-03 0.05 1027 5.00
F17 CPG 4.00E-05 1.60E-06 2338 2.50
RIO1 CA 5.00E-04 0.05 2.00E-05 1740 7.23
RI02 CA 4.50E-03 0.05 1.87E-04 2010 7.13
CA: Cronoamperometria. CPG: Cronopontenciometria.
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Figura 3-10. Respuesta re gistrada d urante la deposiciond e la capade p lataa ) mediante cronoamperometria y b )

mediante cronopontenciometria galvanostatica
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Figura 3-11. Respuesta registrada durante la deposicion de la capa de cloruro de plata a) mediante cronoamperometria y

b) mediante cronopotenciometria galvanostatica

En la Tabla 3-7 se muestran valores del espesor, para dos electrodos, de la capa de plata formada y

de la capa de plata mas la de cloruro de plata, determinados mediante perfilometria. Los valores del

espesor de las capas de Ag para estos dos electrodos concuerdan con los valores tedricos recogidos

enla Tabla 3-5 en funcion del tiempo de -electrodeposicion u tilizado en su f ormacion. La

disposicion y la escala de las capas puede verse en la Figura 3-8.En la Figura 3-12 se muestran

imagenes al microscopio de la capa de plata y de cloruro de plata fabricadas, en las cuales pueden

apreciarse la homogeneidad de las mismas.

Tabla 3-7. Espesor tedrico y experimental para los electrodos de la serie R

Valor Tedrico Valor Experimental
Electrodos Espesor Ag Espesor AgCl Espesor Ag Espesor Ag + AgCl
[rm] [nm] [nm] [nm]
RIO1 34 7 31 33
RI02 29 7 26 30

a)

b)

Figura 3-12. Imagen al microscopio a) de la capa de plata y b) de la capa de cloruro de plata.
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3.3 METODOLOGIA DE EVALUACION

Se realizé la caracterizacion y evaluacion de todos los dispositivos en medios acuosos con el
objetivo de determinar sus caracteristicas de respuesta (sensibilidad, rango de concentracion, limite

de deteccion, reproducibilidad, etc.).

Adicionalmente, para los ISFETs de pH e ion potasio, electrodos de oxigeno disuelto y electrodos
de pseudo-referencia se verificé que su sefial (basicamente la estabilidad con el tiempo) no se veia
afectada por un medio de cultivo (medio neurobasal). Finalmente, se realizaron medidas

preliminares del medio extracelular con ISFETs de pH y de ion potasio en un cultivo de neuronas.

3.3.1 EVALUACION EN MEDIOS ACUOSOS

ISFETS DE pH E ION POTASIO

La acidificacion-basificacion de un medio de cultivo dard informacion de la actividad metabdlica
no-oxidativa: la basificacion del medio podria interpretarse como la inhibicion de la produccion de
productos acidos del metabolismo, como el acido lactico y el dioxido de carbono, lo que podria

interpretarse como una disminucion o cese de la actividad metabdlica.

La calibracion de los ISFETs de pH se realizo en la Solucion A, de composicion similar al medio
neurobasal, en un rango de pH propio de cultivos celulares (de pH desde 5 hasta 9). El pH fue
fijado en los valores estudiados con ayuda de HAc 1 M y KOH 1M.

La solucion externa de los electrodos de referencia comerciales usada es KNOj; al 10 % w/v, salvo
en los experimentos que involucraron ISFETSs selectivos a ion potasio, que para evitar la posible
contaminacion del medio por flujo de iones potasio a la solucion de medida se uséd acetato de litio

0.1M.

La estabilidad con el tiempo de los ISFETs de pH se determind a temperatura ambiente en la

solucion A frente a un electrodo de referencia de Ag/AgCl comercial.

Los dos iones principales en el medio celular son el sodio y el potasio, de vital importancia en la
transmision del impulso nervioso. La concentracion intracelular de sodio en los mamiferos esta
comprendida entre 5 y 15 mM, mientras que la extracelular es mucho mayor (145 mM). Sin
embargo, las concentraciones intra y extracelulares de potasio estan comprendidas entre 140 mM y

5 mM, respectivamente [118, 119]. Esto nos indica que hay un fuerte gradiente electroquimico que
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impulsa a las dos sustancias a moverse: el sodio hacia dentro de la célula y el potasio hacia fuera.

En el medio neurobasal la relacion de concentraciones entre el ion potasio y el ion sodio es de 0.08.

Para los ISFETs con membrana selectiva a iones potasio la calibracion se realizo registrando la
sefal de salida al variar la actividad de ion potasio en una soluciéon de 25 ml de agua desionizada
con KNOs, entre 10°M y 107 M. Las curvas que se obtienen se pueden separar en dos zonas, la
parte lineal (o region nernstiana) y la parte donde no hay respuesta del sensor al variar la actividad
del ion. La proyeccion sobre el eje de abscisas de la interseccion de las dos rectas correspondientes
a cada una de las dos zonas de respuesta proporciona el valor limite de deteccion. Segin las
recomendaciones de la Union Internacional de Quimica Pura y Aplicada (IUPAC) [154] se define
como la concentracion a la cual el potencial medido se desvia del potencial medio de la region no
nerstiana en un multiplo arbitrario del error estandar.

Para el caso de los ISFETs con membrana selectiva a iones potasio hay un parametro adicional que
hace falta tener en cuenta ya que es el que nos dara informacion sobre si las medidas son viables o
no con el sensor de estudio. Este es la selectividad del sensor y es definido como la proporciéon de
respuesta del sensor al analito o ion principal frente de la existencia de otros iones en la solucién
(iones interferentes). Como ya se ha comentado anteriormente se cuantifica mediante el coeficiente
de selectividad (K;*"). Hay diferentes metodologias para determinar este pardmetro que se pueden
dividir en dos grandes grupos: el método de las soluciones separadas y el método de las soluciones
mixtas [155]. En todos los casos el coeficiente de selectividad potenciométricos se expresa de

acuerdo con la Ecuacion 3-3 de Nicolsky-Eisenman:

RT o
E=E° +ﬁlog(ai +K,""(a,)7)

7

Ecuacion 3-3

donde E,E°, R, T, z;, F y a; tienen el mismo significado que en la ecuacion de Nernst y donde z; es
la carga del ion interferente, a; la actividad del ion interferente en solucion y Kijp"‘ es la constante de
selectividad potenciométrica. Cuando K;™ es superior a 1 se considera que el ISFET responde mas

selectivamente al ion interferente que al propio analito.

En este trabajo se obtuvieron los valores de los coeficientes de selectividad utilizando uno de los
métodos propuestos por la IUPAC: el método de las soluciones mixtas, en el que se mantiene
constante la actividad del ion interferente (FIM: Fixed Interferent Method). Este es un método
grafico que se basa en hacer un calibrado del ion principal (analito) en una solucion que contenga
una actividad fijada y constante del ion interferente. Para ello se utilizd una solucion 0.15 M de
NaCl sobre la que se fueron adicionando volimenes conocidos de KNO; para variar la actividad de

ion potasio entre 10*M y 107 M. Se representa el potencial de respuesta frente a las actividades del
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ion principal. La interseccion entre la region nernstiana y la region no nernstiana indica el valor de

la actividad del ion principal que debera ser utilizada en la Ecuacion 3-4 y asi calcular el K;™.

pot _ i
K,” =

Ecuaciéon 3-4

La estabilidad con el tiempo de los ISFETs de potasio se determind, a temperatura ambiente, en

una solucion de NaCl 0.15M frente a un electrodo de referencia de Ag/AgCl comercial.

SENSORES DE OXIGENO DISUELTO

En un medio abierto a la atmosfera la concentracion inicial de oxigeno disuelto (O,) en una
solucion acuosa serd de unos 8 ppm. Una disminucién en la concentracion de oxigeno puede

relacionarse con la respiracion celular.

Los microelectrodos de oro sufren un proceso de pasivacion de la superficie, lo que resulta en una
disminucion del area efectiva del microelectrodo. Como la intensidad de corriente de la reaccion de
reduccion-oxidacion es proporcional al area del microelectrodo, se hace necesario realizar una
activacion electroquimica cada vez que se utilizan estos electrodos. Para ello se realizaron 15
barridos de potencial en KNO; 0.1 M, en una ventana de potencial de 0.8 a -2.2 V y a una
velocidad de 0.1 V/s [156]. La determinacion experimental del area electroquimica de los
microelectrodos se determind a través de la Ecuacion 1-6 y la Ecuacion 1-7, siguiendo la
metodologia descrita en el apartado 3.2.2. En la Figura 3-13 se muestra la diferencia de dos
barridos de potencial en presencia de ferricianuro de potasio antes y después de la activacion

electroquimica.
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Figura 3-13. Voltamperogramas ciclicos e n presencia d e ferricianuro de p otasio antesy d espués de la activacion
electroquimica de la superficie del microelectrodo de oro

Una vez comprobado que el estado de los microelectrodos de oro es 6ptimo se procedié a realizar

un calibrado para el oxigeno disuelto.

La Reaccidon 3-5 de reduccion de oxigeno disuelto en un medio neutro o basico es:

0, +4e +2H,0 - 40H"

Reaccion 3-5

aunque en realidad, e I m ecanismo es mucho mas com plejoy se di vide en dos reacciones
secuenciales que involucran cada una de ellas dos electrones, que se puede relacionar con la sefial

voltamperométrica ( Reaccion 3-6 y Reaccion 3-7):
O,+2¢ +H,0—-> HO, +OH
Reaccion 3-6
HO, +2e +H,0—->30H

Reaccion 3-7

Al realizar un barrido lineal hacia po tenciales negativos con los microelectrodos de or o en una
solucion acuosay en unaventana de potencial comprendida entre 0.4y -1.2V a 0.1 V/s, se
observan tres zonas en el voltamperograma (Figura 3-14). La pr imera, que va aproximadamente
desde 0 hasta -0.6 V en la que tiene lugar la Reaccion 3-6 y que involucra la reduccion de O, y

formacion del ion hidroxido (OH'). La segunda zona, en 1 a que su cede la Reaccion 3-7, que va
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aproximadamente desde -0.6 a -1 V y en la que se consume la especie intermedia formada en la
Reaccion 3-6. Y la tercera zona, a partir de -1 V, que corresponde a la descomposicion del agua

para formar hidrogeno.
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Figura 3-14. Voltamperometria lineal donde se observan los dos picos de reduccion de oxigeno.

Como las reacciones de reduccion de oxigeno disuelto tienen lugar en una amplia ventana de
potencial, se eligi6 -0.8 V vs Ag/AgCl el valor del potencial de trabajo, ya que ese potencial es lo
suficientemente negativo como para asegurar que la sefial de salida (intensidad de corriente) es

debida a la reduccion total del oxigeno en disolucion.

La recta de calibrado para las distintas concentraciones de oxigeno en el medio de estudio
(Solucion B) se obtuvo segun la siguiente metodologia. Se varid la concentracion de oxigeno de 8
ppm a 0 ppm en el medio (valores medidos con una sonda 6ptica), mediante burbujeo de una
mezcla de Ny/aire. Para cada concentracion de oxigeno en el medio se realizd un barrido de
potencial a 0.1 V/s de +0.4 a -1.2 V. De los datos registrados se obtuvo el valor de la intensidad de
reaccion a un potencial de -0.8 V y finalmente se representd el valor de intensidad frente a la
concentracion del oxigeno en el medio. El esquema del sistema utilizado para la variacion de

oxigeno se muestra en la Figura 3-15.
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Figura 3-15. Esquema del sistema de medida para los electrodos de O,.

SENSORES DE GLUCOSA

En un medio de cultivo, como medio neurobasal, la concentracion inicial de glucosa es de 25 mM.

Una disminucion en la concentracion de glucosa puede relacionarse con el crecimiento celular.

La caracterizacion de los sensores de glucosa se realizo en base a deteccion amperométrica del
subproducto de la reaccion enzimatica, peroxido de hidrégeno, en el electrodo de oro, ( Reaccion

3-1 y Reaccién 3-2). Se realiz6 un estudio del potencial optimo de trabajo para la deteccion
amperométrica de la oxidacion del H,O, consistente en el registro de los barridos de potencial a
0.05Vs'deOVao9Vv para un rango de concentraciones de H,O, en el medio de 0 mM a 8.7 mM.
Se realiz6 un estudio para comprobar que la velocidad de reaccion enzimatica, Reaccion 3-1,
correspondia al valor aportado por el fabricante, teniendo en cuenta que 1U GOD oxida el O, a una
velocidad de 0.1 mM.min"'. Para ello, sobre una solucién de glucosa 50 mM en PBS pH 7.4 se
afiadié en un determinado instante 50 U de GOD. Mediante cronoamperometria (aplicando el
potencial de oxidacion del H,O,) se determino la variacion en la intensidad de sefal al afiadir la
GOD a los 55s del inicio del registro de datos. Se utiliz6 un electrodo de oro sin modificar para este

ensayo.

Para los electrodos con enzima inmovilizada mediante enlace covalente se estimé el porcentaje de
superficie de electrodo cubierta por la capa de DTSP formada (I') a partir de la Ecuacion 3-5,
donde n es el numero de electrones puestos en juego en la reaccion de desorcion reductiva, 1 para
el caso de este estudio y F es la constante de Fadaray. El area electroquimica de los electrodos no
modificados se determind a través de la Ecuacion 1-6 y la Ecuacion 1-7 siguiendo la metodologia

expuesta en el apartado anterior. Se integro el area de los picos de desorcion reductiva de la SAM
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obtenidos mediante voltamperometrias del electrodo modificado, entre -0.3 Vy -1.3 V a 50 mVs-',

en una disolucion desoxigenada de 0.5 M KOH [157, 158].

Areaintegrada

Ecuacion 3-5

La calibracion de los biosensores de glucosa fabricados de acuerdo a las distintas metodologias
descritas en el apartado 3.2.2 (adsorcion, electroadsorcion y enlace covalente) se realizo mediante
cronoamperometria, a un potencial de trabajo optimizado, en un medio tamponado (PBS, pH 7.4).
La concentracion de glucosa se fue variando afiadiendo cantidades conocidas de una solucion stock
0.1 M de glucosa sobre 10 ml de solucion de fondo. Los resultados de los distintos métodos de
inmovilizacion fueron comparados con el fin de escoger el método mas adecuado de acuerdo a su
sensibilidad, rango lineal, estabilidad y limite de deteccion. A partir de estos datos se calculd el
valor experimental de la constante de Michaelis-Menten de la enzima inmovilizada segin la
Ecuacion 1-9 y la Ecuacion 1-10 y se compar6 con el valor tedrico que, en una solucion tampon de

fosfato sddico (25°C, pH 5.6) es 33 mM [159].

Tal como se comentd en la seccion 3.2.2, se estudid la respuesta del sensor al depositar una
membrana de difusion del polisiloxano APTMS sobre el electrodo. Se determiné el espesor de las

membranas de difusion depositadas mediante perfilometria.

ELECTRODOS INTERDIGITADOS

La impedancia eléctrica se ha utilizado como herramienta para una gran variedad de procesos
biologicos, siendo una de sus mas recientes aplicaciones la monitorizacion automatica en
microbiologia, permitiendo detectar, cuantificar e identificar cambios en el medio de estudio. En el
caso de cultivos celulares provee informacion acerca de la variacion de la conductividad con el
tiempo, que puede relacionarse con cambios ocurridos en el medio de cultivo. La conductividad
inicial de un medio de cultivo de neuronas, como el medio neurobasal, es del orden de 10”M.
Ademas, esta medida es sencilla ya que este tipo de electrodos no necesita la utilizacion de
electrodos de referencia. La calibracion de los IDE se realizo mediante medidas de impedancia en
distintas disoluciones de KCI en un rango de concentracion de 10°M a 10"M. Se fijo una amplitud
de sefial de 10mV y un rango de frecuencias de 100 Hz a 10’ Hz y se obtuvieron los diagramas de
Bode y Nyquist caracteristicos. A partir de ellos, y conocida la conductividad de la solucion, se
determino el pardmetro caracteristico de la constante de celda (k), relacionado con Ry, y p segun la

Ecuacion 1-13. La conductividad es conocida y medida de antemano y la Ry, se determina del
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diagrama de Nyquist. Una vez obtenida k, que es igual para todo electrodo independientemente del
medio de ensayo, puede determinarse la conductividad de nuevos medios sustituyendo su valor y el

de Rs en la Ecuacidén 1-13.

La constante de celda k fue calculada para 4 IDE idénticos, a fin de garantizar su correcta medida.

ELECTRODOS DE PSEUDO-REFERENCIA

Los electrodos de pseudo-referencia estan formados por una capa de Ag/AgCl y por lo tanto son
sensores selectivos a ion cloruro. En el medio neurobasal la concentracion de ion cloruro es de 50
mM. No se espera que la concentracion de ion cloruro cambie ya que este ion no estd involucrado

en ningln proceso celular [160]. Por lo tanto su potencial se pude mantener constante.

La caracterizacion de los electrodos de pseudo-referencia se realizd mediante técnicas
potenciométricas [55, 150-152]. Ya se explico en la Seccion 3.2.4 que el electrodo de referencia de
Ag/AgCl es en esencia un electrodo selectivo a iones cloruro, por lo que su potencial de respuesta
varia, segiin la ecuacion de Nernst, en funcion de la actividad del ion cloruro en el medio. Este

hecho sirve para caracterizar la calidad de la capa de cloruro de plata fabricada.

La caracterizacion de la capa de Ag/AgCl formada se llevd a cabo mediante potenciometria
partiendo de 25 ml de agua destilada y afiadiendo volimenes conocidos de KCl para variar la
actividad del ion cloruro. Se realizaron también ensayos de la estabilidad en un periodo de 8 horas.

Los datos registrados corresponden al potencial de circuito abierto.

Para verificar la validez de los electrodos de pseudo- referencia como tales, se realizaron pruebas,
utilizando ISFETs de pH y de potasio como electrodos de trabajo. Para ello se mantuvo la
concentracion de iones cloruro constante en el medio y se varid el pH o la actividad de iones
potasio. Para evaluar qué protocolo usado en la fabricacion de los electrodos permitia obtener
electrodos mas estables para tiempos prolongados, se repitieron estos ensayos puntualmente

durante 7 meses.
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3.3.2 EVALUACION EN MEDIOS DE CULTIVO

Una vez fabricados y caracterizados los dispositivos en medios acuosos se verificd que su sefal
(basicamente la estabilidad con el tiempo) no se veia afectada al medir en el medio de cultivo
donde se realizan los estudios con neuronas. El medio de cultivo que utiliza habitualmente el
Laboratorio de Reparacion Neural del Hospital Nacional de Parapléjicos de Toledo para llevar a
cabo cultivos neuronales recibe el nombre comercial de medio neurobasal (GIBCO #370-1103,
GIBCO, Grand Island; NY), cuya composicion se recoge en la Tabla 3-1 y que estd optimizado
para la supervivencia de neuronas. Este medio contiene vitaminas, dcidos grasos esenciales,

hormonas y antioxidantes [161].

La evaluacion para los ISFETs de pH e ion potasio consistio en registrar la sefial con el tiempo
durante 16 h. Para los ISFETs de pH se realizd ademdas un estudio que consistié en sumergir los

sensores en el medio neurobasal durante 1 hora, tras lo cual se realizo una calibracion del sensor.

Para estudiar el efecto del medio neurobasal en los microelectrodos de oro se determinod la
pasivacion del area del microelectrodo durante 1 hora de exposicion al medio. Para ello se
sumergieron los electrodos en el medio neurobasal y se realizé una voltamperometria ciclica en

K;Fe(CN)g cada diez minutos.

Para los electrodos de pseudo-referencia fabricados se realiz6 un estudio de la variacion de la
respuesta mediante potenciometria durante 1 hora, frente a un electrodo de referencia comercial de

Ag/AgCl.

Una vez evaluada la idoneidad de la respuesta de los sensores de pH e ion potasio para medir
parametros de cultivos celulares, se realizd un test preliminar. Las medidas con cultivos de
neuronas se realizaron en el Laboratorio de Reparacion Neural del Hospital Nacional de
Parapléjicos de Toledo. Para ello se situaron los sensores de forma horizontal sobre un portaobjetos
de vidrio. Para cerrar la zona donde se situaba la muestra de cultivo se disefid una celda de silicona
(PDMS) que se coloco encima del portaobjetos y se fijé mediante un adhesivo especial de silicona.
Se realizaron las medidas con un ISFET de pH y uno de ion potasio (K') y un electrodo de
referencia integrado. Una vez se coloco la muestra de cultivo de neuronas, obtenidas del cortex
cerebral de embriones de ratas, se situé debajo del microscopio para observar el estado de las
células marcadas previamente con un compuesto fluorescente para estudiar su viabilidad. Tras 90
minutos de registro se afiadio Triton X, causante de muerte de las células debido a la lisis celular,
esperando observar variaciones en el medio extracelular debido a la liberacion de moléculas. En el

caso del ion potasio se espera una variacion en su concentracion en torno a 30 mM.
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3.4 RESULTADOS

3.4.1 MEDIDAS EN MEDIO ACUOSO

ISFETs DE pH E ION POTASIO

En la Figura 3-16 se muestran los calibrados de 3 ISFETs de pH en la solucion A, en un rango de
pH de 5.5 a 9. En la Figura 3-16 b se recogen los datos de estabilidad de dos ISFETs de pH durante
untimpode 15horas. Enla Tabla 3-8 se muestran | os da tos de la pend iente, | inealidad y
estabilidad en e tiempo para los ISFETs de pH de la Figura 3-16. Las pendientes de los ISFETs
tienen un valor de 50 mV/dec. Este valor es ligeramente menor que el obtenido para soluciones
acuosas es tandares deb ido al el evado contenido en sodio de la solucion (0.07 M) . Este efecto
provocado porla presencia de sodio es ¢ onocido c omo er ror al calino o error del s odio, y se
presenta en muestras con alto contenido de cationes monovalentes (en este caso el Na") debido al

intercambio de otros cationes distintos al H+. Suele presentarse para pH por encima de 10.

Por otra parte, los ensayos realizados por triplicado para un mismo ISFET presentan una buena
repetitividad Los  resultados obtenidos para di stintos ISFETs también pr esentan u na g ran
reproducibilidad. Tras los primeros m inutos de estabilizacion, los v alores de estabilidad en el

tiempo obtenidos concuerdan con los reportados en la bibliografia para estos ISFETs [103].
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Figura 3-16. a) Curvas de calibrado para 3 ISFETs de pH. b) Registro de la estabilidad en el tiempo para 2 ISFETs de pH
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Tabla 3-8. Caracteristicas de respuesta de 3 ISFETs de pH,n=3

ISFET Pendiente [mV/pH] R’ Estabilidad en el
tiempo (mV/h)
1708-15-191 50.43+0.13 0.9999 1.1
1708-15-204 50.39 £ 0.22 0.9999 1.6
2808-11-359 50.69 £ 0.44 0.9999 1.3

Enla Tabla 3-9 yen la Figura 3-17 se muestran los parametros de respuesta de los ISFETs de

potasio a los cambios de ion potasio en el medio. Los valores de la pendiente son reproducibles y

repetitivos. El limite de deteccion medio es de 4x107° M. El valor medio de la KNa,K"’Ot obtenido es

5x10™, de 1o que se concluye que el ion sodio no interferira en las medidas del ion potasio en el

medio extracelular. Los valores de estabilidad en el tiempo y limite de deteccion concuerdan con

los reportados en la bibliografia [103].
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Figura 3-17. a) Calibrados de los ISFETs de potasio en funcion de la actividad del ion potasio, sin y con interferente

(Na' 0.15 M). b) Estabilidad de los ISFETs en funcion del tiempo.

Tabla 3-9. Caracteristicas de respuesta de los ISFETs con membrana selectiva a iones potasio, n = 3.

Unidad Pendiente Rango de deteccion Limite de Estabilidad
[mV/pakq | lineal [mol/l] deteccion en el tiempo
[mol/l] [mV/h]
3569-2-290 543+0.6 2x10° - 2.3x107 3x10° 0.52
3569-2-287 53.8+1.2 2x10° - 2.3x107 4x10° 0.99
3569-2-296 553+1.0 2x10° - 2.3x107 5x10° 0.27
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De estos resultados se puede concluir que tanto los ISFETs de pH como los de ion potasio son

aptos para medir las variaciones esperadas de estos parametros en los cultivos celulares.

SENSORES DE OXiGENO DISUELTO

Una vez determinado el estado dptimo de la superficie de los microelectrodos de oro se procedié a
evaluar es tos para la deteccion de O , disuelto. Enl a Figura 3-18 a sem uestran los
voltamperogramas obtenidos a diferentes valores de concentracion de O, en un rango de 0 ppm a
8.5 ppm de oxigeno. Se observa como el valor absoluto de la intensidad a -0.8 V va disminuyendo
amedida que di sminuye la concentracion de O, en el medio. En la Figura 3-18 b se muestra la
repetitividad de los calibrados para un mismo microelectrodo. Se pudieron realizar un minimo de 3
calibrados antes de que se produjese la pasivacion parcial dela sup erficie de oro, debidoa la
formacion 6xidos sobre su superficie La reproducibilidad y repetitividad de los experimentos es
elevada, tal y como se muestra en la Tabla 3-10, donde puede observarse la desviacion estandar de
respuesta entre ensayos para un mismo electrodo y entre 3 electrodos. Los valores de limite de
deteccion demuestran la buena sensibilidad de estos el ectrodos comparados con 1os comerciales
(sonda de O ,, Hach Lange). Aunque en los experimentos con cultivos de neuronas no se llega a
concentraciones t an b ajas de O ,, permite as egurar una buen a pr ecision en l a deteccion dela

variacion del oxigeno disuelto.
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Figura 3-18. a) Respuesta Voltamperométrica lineal en funcion de la concentracion de oxigeno disuelto. b) Rectas de

calibrado Intensidad de corriente frente a Concentracion de O, para un mismo microelectrodo.
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Tabla 3-10. Caracteristicas de respuesta de los microelectrodos de oro en funciéon de la concentraciéon de oxigeno

disuelto, n = 3.

Unidad Pendiente [pA/ppm] Ordenada Origen [pA] R? Limite de
deteccion . (3,)
[ppm]
3360-02-01 -0.350 £ 0.001 0.056 + 0.006 0.999 0.481
3360-02-03 -0.343 £0.012 0.058 +0.005 0.999 0.507
3360-02-05 -0.370 £ 0.037 0.050 + 0.008 0.999 0.070

De estos resultados se puede concluir que los microelectrodos de oro son aptos para medir las

variaciones de oxigeno disuelto esperadas en los cultivos celulares.

SENSORES DE GLUCOSA

Para evaluar la eficacia del sensor de glucosa se procedié a estudiar la respuesta de un electrodo de
oro sin modificar, frente a cambios en la concentracion de H,O,, producto generado de la reaccion
enzimatica. La Figura 3-19 a muestra los barridos de potencial entre 0 V y +0.9 V a 0.05 V/s
realizados para distintas concentraciones de H,O, en el medio en el rango de 0 mM a 8.7 mM.
Como era de esperar, aparece un pico de oxidacion a un valor de potencial proximo a +0.8 V
relacionado con la oxidacion del H,O,. La intensidad del pico aumenta con la concentracion de

peroxido en el medio.

La Figura 3-19 b recoge la representacion grafica del valor de la corriente del pico frente a la
concentracion de H,O,, valores obtenidos de los barridos de potencial. Se registra la respuesta de
corriente frente a la concentracion para distintos valores de potencial, con el fin de comprobar a
qué valor de potencial se obtiene la mejor respuesta lineal en el rango de concentracion estudiado.
La mayor respuesta se obtiene a potenciales entre +0.8 V y +0.9 V. Pero a estos potenciales se da la
oxidacion del O, en el medio. Por lo tanto, a no ser que se trabaje en disoluciones desoxigenadas
(que en el caso de los sensores de glucosa no se puede al ser el oxigeno un reactivo de la reaccion
enzimatica), o que se haga una correccion de los datos teniendo en cuenta la intensidad debida a la
oxidacion del O, (lo que supondria una complejidad extra a los calculos), no se puede trabajar a
estos potenciales tan altos. Por ello se concluyd que el potencial de trabajo Optimo del
microelectrodo de oro sin modificar para la deteccion de perdxido de hidrogeno a través de su
reaccion de oxidacion del mismo es de +0.7 V. Este estudio se realizé con un electrodo tipo ER,

utilizando el electrodo de 2.08 mm? de area.
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Figura 3-19. Determinacion del potencial dptimo de trabajo para la medida de perdxido. a) Barridos de potencial en PBS
variando la concentraciéon de H,O, en el medio. b) Intensidad de la reaccion de oxidacion de H,O, en funcién de su

concentracion en el medio a diferentes potenciales.

Tabla 3-11. Caracteristicas de respuesta de los microelectrodos de oro en funcion de la concentracion de H,O,.

Potencial Rango Lineal Pendiente R
de trabajo [mM] [nA.mM]
+0.5V 0.65-1.73 926.91 0.9996
+0.6 V 0.65-1.73 741.45 0.9991
+0.7V 0.65-2.26 1286.5 0.9976
+0.8V 0.10-1.73 3841.3 0.9979
+09V 0.10-2.78 7131 0.9970

Los resultados del estudio para comprobar que la velocidad de reaccion enzimatica correspondian
al valor aportado por el fabricante se recogen en la Figura 3-20. En ésta figura se muestra el
registro de la sefial cr onoamperométrica a +0.7 V de un el ectrodo de oro sin modificar. A la
disolucion inicial de 50 mM glucosa se afiadieron 50 U de GOD alos 55 s. Del saltoen la
intensidad de la sefial AI = 6.92 x10™® A y del valor de la pendiente de calibrado de H,0,,2 x 10~
A.mM™, se obtuvo el valor experimental de la reaccion enzimatica 0.109 mM.min™". Se corrobora
que la velocidad de reaccion enzimatica corresponde con la tedrica, que es de 0.1 mM.min™' para 50

U de GOD.
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Figura 3-20. Cronoamperometria para determinacion de la actividad GOD en disolucion.

Para realizar la immobilizacion de la GOD, el primer paso consiste en depositar una monocapa de
DTSP, com puesto t iolado bi funcional que permite launién alaenzima a través de enl aces

covalentes por un extremo y por otro extremo a la superficie del electrodo.

En la Figura 3-21 puede observarse el barrido de potencial lineal obtenido durante la desorcion de
una monocapa de D TSP sobre un electrodo de oro tipo SER (4rea de 0.0016 cm?). Enla curva
registrada pueden apreciarse dos picos de desorcion a -0.66 V y -0.9 V, con una suma de las areas
integradas de 5.04x10” C, valoren concordancia con los resultados publicados [47]. E1 v alor
tedrico de la concentracion superficial (I'orica) para una m onocapa dens amente empaquetada de
alcanotioles sobre oro po licristalino es 4.5 x 10 ' mol/cm”. El valor exp erimental, calculado a
través de 1a Ecuacion 3-5 y del valor del area integrada, resultd ser 3.22x10™'° mol/cm?, 1o que
corresponde a una cobertura de la superficie total del electrodo del 71.5 %, en concordancia con la

bibliografia [47, 162].
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Figura 3-21. Voltametria lineal correspondiente a la desorcion reductiva de una SAM de DTSP en un microelectrodo de

oro.

Una vez estudiado el comportamiento de los electrodos de oro sin modificar y modificados con la
monocapa de tiol, se procedio a evaluar los distintos sensores modificados con una membrana de

GOD.

La Figura 3-22 recoge los resultados de los ensayos de cronoamperometria para los biosensores de
glucosa fabricados por adsorcion fisica, electroadsorcion y enlace covalente. La Tabla 3-12 muestra
un resumen detallado de los pardmetros mas interesantes a tener en cuenta cuando se habla de un
biosensor: 1) rango lineal de respuesta, que es igual para todos los métodos de inmovilizacién; 2)
sensibilidad (pendiente), que es significativamente supe rior parae | casode Im etodod e
electroadsorcion; 3) limite de deteccion, que es mejor para el metodo de electroadsorcion; y 4)

coeficiente de regresion, que es mayor de 0.99 para los tres casos.
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Figura 3-22. Respuesta cronoamperométrica p ara d istintas co ncentraciones de glucosaen el medio en funcion del

método de inmovilizacidn de la enzima.

Tabla 3-12. Caracteristicas de respuesta de los sensores de glucosa en funcion del método de inmovilizacion.

Pendiente
, Rango Limite relativa al | Ordenada
Método de Area Pendiente ,
N , | lineal | detecciéon . area origen. R
Inmovilizacion [mm~] [nA.mM™] .
[mM] [mM] [nA.mM" [nA]
cm'Z]
29,27 + 13,96 +
Adsorcion Fisica | 5 4,5 02-2 0.17 652,67 0,995
11,85 12,80
588,48 £ 38,70 +
Electroadsorcion | 6 4,5 0,2-2 0.15 13077,33 0,995
490,15 31,92
Enlace Covalente | 3 1,62 | 0,2-2 0.18 1,22 +0,33 75,31 5,09 £6,83 0,998

Con los datos d e las cur vas de calibrado para electrodos m odificados por electroadsorcion se
calcularon los valores de K, y de i, (proporcional a V,,) mediante la ecuacion de Line weaver-
Burk ( Ecuacién 1-9). Paraello se representd 1 /iy frente ala inversa de la concentracion de la
glucosa en el medio. Del valor de 1a ordenada en el origen se obtuvoi, ycon el valorde la
pendiente K ",.. Estos valores se compararon con los tedricos a partir de la Ecuacion 1-9 y de la

Ecuacion 1-10, tal como se recoge en la Tabla 3-13. La similitud entre valores experimentales y
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tedricos e s m anifiesta, por lo que pod emos conc luir que se sigue una cinética caracteristica de

Michaelis-Menten.

a) b)
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Figura 3-23. a) Representacion d e L ineweaver-Burk p ara u n e lectrodo m odificado m ediante electroadsorcion. b )
Representacion de los valores experimentales de la calibracion de los electrodos y de los valores teodricos sustituyendo en

la ecuacion de Michaelis-Menten

Tabla 3-13. Valores comparativos obtenidos experimentalmente y a partir de la ecuacion de Michaelis-Menten para tres

electrodos modificados mediante electrodeposicion, de 0.45 cm® de érea.

Michaelis-
Experimental Lineweaever-Burk Menten
Rango Sensibilidad Pendiente en
lineal [mM] | glucosa en zona zona lineal
lineal [nA.mM™"'] | im[nA] | k'm[ mM] [nA.mM™]
Al4 0.30-2.63 350.47 5000 10.5 3534
Al5 0.30-2.91 882.34 25000 27.5 604.99
Al6 0.30-3.19 334.25 5000 12 303.01

Como se explico en la seccion 3.2.2 para medir la glucosa en cultivos celulares se requiere tener un
rango lineal mayor que el obtenido en los sensores de glucosa convencionales. Para ello, en este
trabajo se planteo la deposicion de una capa de siloxano que actiia como limitante de la difusion.
La Figura 3-24 muestra la curva de calibrado de intensidad frente a conc entracion de GOD en el
medio par a el electrodo modificado po r electroadsorcion antesy de spués de depositar u na
membrana de difusion de APTMS. Los pardmetros caracteristicos a tener en cuenta para evaluar la
repercusion de usar la membrana se recogen en la Tabla 3-14. Tal como se esperaba, el rango lineal
se ha extendido con la membrana de difusion (el limite superior pasa de 3.47mM a 8.67mM de

glucosa), a expensas de la sensibilidad, que ha disminuido mas de 3 veces.
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El proceso de deposicion de 1a capa de APTMS es compatible con la enzima ya inmovilizada, ya

que no se requiere del uso de disolvente durante la inmovilizacién de la membrana. Ademas es un

proceso que, al no nec esitar acceso eléctrico a cada chip durante la formacion de la membrana,

puede realizarse a nivel de oblea.

En la Figura 3-25se muestra el registro del grosor por perfilometria de la membrana de difusion, ya

depositada sobre los electrodos modificados.
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Figura 3-24. Respuesta amperométrica de un sensor de glucosa a) sin capa de difusion y b) con capa de difusion de

APTMS.

Tabla 3-14. Caracteristica de re spuesta de un sensor de glucosa de 0.045 cm2 modificado mediante electroadsorcion

antes y después de depositar la capa de difusion.

Rango lineal Pendiente R’
[mM] [nA. mM.cm?)
Sin membrana de difusion | 0.29 —3.47 241.2 0.9955
Con membrana de difusion | 0.29 — 8.67 65.5 0.9977
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Figura 3-25. Perfilometria de la membrana de difusion de APTMS depositada sobre el electrodo

Los resultados obtenidos demuestran que el método de deposicion de la enzima sobre la superficie
del electrodo basado en electroadsorcion es el que permite obtener unos biosensores mas adecuados
para la medida de glucosa, ya que se obtiene la mayor sensibilidad.. El inconveniente que presenta
este método es la dificultad de preparar biosensores reproducibles siguiendo el mismo protocolo.
La deposicion de la membrana de difusion de polisiloxano consigue alargar el rango lineal de la
respuesta de los sensores, pero contintia siendo insuficiente para su aplicacion en cultivos celulares,
dénde se tienen concentraciones de glucosa superiores a 10 mM. Ademads, la deposicion de esta
membrana no cons igue que se obtenga un cont rol d el bi osensor por d ifusion, el control si gue

siendo enzimatico

Como posibles soluciones a la problematica encontrada en la construccion de los biosensores para
glucosa se pueden seguir las siguientes estrategias: 1) aumentar todavia mds el rango lineal de
respuesta p robando con n uevas m etodologias de inmovilizacién de membranas de difusion o
probando con nuevos materiales para construir la membrana; 2) integrar el electrodo en un sistema

microfluidico que permita controlar la difusion del analito (glucosa) hacia la superficie del sensor.

92



ELECTRODOS INTERDIGITADOS

La Figura 3-26 recoge los resultados de los diagramas de Nyquist y Bode obtenidos para un IDE en
una solucién acuosa con una concentracion de KCl entre 10" M y 10°M. Los resultados siguen a
tendencia e sperada. En la Figura 3-26 puede ob servarse en co lor n egro lalinea d e respuesta
caracteristica del agua desionizada y las curvas de impedancia con un desplazamiento creciente
hacia frecuencias mayores a menores conductividades de 1a so lucion (menos concentracion d e
KCl). Del diagrama de Bode se obtienen los valores de Ry, para las distintas frecuencias. Como se
observa, existe un rango de frecuencias en el que el valor de Z presenta una variacion mucho menor
paral as distintas conductividades. Estaz onaes laade cuadapar ar ealizar lam edidad e
conductividad. Si se ajusta a un circuito e quivalente —como el indicado en la Seccién 1.1.3- se
encuentran los valores de la resistencia de la solucion (Ry,). Representando este valor frente al de
la resistividad (inversa de la conductividad), se obtiene la Figura 3-26 c para 4 IDE idénticos en un
rango de conductividades entre 10 y 1000 pScm™. Del valor de la pendiente se obtiene la constante
de celda k, caracteristica del electrodo que usamos. Puede observarse una gran reproducibilidad de

la constante de celda (0.03+0.01 cm™).
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Figura 3-26. Diagramas de Nyquist (a) y Bode (b) para un IDE en medios de distinta conductividad. c) Representacion

de la resistencia de la solucion frente a la resistividad para 4 IDE idénticos.
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De estos resultados y de los obtenidos en el grupo con 1os IDEs se puede deducir que es tos
dispositivos son m uy es tables y r eproducibles y apt os para la medida de condu ctividad en

soluciones acuosas.

ELECTRODOS DE PSEUDO-REFERENCIA

La ev aluacion de 1a respuesta de 1os electrodos de pseudo-referencia frente a cambios de ion
cloruro en el medio se muestra en la Figura 3-27 a representa la curva de calibrado obtenida de los
ensayos en circuito abierto para 3 electrodos (F13, F15 y F17), realizados en un medio acuoso con
crecientes concentraciones de K Cl. La Tabla 3-15 recoge los valores del ospa rametros
caracteristicos del ajuste lineal de potencial frente a paCl para 6 electrodos (F1, F2, F9, F13, F15y
F17) medidos por triplicado. Como puede observarse, los valores de la pendiente oscilan entre 55 y
59 mV/dec, ajustandose a un comportamiento nerstiano y demostrando una buena calidad de las
capas depositadas. Estos valores demuestran que los electrodos son sensibles a la concentracion de
cloruros en el medio, como era esperado, siendo necesario por tanto una concentracion constante

del ion CI" en el medio para poder aplicar estos sensores como electrodos de pseudo- referencia.
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Figura 3-27. a) Respuesta de los electrodos de Ag/AgCl a variaciones de la actividad ion cloruro. b) Estabilidad de los

electrodos de pseudo-referencia integrados con el tiempo
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Tabla 3-15. Caracteristicas de respuesta de 6-electrodos de pseudo-referencia fabricados mediante cronoamperometria,

frente a cambios de la actividad de iones cloruro en el medio, n = 3.

Pte [mV/paCl] 0.0. [mV] R2 LOD
F1 55.47+3.09 -27.17+6.3 0.9983 4.34+0.38
F2 58.07 +1.35 -32.97+1.40 0.9993 470 £0.10
F9 56.73 +2.61 -28.97+5.84 0.9984 4.49+0.33
F13 56.70 + 1.06 -32.77+£2.40 0.9995 4.74 +£0.08
F15 | 57.93+047 -32.30+2.68 0.9998 4.56+0.12
F17 | 58.47+0.15 -31.23 £2.39 0.9996 4.68 +0.18

La Figura 3-27 b muestra la estabilidad de dos electrodos de referencia durante 8 horas sumergidos
en una solucidon acuosa, mostrando que no hay cambios de potencial durante todo el periodo del

ensayo. [55, 150].

Uno de los objetivos de este trabajo era reducir el tamafio del electrodo de referencia que acompaiia
un [SFET. En la Figura 3-28 a se muestra |l a c aracterizaciéon de dos ISFETs frente al p seudo-
electrodo de referencia F13. Los valores de la pendiente (Tabla 3-16) entornoa 50 mV/pH son
similares a los valores obtenidos para los mismo electrodos utilizado un el ectrodo de referencia
comercial (Tabla 3-8). En la Figura 3-28 b se muestra la caracterizacién de dos ISFETs de potasio
frente al electrodo de pseudo-referencia F13. Los valores de la pendiente (Tabla 3-17) en torno a 54
mV/paCl son similares a los valores obtenidos para los mismo electrodos utilizando un electrodo de

referencia comercial (Tabla 3-9).
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Figura 3-28. Calibrado para a) dos ISFETs de pH y b) para dos ISFETs de potasio, utilizando el electrodo de pseudo-

referencia F13.
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Tabla 3-16. Caracteristicas de respuesta de tres ISFETs de pH con el electrodo de pseudo-referencia F13, n = 3.

Unidad Pte [mV/pH] R’
1708-15-191 50.0 0.2 0.9999
1708-15-204 50.1+0.4 0.9999
2808-11-359 50.2+0.0 0.9999

Tabla 3-17. Caracteristicas de respuesta de 3 ISFETs de potasio con el electrodo de pseudo- referencia F13.

Unidad Pendiente [mV/pag | Limite de deteccion [mol/l]
3569-2-290 54.30 1x10™
3569-2-287 53.40 4x10”
3569-2-296 54.36 5x10”

La evaluacion para determinar que protocolo de fabricacion de los electrodos de pseudo-referencia
resultaba electrodos mas estables para tiempos prolongados permitié concluir que la metodologia
de formacion de capas Ag/AgCl mas adecuada es la CPG, ya que 7 meses después de haberse

fabricado seguian dando respuestas similares al caracterizarlos, no asi para el protocolo de CA.

3.4.2 MEDIDAS EN MEDIOS DE CULTIVO

Una vez comprobada la idoneidad de los dispositivos desarrollados para medir las variaciones de
los parametros deseados en los medio de cultivo se verifico que su sefial (basicamente la
estabilidad con el tiempo) no se veia afectada al medir en el medio neurobasal, donde se realizan

los estudios con células.
Enla

Figura 3-29 a se muestra la respuesta de dos ISFETs de pH, durante 16 horas en el medio
neurobasal. Los ISFETSs presentaban una variacion de potencial con el tiempo o deriva de unos 4-5
mV/h. Se midio6 el pH al inicio y al final de este estudio y se observd que la variacion era de casi
una década de pH (pH inicial 7.7; pH final 8.7). Esta variacion se debe al hecho de que la solucion
neurobasal tiene una concentracion de ion bicarbonato (HCO5') elevada para mantener las células
vivas. Esta solucion se enriquece con tampon bicarbonato con lo que la concentracion de didxido
de carbono (CO,) es de un 5% mientras la concentracion ambiental es de aproximadamente 0.2%.
En contacto con la atmdsfera, la solucion se equilibra con esta y pierde HCO;5™ (en forma de CO,)
con lo cual el pH aumenta. Si realizamos una correccion de la variacion de la senal de los ISFETs

considerando este aumento del pH (aumento del potencial) obtenemos que el valor de la deriva esta

96



entre 1-2 mV/h. Este valor nos indica que la estabilidad de los ISFETS en el medio neurobasal esta

dentro de los esperado (los ISFETs en medio acuoso tienen una deriva de 1 mV/h).

La Figura 3-29 b recoge la respuesta paraun ISFET de potasio durante 16 horas en el medio
neurobasal. Durante los primeros 160 min la variacion de la respuesta es de -9 mV/h y a partir de
entonces se reduce considerablemente hasta -0,2 mV/h. Estos valores nos indican que la membrana
se ve inicialmente afectada por la matriz de la solucion y que se llega a un equilibrio al cabo de
varias ho ras. Por tanto, al aho rad e hac er cualquier ensayo sera suficiente con hac erun

acondicionamiento del ISFET, sumergiéndolo durante 3 horas en el medio de estudio.
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Figura 3-29. Registro de la sefal de los ISFETs con el tiempo en el medio neurobasal a) dos sensores de pH yb) un

sensor de potasio.

Enla Figura 3-30a se muestran la rectas de calibracion para un ISFET antes y des pués de la
exposicion, durante 1 hora al medio neurobasal. El valor de la pendiente, de 49 mV/dec, no se vio
influenciado por la exposicion al medio, confirmando que las caracteristicas de respuesta de los

ISFETs de pH no se ven afectadas por el medio neurobasal.

En la Figura 3-30 b se muestran los resultados del estudio del efecto del medio de cultivo en la
superficie de los microelectrodos de oro. Se observa como la intensidad de los picos de oxidacion-
reduccion del hierro sufren solo una ligera variacion entre ensayos, llegdndose a la conclusion de
que el medio de cultivo no afecta a la respuesta de los microelectrodos de oro. Este experimento se
realizdo pa ra varios microelectrodos noob servandose di ferencias significativasen  su

comportamiento.

La Figura 3-30 ¢ muestra el registro de la respuesta de dos electrodos de pseudo-referencia a lo
largo de 1 hora. Las v ariaciones sonde -1 y0 .5m V/hpar a lasun idades F15 yF13,

respectivamente. Esta variacion aunque ligeramente mayor que la obtenida en un m edio acuoso
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puede concluirse que el medio no interfiere e xcesivamente en | a respuesta de 1 os el ectrodos de

pseudo-referencia.
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Figura 3-30. a) Rectas de calibrado paraun ISFET de pH antes y después de ser expuesto al medio n eurobasal. b)
Voltamperogramas c iclicos e n K;Fe(CN)g, d urante 1 h ora d e exposicion al medio n eurobasal, re gistrados cada 1 0

minutos. ¢) Potencial medido con el tiempo para dos electrodos de pseudo-referencia en el medio neurobasal.

Una vezse com probo | a es tabilidad de los sensores en el m edio n eurobasal, s e realizd un
experimento en un medio de cultivo en el Laboratorio de Reparacion Neural del Hospital Nacioanl
de Parapléjicos de T oledo. Enla Figura 3-31 ase muestra la ce lda de m edida experimental
utilizada paralamedida del cultivo neuronal con un I SFET de pH,unl SFET de potasio, un
electrodo de O, y un electrodo de pseudo-referencia. En la Figura 3-31 b se observa el detalle de la

puerta del ISFET de pH y un conjunto de células neuronales situado cerca de esta.

En la Figura 3-31 ¢ se muestran el resultado obtenido para el ensayo realizado en un cultivo de
neuronas. Durante el experimento se registr6 la variacion de pH durante 90 min y se anadié una
solucidn al 1% de Triton X en el minuto 45. Se obse rvo una disminucion de la sefial los primeros
58 minutos. R ealizando | as cor recciones adecuadas de la estabilidad en el tiempo del I SFET
obtenida en el medio neurobasal (considerando la descarbonatacion del medio en equilibrio con la
atmosfera, y por lo tanto el aumento del pH), en este tiempo se estimo6 una disminucion de pH de -
0, 72 unidades de pH. Esta variacion se podria atribuir a la acidificacion del medio debido a la
respiracion de las células [115-117]. La adicion de Tritdon que causa la muerte de las células debido
a la lisis celular, se reflejo en una clara variacion de la tendencia de la sefial, siendo entonces la

variacion de pH registrada de -0,23 hasta el minuto 93 cuando se termino de registrar la sefial.
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Figura 3-31. a) Imagen de la celda de medida fabricada en PDMS con los electrodos localizados en el fondo de la misma
b) Imagen de la puerta del ISFET de pH con un conjunto de células neuronales. c¢) Registro de la respuesta del ISFET de

pH en un cultivo de neuronas.

En este estudio se vio que la celda de medida utilizada tenia varios inconvenientes. En primer lugar
era dificil la evaluacion simultanea con microscopia confocal, ya que los electrodos, sobre los que
estaban cul tivadas las células, son opacos e imposibilitaban la medida. La esterilizacion de 1os
electrodos no fue todo lo exhaustiva que se necesitaba para estar en contacto con las células, ya que
se requeria de su autoclave a 100 °C, y el material encapsulante de los electrodos no resiste a estas
temperaturas. Fue imposible realizar las medidas en condiciones de ambiente controlado, ya que la
necesidad de tener acceso eléctrico a los electrodos imposibilita su introduccion en una incubadora.
Las medidas con los ISFETSs de potasio no fueron posibles debido a la formacion de burbujas de
aire en el cultivo por el caracter jabonoso del tensioactivo Triton X, que aislaban eléctricamente la
puerta del ISFET. La introduccion de objetos extrafios en el cultivo, como los electrodos, genera

una incertidumbre sobre la influencia que puedan tener en la actividad de las células.
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3.5 CONCLUSIONES

Estos experimentos, aunque muy preliminares, demuestran que si bien los sensores fabricados y
evaluados son electroquimicamente factibles para monitorizar parametros quimicos en medios
bioldgicos, su configuracion no es la adecuada para ser utilizados en cultivos. Su disefio, en forma
de tiras individuales los hace incompatibles con los equipos utilizados en biologia (microscopio,
incubadora, autoclave). Ademas la deposicion del cultivo encima de los electrodos no es viable ya
que las células pueden bloquear los sensores. Otro aspecto importante a considerar es la calibracion

de los sensores, imposible cuando se miden directamente en el cultivo.

Estas conclusiones, unidas a las ya realizadas durante la fabricacion y evaluacion de los sensores de
glucosa, establecen unas directrices a seguir para conseguir un sistema de sensores para medidas de
cultivos celulares. 1) El desarrollo de una tecnologia de integracion de los sensores en un mismo
sustrato, que permita fabricar un dispositivo multiparamétrico en el minimo espacio posible. 2) El
desarrollo de una tecnologia de integracion de los microsensores y un sistema microfluidico que
permita dirigir el medio extracelular hacia una celda de medida y se evite asi el contacto directo
entre los electrodos y las células. La utilizaciéon de un minimo volumen de muestra es necesaria
para garantizar la integridad del cultivo durante toda la experimentacion. Este sistema
microfluidico debe permitir el acceso directo a los electrodos durante los experimentos, para poder
realizar tareas de acondicionamiento, limpieza y calibracion para garantizar las caracteristicas
analiticas del sistema. El sistema debe ser automatico y compacto para poder ser utilizado junto con

otro instrumental (microscopio) o dentro de incubadoras.

En el Capitulo 4 de esta tesis se desarrolla una tecnologia de integracion de chips de silicio y
estructuras microfluidicas con el objetivo de fabricar, como se presenta en el Capitulo 5, un sistema

de monitorizacion electroquimica de cultivos celulares.
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4 TECNOLOGIA DE INTEGRACION DE ICs Y
MICROFLUIDICA

En este capitulo se describe el desarrollo y caracterizacion de una nueva tecnologia de encapsulado
de circuitos integrados, que permite la definicion de las areas del chip expuestas a los fluidos; el
pegado de estructuras microfluidicas de gran area sobre uno o mas chips de silicio; y asegura unas
aperturas mucho menos profundas que las tecnologias previas, minimizando la perturbacion del
flujo laminar sobre el area expuesta de los chips. Paralelamente se ha desarrollado un proceso de
pegado irreversible a baja temperatura de estructuras microfluidicas al material encapsulado. En la
Figura 4-1 se muestra un dibujo esquematico del sistema ensamblado. El trabajo desarrollado en
este capitulo fue publicado en 2012 en la revista Journal of Micromechanics and Microengineering

[163].

m e
4

PCB Polimero encapsulante (DABA) | Pistas de cobre
- Chip de silicio - PDMS

Figura 4-1. Diagrama (no a escala) de la seccion trasversal de la integracion de estructuras microfluidicas con chips de

silicio. Aperturas d efinidas m ediante fotolitografia sobre la delgada c apa d e p olimero e ncapsulante que p ermiten la

exposicion del area sensible del chip de silicio al fluido.
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4.1 REACTIVOS E INSTRUMENTACION

REACTIVOS Y DISOLUCIONES

Todos los reactivos utilizados, tanto en la preparacion de los sensores como en su evaluacion son
de calidad “para analisis” o similar. Los reactivos generales fueron de las casas Fluka, Sigma-
Aldrich y Panreac. Las soluciones acuosas usadas en este trabajo se prepararon con agua

desionizada (18 MQcm).

Para proteger la soldadura de las conexiones se uso la silicona 3140 RTV de curado a temperatura

ambiente (Dow Corning Corporation).

Para fabricar las estructuras microfluidicas se us6 una mezcla del elastomero Sylgard 184 (PDMS)
y agente entrecruzante (Dow Coring Corporation), en un ratio en peso 10:1. Para unir
quimicamente la estructura microfluidica y el polimero encapsulante se modificéd la superficie de
PDMS con una solucion al 5 % v/v de 3- Aminopropyl) trimethoxysilane (APTMS) en etanol
absoluto (EtOH) ligeramente acidificado con HAc 16 mM. Se realizd un tratamiento del molde
fabricado consistente en wuna silanizacion en fase gas con 1H, 1H, 1H, 2H, 2H-

Perflurooctyltriethoxysilane (PFOTS), (ABCR GmbH & Co.) durante toda una noche.

Para llevar a cabo ensayos de fugas dentro del sistema microfluidico pegado se utilizaron tintas

alimenticias comerciales de diferentes colores.

Para las medidas impedimétricas, se usé agua desionizada para cambiar la conductividad, de 0.8 u
Sem™ to 101.6 x Secm™', de una solucién stock de KCI Para las medidas de pH, se uso una
disolucion de KOH 0.01 M para cambiar el pH, de 2 a 12, de una solucién salina tamponada (40

mM éacido fosforico, HAc and acido boérico)

INSTRUMENTACION

Para la deposicion de capas delgadas de DABA se utilizé un Spinner POLOS MCD TFM indeck,
con portamuestras de hasta 1cm” u obleas de hasta 6°°. Para la encapsulaciéon de los chips se uso
una Alineadora de contacto Siiss MA1006 con resolucion de 2 pm. Para la determinacion del
espesor de capa de polimero encapsulante DABA se usé un perfilometro KLA-Tencor P15 con

cabezal de baja fuerza.

Para la fabricacion de los moldes a replicar en PDMS se us6 un plotter de corte CAMM-1 Servo
GX-24 (Roland DG Corporation), en las siguientes condiciones de trabajo: Velocidad de corte: 1

cm.s'l; Fuerza: 50
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La activacion de la superficie de PDMS se realizd con un equipo de plasma de oxigeno PR Asher

Tepla 300E.

La composicion de las superficies de PDMS y de DABA se estudi6 mediante espectroscopia de
infrarrojos por transformada de Fourier en reflectancia total atenuada (FTIR-ATR) con un equipo
Bruker Tensor 27 equipado con un sistema MKII golden gate single reflection ATR; y mediante
medidas de angulo de contacto, OCA, con un equipo Easy drop y un software de analisis DS1

(Kriis GmbH).

Se usé una bomba de jeringa Nemesis (Cetoni) asistida por ordenador para el control de los fluidos
dentro del sistema, tanto para los experimentos de caracterizacion del pegado entre las superficies

de DABA y PDMS, como en los experimentos de la caracterizacion electroquimica del sistema.

Se uso6 un sensor de presion MPX5700 (Freescale Semiconductor Inc) para monitorizar la presion

aplicada en el canal durante los experimentos de fugas.

Para las medidas de impedancia de los IDE se us6 un potenciostato/galvanostato tipo III u-Autolab
(modulo FRA32M en modo analizador de impedancias) a una frecuencia de 316 kHz. Las curvas
eléctricas caracteristicas de puerta del ISFET se midieron con un Analizador de parametros

semiconductores HP4155 (Agilent Technologies).

Para la caracterizacion del ISFET se us6 un electrodo de referencia Ag/AgCl en una celda de flujo

continuo conectada a la salida del canal microfluidico del sistema.
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4.2 TECNOLOGIA DE INTEGRACION DE SENSORES Y
MICROFLUIDICA

A modo de demostrador de la tecnologia de integracion se fabricd un prototipo de 5 cm x 6 cm que
incluye una estructura microfluidica y dos chips de deteccion electroquimica encapsulados en una
PCB, que permite la deteccion simultanea de pH y conductividad de pequefios volumenes de

muestra, asi como su pre-tratamiento.

ESTRUCTURA MICROFLUIDICA

Mediante la técnica de moldeo en PDMS, se fabrico un canal en serpentin, que contiene una
estructura mezclador, con dos entradas y una salida y un volumen total de 3.5 ul (500 um ancho, 60
um alto and 115 mm largo). Para ello los dos componentes del kit comercial Sylgard 184 fueron
mezclados en un radio 10:1 en peso y desgasificados en una camara de vacio para eliminar toda
burbuja de aire de la mezcla. El prepolimero fue vertido sobre el molde y se dejo polimerizar a 65

°C durante 1 h.

El master se fabricé mediante un prototipaje rapido de un film de PSA (pressure sensitive adhesive,
Scotch tape, 3M) adherido sobre una oblea de silicio de 6’ sobre el que se cortd un patrén con la
estructura a replicar con un plotter de corte [164]. Previamente a depositar el film de PSA se ha de
limpiar la oblea con isopropanol para eliminar cualquier resto de suciedad que pueda distorsionar
las dimensiones finales de la estructura. Una vez se han realizados los cortes con los motivos, y
previamente a la eliminacion de las partes de PSA no deseadas, se realiza un tratamiento térmico
del master a 80°C durante 30 minutos para favorecer la adhesion del film a la oblea y su integridad
durante sucesivos procesos de réplica. En la Figura 4-2 se muestra un master fabricado con la
técnica de prototipaje rapido de PSA. Para favorecer el despegue de finas membranas de PDMS se
realizd un tratamiento del molde consistente en una silanizacion en fase gas con PFOTS durante

toda una noche a temperatura ambiente.
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Figura 4-2. Imagen de un molde fabricado sobre una oblea de 6°” mediante la técnica de prototipaje rapido de PSA con

un plotter de corte.

Las conexiones fluidicas de los canales al exterior se practicaron con una aguja de punta roma,

permitiendo el ajuste de los tubos externos de plastico.

CHIPS TRANSDUCTORES

Se usaron dos chips de silicio de 3 mm % 3 mm con dos tipos diferentes de transductores: 1) un

ISFET con la puerta de Si;N4 y 2) un IDE.

El objetivo general de la tecnologia de integracion desarrollada es embeber los chips de silicio en
una PCB que proporcione conexion eléctrica a la instrumentacion externa a la vez que sirva de
sustrato lo suficientemente plano sobre el cual sellar herméticamente la estructura microfluidica.
Para ello se utiliza la resina DABA, que permite acabados lisos y sin grietas. En la Figura 4-3 se

muestra una descripcion completa del proceso de encapsulado.

El proceso de encapsulacion comienza realizando unos orificios en una PCB, con las mismas
dimensiones que el chip, mas un margen de 200 um. (Figura 4-3.a.). La PCB se coloca boca abajo
(con las tiras de cobre en la parte no expuesta) en una superficie plana cubierta con una fina lamina
de PDMS. Los chips de silicio son colocados con la cara componentes no vista en sus respectivos
agujeros y cada orificio es rellenado con el polimero fotocurable DABA. A continuaciéon el DABA
es fotocurado por luz UV, desde la parte posterior, asegurando que no se produce curado del
polimero en la cara componentes del chip. Una buena adhesion entre la [dmina de PDMS vy el chip
de silicio durante el proceso de curado del DABA garantiza que se forme una capa plana en la parte
delantera, con el chip y la PCB exactamente al mismo nivel (Figura 4-3.b). Seguidamente se
recubre por centrifugacion con una capa delgada de DABA a 2000 rpm durante 40 segundos sobre
la superficie plana de la PCB (cara componentes). La adhesion de DABA a la superficie del chip se

mejora con una silanizacidon previa, consistente en 1 h deshidratacion del chip empaquetado a 80
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°C, seguido del deposito por centrifugacion una solucion de TPM y una hora mas a 80 °C para
permitir lareaccion de la molécula de silano con los grupos silanol de la s uperficie d el chip.
Finalmente, se lleva a cabo una exposicion selectiva del DABA con luz ultravioleta a través de una
mascara (Figura 4-3. ¢) y el revelado con etanol para crear las aperturas sobre el area sensitiva de
los chips y los pads de conexion (Figura 4-3. d). Para evitar que el oxigeno inhiba la reaccion de
polimerizaciéon la capa de D ABA es cubierta con un filmde polietileno t ereftalato, Mylar ®,
durante la exposicion. El film Mylar ® es facilmente retirado antes del revelado [142]. En este
trabajo, se han usado PCBs de 1.6 mmde grosor y chips de silicio de 500 um de grosor. Las
aperturas sobre 1 os chi ps son circulares parala puertadelISFET,de 1 mmde diametro y

rectangular para la zona interdigitada del IDE, 1.5 mm x 1.7 mm de tamafio.
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Figura 4-3. Descripcion esquematica del proceso de encapsulado a) Los orificios fresados en la PCB. b) Los chips de
silicio son localizados con la cara componentes no vista en los orificios y pegados con DABA fotocurado. ¢) Una delgada
capa de DABA es depositada por centrifugacion y se abren ventanas sobre los chips mediante exposicion selectiva a luz

UV através de una mascara. d) Se hace la soldadura de las conexiones de los chips a las pistas de cobre.

Una vez se realiza la soldadura de las conexiones de los pads del chips a las pistas de cobre de la
PCB, estos hilos son protegidos con una silicona quedando el sistema preparado para ser pegado a

la estructura microfluidica, siguiendo el proceso que se describe en la siguiente seccion.
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PEGADO DE LA ESTRUCTURA MICROFLUIDICA Y LOS CHIPS ENCAPSULADOS

Una vez obtenida la estructura de PDMS se ha de pegar a los chips encapsulados. Para ello se ha
desarrollado un proceso de pegado, que per mite la union irreversible de am bos materiales, a una
temperatura moderada, 80°C, sin necesidad de hacer tratamientos superficiales al chip encapsulado.
Se ha seguido la estrategia, ampliamente utilizada en la bibliografia, de utilizar moléculas de silano

como promotoras de la union de PDMS a diferentes superficies.

El pegado de las dos sup erficies se basa, segin se muestra en la Figura 4-4 b, en lareaccion
nucleofilica de grupos carbonilo a,B-insaturados, pr esentes en la superficie del p olimero
encapsulante DABA (Figura 4-4 a), y grupos amino libres introducidos en la superficie de PDMS a
través de un tratamiento con un aminosilano. El protocolo de pegado se basa en la generacion de
grupos silanol en la superficie de PDMS, mediante un tratamiento en plasma de oxigeno, a 500 W
durante 12 segundos. Posteriormente, estos grupos silanol se hacen reaccionar con una solucion al
5% de APTMS, durante 1 hora, tras lo cual la superficie de PDMS contiene grupos amino libres
susceptibles de r eaccionar con l os grupos carbonilo dela supe rficie de D ABA. Estar eaccion

covalente tiene lugar poniendo las dos superficies en contacto directo durante 1 hora a 80°C.
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Figura 4-4. a) Reacciond e fotopolimerizacion d el p olimero DABA [165]. Ilustracion e squematicad e la u nion
irreversible de las su perficies de P DMS y DA BA, mediante una p oliadiciéon nucleofilica. 1) grupos aminosilanos
introducidos en la superficie de PDMS tratada con plasma de O,, 2) grupos carbonilo o,B-insaturados presentes en la

superficie de DABA.
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4.3 METODOLOGIA DE EVALUACION

Una de las novedades de la tecnologia de encapsulado desarrollada es la minimizacion del espesor
de la capa de polimero encapsulante fotopolimerizado sobre el chip, por lo que se determind este
valor mediante perfilometria. Se comprobd la integridad del sistema mediante medidas de
corrientes de fuga del ISFET encapsulado. Defectos en el material encapsulante fotopolimerizado
y/o una pobre adhesion entre el chip y el polimero encapsulante darian resultados de corrientes de
fugas altas para un potencial aplicado entre los terminales del chip (Drenador, Fuente, y Sustrato) y

la solucién.

La evaluacion de la calidad del pegado de las superficies de PDMS y DABA es un parametro
critico a la hora de determinar la integridad estructural del sistema fabricado. Mediante técnicas
indirectas (dngulo de contacto y FTIR-ATR) se han analizado las superficies de PDMS y DABA,
contrastado la existencia de los grupos quimicos necesarios en la reaccion covalente de pegado. La
exposicion de la superficie de PDMS a plasma de oxigeno genera grupos silanol a la expensa de
grupos metilos, haciendo la superficie altamente hidrofilica [70]. El tratamiento de esta superficie
con el silano APTMS provoca la condensacion de estos grupos silanol con grupos silanol de la
molécula de APTMS, volviendo la superficie de PDMS mas hidrofobica [166]. La técnica de
angulo de contacto permite estimar el grado de modificacion de la superficie de PDMS tras cada
modificacion superficial en funcion del angulo de contacto entre una gota de agua desionizada de 3
ul de volumen, y la superficie de PDMS. La técnica FTIR-ATR permite obtener informacion sobre
los grupos funcionales presentes en las superficies lo que da idea de los grupos libres y por lo tanto
susceptibles de reaccionar, grupos acrilol en la superficie de DABA y grupo amino en la superficie

de PDMS.

Se evalu6 la fuerza de union entre las superficies mediante técnicas directas, determindndose los
valores de resistencia a la traccion, fuerza de adhesion y presion critica del sistema. La resistencia a
la traccion se determind mediante la técnica de pull-out, uniendo 1 cm® de PDMS entre dos
sustratos de DABA y aplicando una fuerza perpendicular hasta el fallo de union. La fuerza de
adhesion se determind mediante la técnica de blister, consistente en aplicar presion en una
membrana de PDMS pegada a la superficie del polimero DABA. Esta membrana, de 200 um de
espesor se pego a una superficie de DABA con areas circulares de 10, 5 and 2.5 mm de diametro,
respectivamente, donde no hay DABA. Al inyectarse aire entre las dos superficies, el PDMS forma
una ampolla o blister hasta una presion tal que se produce el desenganche de la membrana de la
superficie de DABA. En la Figura 4-5 se muestra un esquema del montaje del experimento. La
presion critica se determind mediante experimentos de fuga, aplicando rampas de presion en

canales cerrados en un extremo. La monitorizacion de la presion en el interior de los canales
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permite determinar la presion a la cual se producen fugas como consecuencia de un fallo en la
union. Las dimensiones de los canales utilizados son 20 pm X 100 um x 30 mm (alto x ancho x

largo), espaciados a tres distancias diferentes cada uno del otro (100, 200 and 400 pm).
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Figura 4-5. Esquema del montaje para realizar el experimento de blister.

Durante la caracterizacion electroquimica del sistema se utilizé una bomba de jeringas controlada
por ordenador para regular las corrientes de los liquidos de medida en las dos entradas del sistema
. ,oqe . . . . -1 . .y .,
microfluidico, manteniendo una velocidad de flujo de 60 ul min ~ mientras se vari6 la proporcion

de cada flujo individualmente.
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4.4 RESULTADOS

En la Figura 4-6 se muestra el resultado del proceso de encapsulacion de los dos chips incluidos en
el prototipo. Los orificios de la PCB fueron fresados en forma de T para que el posicionamiento de
los chips fuera mas facil y mas preciso, requerimiento para obtener un buen alineamiento. Se
realizaron aperturas mediante fotolitografia simultaneamente sobre los chips, de 1 mm de diametro
circular y de 1.5 mm x 1.7 mm cuadrado, respectivamente para el ISFET y para el IDE. En la
Figura 4-6 b se observa la transicion entre la zona con DABA y sin DABA, que deja libre los pads

del chip para realizar la soldadura de las conexiones a las tiras de PCB.

El espesor de las capas de encapsulado obtenidas con esta tecnologia de empaquetado, medidas
sobre las aperturas de los chips con un perfilometro, resultd de 43.7 £ 13.6 um (n = 3). Se
consiguid una reduccion en el espesor de 1/3 comparado con tecnologias previamente reportadas
[90]. La variabilidad en el espesor (13.6 um) es probablemente debida a un defecto en el nivel del
chip con la PCB. Debido a la presencia de las tiras de cobre en la PCB, con una altura de 35 um de
altura, resulta en un recubrimiento por centrifugacion del DABA no homogéneo a espesores tan
bajos como los obtenidos. Este problema podria minimizarse usando PCBs con un grosor de cobre
menor, como el estandar de 17.5 pum. Resultados preliminares sobre el minimo tamafio de la
apertura que se puede conseguir con esta tecnologia se determinaron utilizando una mascara de test
con diversos motivos de tamafio minimo de 100 um. Los motivos con tamafios superiores a las 130
pum se abrieron fiablemente, mientras que los motivos mas pequefios solo resultaron parcialmente
abiertos. En la Figura 4-6 se demuestra como el proceso de polimerizacion de DABA da como

resultado superficies libres de fisuras y burbujas.
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25 mm x 45 mm
firea de DABA planarizado para
microfluidica

b)
IDE ISFET

Figura 4-6. a) Chips de silicio encapsulados en una PCB y b) ampliacion de la zona de los chips, dénde puede observarse

el limite entre la zona con y sin DABA.

La Figura 4-7 muestra la curva caracteristica de puerta de un ISFET, corriente de drenaje (Ips)
frente a voltaje de puerta (Vgs), incluyendo la corriente de fugas de la puerta (Ig), después del paso
de union del PDMS al DABA. Las corrientes de fuga permanecen en todo momento inferiores a 1
nA. Estaba jacorriente d e fuga esuni ndicadorde la integridad del ch ip enc apsulado [93]
demostrando que el liquido de medida no penetra entre los contactos eléctricos de los pads del chip

y los bordes del chip
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Figura 4-7. Curva caracteristica de la puerta de ISFET y de la corriente de fugas.

En la Tabla 4-1 se muestran los valores de angulo de contacto de una gota de agua desionizada
sobre las superficies, antes y después los tratamientos superficiales necesarios para el proceso de
pegado. El an gulo d e contacto sobre 1 a sup erficie de PD MS decrece de 95.5°a 32.2°tras la
exposicion a plasma de oxigeno, confirmando que se ha vuelto mas hidrofilica como era de esperar
tras la generacion de grupos silanol. Un tratamiento posterior con APTMS aumenta el angulo de
contacto hasta los 65.9°, confirmando que se ha vuelto mas hidrofébica como cabia de esperar para

las superficies grupos amino terminales (—NH,) [167].

Tabla 4-1. Valores de angulo de contacto de una gota de 3 ul de agua desionizada sobre superficies de DABA y PDMS

con diferentes tratamientos.

Superficie
Tratamiento
superficial DABA PDMS

66.5+0.25 95.5+0.07

Sin tratamiento —r

=T —_—
32.2+£0.37

Plasma de O, - _
65.9+0.27

Plasma O, + APTMS - .
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La Figura 4-8 muestra el espectro de FTIR-ATR de la superficie de PDMS, antes y después de ser
modificados, y de la superficie de D ABA. Se de muestra | a ex istencia de g rupos amino enla
superficie de PDMS después del tratamiento con APTMS por la existencia de un pico de absorcion
en el espectro a una longitud de onda alrededor de 3100 cm ™' (pico A). Los picos a 2962 cm ™' y
2902 cm ™' (picos B and C) se atribuyen a grupos —CH, and —CH; de la cadena polimérica [168].
Los picos alrededor de 1633y 1564 cm™' (picos D and E) se han asociado a la deformacion por
vibracion del grupo -NH,. Se evidencia la existencia de los grupos no reactivos en la superficie de
DABA involucrados en la reaccion de union PDMS-DABA en el espectro de FTIR-ATR. El pico
alrededor de 1720 cm™" (pico J) se asign6 a la vibracion de tension del enlace v (C = O) del grupo
o, B insaturado éster. Otro pico caracteristico en el espectro fue asignado a la vibracidon de tension
del enlace = C—H (3037 cm ', pico G) y a la vibracion de tension simétrica y asimétrica de la unién
C-0O-C del éster con bi sfenol A (1236 cm 11040 c¢cm™' and 1011 cm ', picos K, Ly M,
respectivamente). Un ancho pico centrado sobre 3436 cm ' es asignado a la vibracion de tension

del enlace—OH polimérico (pico F) [165].

DABA
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Figura 4-8. Espectro de FTIR-ATR de la superficie de PDMS antes y después de su modificacion con APTMS y de la

superficie del polimero encapsulante DABA.

La fuerza de union entre las superficies DABA y PDMS a través del tratamiento con APTMS, con
un valor de resistencia a la traccion de 550 + 137 kPa (n = 3), es comparable con la fuerza obtenida

para uniones PDMS-PDMS a través del tratamiento convencional de plasma de oxi geno [65],y
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mayor que las obtenidas para uniones PDMS-teflon a través de promotores de adhesion [169] y las
uniones PDMS-PDMS a través de tratamientos con aminosilanos [66]. La fuerza de adhesion de la
superficie PDMS-DABA, con integridad de la union hasta presiones de 308 + 28 kPa, 201 + 4 kPa
y 138 £ 10 kPa (n = 3) para los blisters de 2.5, 5 y 10 mm de didmetro, respectivamente, son del
mismo or den de magnitud que los obtenidos para uni ones PDMS-policarbonato a travésd e
tratamiento con aminosilanos [170] y para aquellas uniones PDMS-PDMS a través de tratamientos
por plasma de oxi geno [72, 171]. Enla Figura 4-9 a se muestran imagenes se cuenciales de un
experimento de blister, donde se muestra el lugar por donde rompe la membrana de PDMS por
presion interna en el sistema y por falta de adhesion. Los resultados de los experimentos de fugas
mostraron que este proceso de pegado soporta presiones criticas superiores a 360 kPa (separacion
entre canales de 100 um), presion a la cual el tubo de plastico se desconecta fisicamente de la
entrada microfluidica del sistema. Este valor es del mismo orden de magnitud que el obtenido para
uniones cov alentes PDMS-PDMS a través de tratamientos por plasma de oxigeno [70] y para
uniones de  membranas pol iméricas-PDMS mediante modificacion supe rficiala travésd e
tratamientos con grupos a minosilanos [67] y si gnificativamente superiores a las ob tenidas par
uniones PD MS-parileno mediante tratamiento por plasma [172] y para las uniones a través de
grupos epoxi entre PDMS y superficies poliméricas [67]. La Figura 4-9 b muestra la imagen de los

canales utilizados donde no se observan fugas.

Figura 4-9. a) I magenes se cuenciales de un e xperimento d e b lister c on d idmetrode 1 0 mm. 1) momento in icial,
membrana de PDMS no tensionada, 2) membrana de PDMS tensionada y 3) rotura del PDMS debido a la tension interior
en el blister. b) Imagen de los canales utilizados para el experimento de fugas, 1) un canal lleno de tinta junto a un canal

paralelo vacio, y 2) dos canales paralelos llenos de tinta.

La ausencia de fugas en el dispositivo microfluidico, como se muestra en la Figura 4-10 cuando se

hace pasar liquido por el canal microfluidico demuestra de nuevo la calidad del pegado DABA-
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PDMS a través de It ratamiento con APTMS. Considerando quel a pr esion aplicadaal os
microcanales para experimentos fluidicos normalmente es alrededor de 40 kPa y que rara vez esa
presion supera los 200 kPa [173], el proceso propuesto para pegar las sup erficies de PDMS y

DABA es altamente aceptable para la mayoria de las aplicaciones microfluidicas.

Figura 4-10. La imagen superior muestra el prototipo ensamblado con la estructura de PDMS. En la imagen inferior se

muestra una ampliacion de la zona de los chips donde se observa el canal sobre las zonas activas de los chips.

La evaluacion electroquimica del sistema, mediante la respuesta dindmica del IDE y del ISFET en
el dispositivo fabricado se muestra en la Figura 4-11. En la figura superior se muestra la variacion
en la parte real de la admitancia del IDE, para variaciones de conductividad en el sistema de 40.8 a
101.6 pS cm ' y para la disminucion de esta hasta el valor original de 40.8 uS cm™'. La cons tante
de el ectrodo de celda calculada de es tos exp erimentos fue 0.03 1 ¢cm™', en conc ordancia con 1 a
literatura [51]. En la figura inferior se muestra la respuesta del ISFET al variar el pH en el interior
del sistema desde pH 1.9 a 11.9, con una sensibilidad de 56 mVpH ', como se esperaba para este

tipo de transductores segun bibliografia [174].
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Figura 4-11. Respuesta dinamica del IDE (superior) y del ISFET (inferior), ante variaciones de conductividad y pH,

respectivamente, en la disolucion en el sistema microfluidico.
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4.5 CONCLUSIONES

Se ha desarrollado una tecnologia de integracion de sensores fabricados con tecnologia
microlectronica y estructuras microfluidicas en sustrato PCB que da respuesta a las necesidades
planteadas en el capitulo 3, tras la evaluacion de sensores electroquimicos para aplicacion en
cultivos celulares. Esta tecnologia de integracion permite integrar multiples sensores en un mismo
sustrato, posibilitando el analisis multiparamétrico de muestras de volumen reducido. El proceso de
pegado desarrollado proporciona una unién de calidad entre los sensores encapsulados y la
estructura microfluidica, permitiendo el pre-tratamiento de muestras, dentro del mismo sistema,
antes de ser enviadas a la zona de medida. Este proceso ademas es compatible con la incorporacion
de componentes en los sensores, como son las membranas selectivas a analitos, nanoparticulas
cataliticas o ADN, ya que no necesita tratamientos superficiales del sensor y se realiza a una
temperatura moderada, de 80°C. El proceso de integracion desarrollado puede ser facilmente
automatizado y escalado para trabajar en areas grandes, abriendo asi las puertas a la fabricacion de
microsistemas analiticos complejos que combinen el extraordinario potencial de ambas tecnologias:
la microfluidica y la microelectronica. Aspectos como la integracion de electrodos de referencia en
el sistema, la automatizacion de los modos de trabajo y la posibilidad de calibracion de los sensores
entre experimentos se abordan en el capitulo 5 aplicandose en la fabricacion de tres dispositivos

LOC para aplicaciones bioldgicas.
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5 APLICACIONES DE LA TECNOLOGIA DE
INTEGRACION DE SENSORES Y MICROFLUIDICA

En este Capitulo se describe la fabricacion de tres dispositivos demostradores de la tecnologia de
integracién de ICs y microfluidica presentada en el Capitulo 4, que responden a las necesidades
recogidas en el Capitulo 3 para aplicar de manera practica los sensores fabricados con tecnologia

microlectronica en medidas de parametros biolodgicos:

e Dispositivo inalambrico para el analisis de pH
e Dispositivo de autodiagnostico para el control de litiasis renal

e Sistema de monitorizacion de cultivos celulares.

Un aspecto critico a la hora de miniaturizar sensores es la dificultad de integrar electrodos de
referencia. Para eliminar la necesidad de utilizar electrodos de referencia, los tres sistemas
fabricados se basan en la metodologia ISFET/REFET diferencial. Para volver un ISFET insensible
a los cambios de pH, y por tanto convertirlo en un REFET, se peg6 un canal microfluidico sobre la
puerta del ISFET. Este canal permite el contacto eléctrico entre el ISFET y la disolucion de medida
sin que el pH de la disolucion de referencia en su interior varie sustancialmente. El desarrollo de
esta estrategia, reivindicada en una patente en mayo de 2014 [38], ha permitido al Grupo de
Transductores Quimicos participar en la fabricacion de un dispositivo comercial que ha superado la

fase de aprobacion regulatoria y se espera su comercializacion para finales de este afio 2014.
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5.1 REACTIVOS E INSTRUMENTAL

REACTIVOS

Para la evaluacion de los dispositivos se utilizaron disoluciones tampon fosfato comercial (PBS,
Crison) de diversos pH. Las soluciones acuosas usadas en este trabajo se prepararon con agua

desionizada (resistividad mayor de 18 MQ).

En la caracterizacion del dispositivo inaldmbrico de pH y el sistema de monitorizacion de cultivos
celulares se utilizo una disolucion comercial de PBS (Crison) de pH 7 como liquido de referencia,
y de pH 2, 4, 7, 9, y 10 como disoluciones de caracterizacion. Para el dispositivo de
autodiagnostico para el control de litiasis renal se utilizé una disolucion PBS comercial de pH 6
como liquido de referencia y una solucion PBS de HAc y 4cido fosforico en KNO;, variando su pH

de 1.8 29.9 con KOH.

INSTRUMENTACION

Para la caracterizacion de la respuesta del dispositivo inalambrico para el control de pH se utilizo

un analizador Agilent EXA N9010A y una antena de dipolo 930 MHz para recepcion de la sefial.

Para el control fluidico del sistema de monitorizaciéon automatica de cultivos se utiliz6 una p-
bomba peristaltica (Dolomite Microfluidics) y se fabricaron 10 valvulas de presion utilizando unos
solenoides de 300 gr/f biestables (BLP Components Ltd.) con unos imanes. Para generar los pulsos
de actuacion de las valvulas se utilizé un circuito electronico controlado por una interfaz de
LabView para PC. Esta interfaz permite controlar el sistema de medida y registrar y visualizar las
medidas realizadas. La comunicacion del circuito con el software usado se realizo a través de una
tarjeta de adquisicion de National Instruments (NI USB 6259). La estructura del circuito esta
basada en 16 amplificadores operacionales con capacidad de corriente de salida de 3A, conectados
a las salidas analogicas de la tarjeta a través de multiplexores. La corriente necesaria para que
acttien los solenoides es de 300 mA durante 25ms, pero dado que estos actuadores son biestables y
solo requieren energia para cambiar de posicion el consumo promediado en el tiempo es muy
reducido. Se usé un sensor de presion MPX5700 (Freescale Semiconductor Inc) para monitorizar la
presion generada en el sistema microfluidico. Se usaron componentes estandar (conectores,
valvulas, etc...) (Teknokroma S.C.C.L.) y tubos de Teflon de 1.59 mm de didmetro externo y de

1.01 mm de didmetro interno, para conectar los distintos dispositivos entre si.
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5.2 DISPOSITIVO INALAMBRICO PARA EL ANALISIS DE pH

La medida de parametros quimicos en medios de dificil acceso y/o cerrados es de gran interés para
muchas aplicaciones, como por ejemplo sensores i mplantables, la m onitorizacion de a limentos
envasados o la medida de cultivos celulares. En esta seccion se presenta un dispositivo inalambrico
para el analisis de pH en cultivos celulares, que permite realizar medidas remotas sin necesidad de
tener acceso directo y continuo al medio, evitando la pérdida de integridad del cultivo. Ademas, el
pequeiio tamaiio del sistema, que no necesita de electrodo de referencia externo, permite realizar la
medida en volumenes de muestra muy pequeiios y en lugares de dificil acceso, como en una placa

multipocillos tipo MTP (Micro Titre Plate).

En esta seccion se describel ai mplementacion y ev aluacion de undep Ositoy unca nal
microfluidico sobre un chip que contiene un sistema tipo RFID (Radio Frecuency [Dentification)
permitiendo trabajar en modo ISFET/REFET diferencial (Figura 5-1), a modo de demostrador de
una de las reivindicacion de la patente [38]. El chip RFID totalmente integrado, contiene el par de

ISFETs, fue diseniado y fabricado en el contexto del trabajo de tesis del Dr. F. Segura [175].

icrocamnal
de PDMS

B Reerodo de PRMS

fir | Manduciinh de relerescia (pH /)
Diesotuciin de medida

Figura 5-1. Diagrama,n oa escala, del sistema, in cluyendoe 1 chip RF IDc one 1 par IS FET/REFET tras la

implementacion del depdsito de PDMS.

La encapsulacion de este tipo de sistemas, que no necesita realizar conexiones eléctricas del chip
hacia componentes ex ternos, se simplifica mucho, 1o que posibilita la encapsulacion a nivel de
oblea, con la consecuente reduccion de coste de fabricacion. Como primera aproximacion y con el
objetivo de tener una flexibilidad en el disefio del sistema, los post-procesos para la realizacion del
sensor se realizaron a nivel individual, desarrollandose una metodologia de trabajo que permite la
manipulacion de chips de tamafio pequefio sin necesidad de estar insertados en un sustrato. Este

post-proceso es facilmente extrapolable a nivel de oblea.
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CHIP ELECTROQUIMICO INALAMBRICO

El chip RFID utilizado (1.5 mm x 1.5 mm) incluye la integraciéon de componentes y circuitos para
la recepcion de la alimentacion, la generacion de tension de alimentacion, medida del s ensor y
transmision de datos (Figura 5-2). La fabricacion del chip, que contiene también dos transductores
tipol SFET se realiz6 de acuerdoa la tecnologia CMOS ( Complementary m etal oxide
semiconductor) 0.13 um de la compafiia UMC (United Microelectroncis components) ([175]. Se
uso la capa de pasivacion de 6xido y nitruro de silicio como capa dieléctrica sensible a pH [176].
Cabe destacar que la novedad del dispositivo desarrollado reside, no tanto en la implementacion de
circuitos de medida y comunicaciones en tecnologias CMOS estandar, de realizacion ya conocida,
sino en la integracion del par ISFET/REFET utilizando el sustrato en contacto con la so lucion
como electrodo de pu erta, as i como lai ntegracion del a bob ina, qu e p ermite r ealizar la
alimentacion y envio de datos por medio de acople inductivo, usando los metales estandar de la
tecnologia. Gracias a ello se consigue un sistema sensor de pH inalambrico totalmente integrado, y
por lo tanto fabricado enteramente a nivel de oblea con una tecnologia estandar de bajo coste y un

post-proceso sencillo.

a) Sensor inaldmbrico totalmenie imegrado
e
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Figura 5-2. a) Diagrama del sensor RFID. b) Imagen del chip fabricado mostrando el ISFET de pH y el REFET.

Una vez fabricado el chip, se prosigue con una etapa de encapsulacion del chip que consiste en
crear dos aperturas en el material encapsulante, sobre el ISFET y el REFET, respectivamente, que
permitan el contacto del medio acuoso con los sensores. Como polimero encapsulante se utilizd

DABA, resina fotocurable ya utilizada en este trabajo para encapsular sensores no inalambricos.
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Esta metodologia se simplifica respecto a la desarrollada en la Seccion 4.2 al no ser necesario
realizarse conexiones eléctricas de cada chip hacia componentes externos, pero se complica al
tratarse de chips individuales, no insertados en sustrato alguno, viéndose dificultada su

manipulacion.

En la Figura 5-3 se muestra una descripcion completa del proceso de encapsulado desarrollado.
Para facilitar la manipulacion del chip se fija, cara componentes hacia arriba, mediante un pegado
reversible a un soporte rigido, por ejemplo un portaobjetos de vidrio, que da estabilidad al sistema
durante el proceso de encapsulado. Se utilizd6 un marco fabricado en PDMS para retener el
prepolimero DABA, en estado liquido antes de su polimerizacion. Una vez cubierto el chip con
DABA, se alinearon los motivos de una mascara, cuadrados de 0.2 mm de lado, sobre la puerta de
cada ISFET. Se dejo descansar la mascara sobre el marco de PDMS, aplicando una pequeiia
presion. La altura del marco delimita el espesor de la capa de encapsulante resultante sobre el chip.
Para un chip de 300 um de espesor se utilizdo un marco de 325 um de altura para obtener una capa
final de polimero encapsulante de 25 pm (Figura 5-3 a). La mascara se cubri6 con un film Mylar ®
para evitar la polimerizacion de DABA sobre la misma y la inhibiciéon de la polimerizacién por
oxigeno. La adhesion de DABA a la superficie del chip se mejora con una silanizacién previa,
consistente en 1 h deshidratacion del chip a 80 °C, seguido de una gota de una soluciéon de TPM y
una hora més a 80 °C para permitir la reaccion de la molécula de silano con los grupos silanol de la
superficie del chip. Tras irradiar con luz ultravioleta durante 10 segundos a través de la mascara, se
revela la resina no polimerizada sobre la puerta de los ISFETs con EtOH y se vuelve a irradiar,

durante 60 segundos, esta vez sin mascara, para mejorar el curado de la capa (Figura 5-3.b y Figura

5-3¢).
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Figura 5-3. Descripcion es quematica del proceso de encapsulado a) Chip de silicio pegado re versiblemente sobre un
sustrato con un marco de marco de P DMS rodeandolo b) Chip de silicio, cara componentes hacia arriba cubierto con
polimero encapsulante DABA. Se irradia con luz UV a través de la mascara para abrir las ventanas sobre las puertas de
los ISFETs. El espesor del encapsulante viene determinado por la diferencia de alturas entre el chip y el marco de PDMS
sobre el que descansa la mascara. ¢) Una vez se revela el polimero, las puertas de los ISFETs quedan accesibles al medio
liquido. Metodologia d e fabricacion del depdsito. d ) pegado deun depdsito conun canal en PDMS. d,) Segunda

fotopolimerizacion para definir el depdsito sobre el REFET. d;) pegado de una tapa de PDMS con un canal.

DEPOSITO MICROFLUIDICO

La fabricacion del dep 6sito sobre uno de los ISFETs del chip, para volverlo insensible a pH , se
realizé siguiendo dos estrategias: 1) réplicaen PDMS tanto del canal como del dep 6sito y 2)

fotolitografia del deposito en la resina DABA y canal replicado en PDMS.

Ambas metodologias parten del chip con las ventanas ya definidas sobre las puertas de los ISFETs
(Figura 5-3 ¢). Para la estrategia 1, el siguiente y Unico paso consiste en pegar el deposito sobre la
puerta del REFET. En la Figura 5-4 se muestra el molde, fabricado en SU -8, que sirve de molde
para su fabricacion. Con unas medidas de 0.4 mm de diametro y 100 um de altura, el volumen total
del deposito es de 17.5 nL, a lo que hay que anadir 0.3 nLL del microcanal de 400 pum de largo, 25
pm de alto y 30 um de ancho que lo conecta con el medio exterior. Se calculd mediante andlisis de
elementos finitos y usando un coeficiente de difusion genérico de 10 m*/s que la disolucion dentro
del deposito tardara, aproximadamente 14 horas en perder el 50 % de su concentracion por difusion

hacia la disolucion externa.

124



Figura 5-4. Molde del depdsito en SU-8 para réplica en PDMS.

Para llevar a cabo la fabricacion del deposito siguiendo la estrategia 2), una vez definidas las
ventanas sobre las puertas sobre los ISFETSs, se han de realizar dos pasos adicionales, consistentes
en la definicion del deposito en DABA sobre el REFET y el posterior pegado sobre éste de una
tapa de PDMS con el canal microfluidico. En la Figura 5-3 d, se muestra un esquema del chip de
silicio tras la segunda fotopolimerizacion. La metodologia a seguir es la misma que la descrita en la
seccion anterior solo que esta vez, la altura del marco de PDMS ha de ser de 350 pum, para obtener
otra vez un espesor total de material encapsulante polimerizado de 50 um, y un volumen total del
deposito es de 16.5 nL. Se utilizé6 un molde de SU-8 para fabricar el microcanal, de 400 pm de
largo, 25 um de ancho y 30 pum de ancho (Figura 5-3 d;). La fotolitografia extra de esta
metodologia la vuelve tediosa, haciendo necesario utilizar equipamiento no convencional a nivel de

laboratorio.

5.2.1 METODOLOGIA DE EVALUACION

Para caracterizar el sistema electroquimicamente el chip se sumergi6 en tres disoluciones tampon
depH 4, 7y 9, y se leyo la sefial diferencial. Se realiz6 un estudio de la respuesta del sensor de
temperatura, también incluido en el chip RFID, en un rango de temperaturas comprendido entre
0°C y 50 °C. Previamente el deposito se llend con PBS de pH 7, sumergiéndolo en la disolucion y

aplicando vacio durante 1 hora.

Para realizar la medida, el sustrato de silicio se utiliza como electrodo de polarizacion de puerta.
Este queda expuesto a la solucion en los laterales del chip. Los sensores son alimentados por el
acoplamiento inductivo a 13,56 MHz. Mientras es alimentado, el sistema estd transmitiendo
continuamente una sefial de radiofrecuencia en la banda ISM (Industrial, Scientific and Medical) de
930 MHz. La sefial consiste en un codigo de identificacion seguido por los valores de temperatura
y pH en forma de ancho de pulso (Figura 5-5), todo ello en modulacion tipo OOK (On Off
Keying). La unidad de lectura consiste en una bobina para la transmisiéon de potencia conectada a
un amplificador de 13,56 MHz y una antena de dipolo 930 MHz conectada a un analizador de sefial

Agilent EXA N9010A para la recepcion de la sefial. La sefial recibida se procesa y se decodifica en
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un ordenador con un software especialmente desarrollado. Con esta configuracion se ha conseguido

una distancia de lectura de hasta 3 mm.
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Figura 5-5. Sefial recibida a) de la envolvente y b) de la sefial decodificada.

5.2.2 RESULTADOS

En la Figura 5-6 se muestra el proceso de encapsulacion del chip y la implementacion del deposito
sobre éste. En la Figura 5-6 a se muestra la imagen del chip tras la primera fotopolimerizacion de
DABA para definir las ventanas sobre los ISFETs. En la Figura 5-6 b, se muestra la imagen del
chip segun la estrategia 1), con el deposito de PDMS pegado y listo para ser llenado con disolucion
referencia. Siguiendo la estrategia 2) en la Figura 5-6 b, se muestra el deposito definido en DABA
tras una segunda fotolitografia, y en la Figura 5-6 b; la imagen del chip con la tapa de PDMS vy el

deposito ya lleno de solucion de referencia pH 7 a través del microcanal.
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Figura 5-6. Imagenes del chip. a) Tras la fotopolimerizacion para definir aperturas sobre ISFETs. Estrategia 1) by) Tras

pegar el deposito de PDMS sobre el REFET. Estrategia 2 ) b,) tras una se gunda f otopolimerizacion p ara d efinir el

depdsito y bs) tras pegar el canal de PDMS que hace de tapa.

La Figura 5-7 a muestra la respuesta caracteristica del sistema a cambios en la temperatura entre 0

°Cy 50 °C. En la Figura 5-7 b se muestra la respuesta de dos chips a variaciones de pH en el medio

(pH 4, 7y 9). Se observo una buena reproducibilidad de la sefial recibida en los sistemas.
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Figura 5-7. Respuesta caracteristica del chip RFID a) medida de temperatura y b) medida del pH del medio.

Estos resultados, aunqu e pr eliminares, demuestranl a viabilidad del dispositivo inalambrico

ISFET/REFET de pH diferencial reivindicado en la patente [38]. El pequefio tamafio de los chips y
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la implementacion de membranas selectivas a iones sobre la puerta del ISFET permitira la
deteccion multiparamétrica y simultanea de muestras de acceso dificil, como los cultivos celulares,
introduciendo en cada pocillo de las placas tipo MTP tantos chips individuales como analitos

quieran registrarse.
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5.3 DISPOSITIVO DE AUTODIAGNOSTICO PARA EL CONTROL
DE LITIASIS RENAL

La implementacion de sensores en sistemas de autodiagnostico y control de enfermedades esta
supeditada a varios retos. Para que el dispositivo tenga un gran auge comercial y alcance el interés

de pacientes, debe de ser fiable, pequefio, barato, portatil y de funcionamiento sencillo.

Recientemente se ha descubierto que mantener el pH de la orina en el rango de 5.6 a 6.2 puede
prevenir la formacion de piedras en el rifion (Litiasis) [37] . En este contexto, la empresa Devicare
S.L. esta desarrollando un dispositivo para la medida de pH en orina destinado a pacientes con
litiasis recurrente en colaboracién con el Grupo de Transductores Quimicos del IMB-CNM. El
desarrollo del primer prototipo de sensor de pH para dicho dispositivo se ha realizado, en parte, en
el marco de la presente tesis doctoral. En esta seccion se presenta el sensor ISFET/REFET disefiado
para cumplir con los requerimientos de esta aplicacion, cuya invencion esta reivindicada en la
patente a [38]. Actualmente el dispositivo, que lleva por nombre comercial Lit-Control pH meter
®, ha superado la fase de aprobacion regulatoria y se espera su comercializacion para finales de

este afio 2014.

DISPOSITIVO FABRICADO

En una primera aproximacion del sistema ISFET/REFET diferencial fabricado se utilizaron chips
individuales sensibles a pH con la puerta de Si;N,. El dispositivo fabricado consiste en dos chips
tipo ISFET, pegados sobre una PCB, con tiras de cobre para permitir el contacto eléctrico de los
chips hacia componentes exteriores (Figura 5-8). Se fabrico un electrodo de oro mediante
electrodeposicion sobre la placa PCB como elemento de referencia del sistema sensor. La
encapsulacion de los chips se realizdo mediante metodologia estandar fotolitografica de la resina
DABA. Se realizé una proteccion con la misma resina de todo el sistema, chips y tiras de cobre
incluidas, dejando libre una apertura de 1 mm de diametro sobre las puertas de los ISFETs. Se pegd
un depoésito de PDMS con un canal microfluidico, como el presentado en la seccidon anterior, con

un volumen de 17.5 nL.
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Figura 5-8 Diagrama (no a escala) dela seccion trasversal del dispositivo IS FET/REFET p egado sobreuna PCB y
encapsulado con DABA. Se muestra el deposito en PDMS pegado sobre el REFET con el microcanal.

Los dispositivos sensores que se exponen en es ta s eccion fueron desarrollados parala fase de
prueba de concepto del dispositivo Lit-Control pH meter ®. Para la fase de ensayos de validacion y
prueba de concepto, el GTQ puso a punto una metodologia de encapsulacion e implementacion del
REFET anivel de oblea, con el fin de reducir costes y tiempo de fabricacion. Se esta trabajando
también en la simplificacion del proceso de enc apsulado m anteniendo los I SFETs aislados del
sustrato, bien u sando ob leas tipo SO I, o bi en formando transistores dentrod e unaregiond e

semiconductor aislada del resto del sustrato mediante una union tipo p-n .

El dispositivo de autodiagnostico fabricado por la empresa Devicare S.L. se implement6 en un vaso
de muestras de o rina estandar, con una tapa especial. Esta tapa incluye, ade mas del dispositivo
sensor de pH que sobresale hacia el liquido contenido en el vaso, circuitos electronicos para la
lectura de la sefial del sensor y el calculo de pH. El esquema del prototipo Lit-Control pH meter ®
se muestra en la Figura 5-9. La superficie superior externa de la tapa incluye unbotény una
pantalla que muestra el pH medido y mensajes que indican al paciente la forma de proceder en
relacion con el pH medido. El vaso de muestras de orina estandar contiene disolucion tampon de
pH 6.00, 1a misma solucion contenida en el depdsito de PDMS sobre el REFET. El objetivo de
mantener el dispositivo sensor en este liquido mientras no es usado es favorecer la renovacion por
difusion de la solucion dentro del deposito a través del microcanal, de manera que se alargue el
tiempo de vida del sensor indefinidamente. Ademas, este tampon sirve para realizar una calibracién
automatica a un punto cuando se enciende el dispositivo, de manera que se le evita al usuario

cualquier tipo de operacion de mantenimiento.
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Figura 5-9. Esquema eléctrico del dispositivo Lit-Control pH meter ® fabricado.

5.3.1 METODOLOGIA DE EVALUACION

La caracterizacion el ectroquimica del sistema ISFET/REFET fabricado se determind mediante la
evaluacion de la respuesta a cambios de pH del ISFET frente al REFET. La e stabilidad con el
tiempo del dispositivo se evalud determinando la variacion en la sensibilidad a cambios de pH del

ISFET frente al REFET, realizando una medida semanal durante 5 semanas.

Ademas de la caracterizacion realizada en el IMB-CNM, para determinar la validez del dispositivo
Lit-Control pH meter ®, el Laboratorio de Litiasis Renal de la Universidad de las Islas Baleares
analizo la orina de 30 voluntarios humanos. Para ello se recogi6 la orina en recipientes estériles y
se analizaron inmediatamente, por duplicado y de manera aleatoria, por dos operadores plenamente
capacitados, utilizando tres métodos: mediante un pH-metro calibrado, tiras reactivas de orina'y
dispositivo Lit-Control pH Meter ®. Cada voluntario firmé el consentimiento y el protocolo de
estudio fue aprobado por la junta de revision institucional de la Comunidad de 1 as Islas Baleares

(IB no. 2029/13 PI).

131



5.3.2 RESULTADOS

En la Figura 5-10 a y b se muestra la imagen del dispositivo sensor y del dispositivo Lit-Control pH

meter ® fabricados, respectivamente.

[ —

a)
a)

REFET  ISFET pH

Figura 5-10. a) Imagen del dispositivo sensor fabricado. b) Imagen del Lit-Control pH meter ®, con su tapa especial.

En la Figura 5-11 se muestran los calibrados de 3 ISFETs de pH frente a REFETs en un rango de
pHde 1.8a 9.9. En Tabla 5-1 serecogen los datos de sensibilidad y linealidad obtenidos. L os
valores de r epetitividad y reproducibilidad d el a sensibilidad de los sistemas ISFET/REFET
evaluados son comparables con los reportados utilizando electrodos de referencia comerciales [26],
confirmando la validez analitica del dispositivo fabricado. Se evalu6 la variacion de la sensibilidad
de la respuesta de tres sistemas ISFET/REFET durante 5 semanas realizando una calibracion a dos
puntos, pH 4 y 7 una vez por semana, obteniéndose pendientes con valores de 54.72 mV/dec, 55.11
mV/decy 54.71 m V/dec, respectivamente. La des viacion es tdndar de 1as medidas, i nferior a 1

mV/dec en los tres sistemas, demuestra la estabilidad de los sistemas fabricados en el tiempo.
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Figura 5-11. Curvas de calibracion para tres sistemas ISFET/REFET.

Tabla 5-1. Caracteristicas de respuesta de 3 ISFETs de pH, n =3, vs REFET.

ISFET Pendiente [mV/pH] R’
1 53.30+0.51 0.9989
2 55.79+£0.49 0.9991
3 53.56 £0.45 0.9989

En la Figura 5-12 a se muestra la respuesta caracteristica en muestras de orina fresca paraun pH-
metro comercial y para tiras de pH en la orina fresca y en la Figura 5-12 b para el dispositivo Lit-
Control pH meter ®. Los coe ficientes de correlacion de Pearson para la tira de pHy el nuevo
dispositivo fueron 0,922 y 0,993, r espectivamente. El dispositivo Li t-Control pH meter ®, con
errores maximos de 0.1 unidades de pH, es suficientemente preciso para permitir el control de la

litiasis.
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Figura 5-12. Respuesta caracteristica en muestras de orina fresca entre a) el pH-metro comercial y las tiras de pH y b) el

nuevo dispositivo en la orina fresca.

Laal ta prestacion an alitica del di spositivo f abricado, dem uestra la v iabilidad del sistema
ISFET/REFET de pH con chips individuales integrados en un mismo sustrato reivindicado en la

patente [38].

La sencillez de manipulacion del dispositivo fabricado y larga vida del mismo, favorecida por la
posibilidad de regeneracion automatica del liquido de referencia interno y la calibracion automatica
antes de cada m edida, lo hac e una herramienta adecuada para el control y pr evencion de la

formacion de piedras en el rifidn.

Las posibilidades de deteccion m ultiparamétrica con es te tipo de sistema di ferencial abren las

puertas a la fabricacion de dispositivos de autodiagnostico simultaneo de diversas enfermedades.
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5.4 SISTEMA DE MONITORIZACION AUTOMATICA DE
CULTIVOS CELULARES

Como ya se coment6 en el Capitulo 3, los sensores electroquimicos evaluados en el marco de esta
tesis son analiticamente adecuados para determinar parametros de interés en cultivos celulares, pH,
0,, glucosa, ion potasio y conductividad, pero su configuracién en forma de tiras individuales los
hacen incompatibles con los equipos y metodologias utilizados rutinariamente en biologia. En el
Capitulo 4 se mostrd el desarrollo de una tecnologia de integracion de estos sensores con
estructuras microfluidicas, que abre la posibilidad de dirigir pequefios volumenes de la muestra

hacia los sensores, evitando asi el contacto directo de éstos con las células.

En esta seccion se presenta la fabricacion de un sistema compacto que permite la monitorizacion
del medio extracelular de cultivos celulares, durante periodos de tiempo relativamente largos (dias),
de manera autéonoma, mediante una metodologia minimamente invasiva del cultivo, compatible con
las metodologias y dispositivos usados habitualmente en biologia y con una alta prestacion

analitica.

El dispositivo fabricado consiste en un sistema ISFET/REFET basado en el concepto in-situ
sampling/ex-situ sensing [177]. En la Figura 5-13 se muestra un esquema, no a escala, del sistema
propuesto, donde se aprecian los dos chips individuales integrados sobre la PCB y los canales de
muestreo que conectan fluidicamente el sistema de medida con un plato MIT con 6 pozos de
cultivo. Con la ayuda de componentes externos miniaturizados, bombas y valvulas, permite recoger
muestras del cultivo automaticamente in-situ, realizar la medida y calibrar el sistema entre medidas

ex-situ.
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Figura 5-13. Esquemad el sistema p ropuesto p arael control d e ¢ ultivos celulares. Se muestrala PCBconel par
ISFET/REFET, la estructura microfluidica implementada sobre este sustrato, las valvulas externas sobre los canales (V| —

Vo) y los canales de muestreo que conectan fluidicamente el sistema de medida con un plato con 6 pozos de cultivo.

SISTEMA ELECTROQUIMICO Y ESTRUCTURA MICROFLUIDICA INTEGRADA

Se han utilizado dos chips tipo ISFET con la puerta de nitruro de silicio ( Si3Ny4). El proceso de
integracion y encapsulacion de los chips en el sustrato PCB desarrollado en la seccion 4.2, asegura
la minimizacion del volumen interno del sistema, permitiendo realizar muchas tomas de muestras
de los cultivos sin variar practicamente su volumen y por tanto asegurando su integridad. Como
elemento de referencia del sistema se utilizd un electrodo de cobre (Cu) fabricado sobre la placa

PCB mediante grabado quimico al mismo tiempo que las pistas de conexion de los chips.
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Figura 5-14. Diagrama (no a escala) de la seccion trasversal del dispositivo ISFET/REFET integrado sobre una PCB y
encapsulado con DABA. Se muestran los canales microfluidicos en PDMS pegados sobre ambos chips, un canal de

recogida de muestra, una valvula para el control del liquido, y el tubo de teflon para entrada y salida de fluido.

El disefio de los canales de la estructura microfluidica permite trabajar en un modo ISFET/REFET
diferencial. Con ayuda de las valvulas de presion se consigue mantener invariante el liquido de
referencia sobre el REFET, mientras se varia el liquido de medida sobre el ISFET y el elemento de
referencia de Cu. La estructura fabricada consta de dos capas, la capa microfluidica, que contiene
los canales del sistema segln el disefio mostrado en la Figura 5-15, y la capa sustrato, sobre la que
se pega la capa anterior cerrando los canales. En la capa sustrato se crearon aperturas circulares de
1 mm de diametro, que permiten el contacto entre el liquido de medida y los ISFETSs y el electrodo
de Cu. El ensanchamiento en el canal mostrado en la Figura 5-15, coincide con estas aperturas de la
capa sustrato, y se denomina camaras de medida de la capa microfluidica. Para el disefio de la
estructura microfluidica se determind la distancia dptima entre chips, atendiendo a un compromiso
entre la necesidad de mantener los chips alejados para disminuir la contaminacion de las soluciones
sobre los sensores sin aumentar la resistencia en el canal por encima de 1.5 MQ. Para canales de
250 pm de ancho y 60 um de alto se calculd una distancia maxima entre chips de 8.5 mm para
soluciones PBS estandar. El tamafio final del sistema de 20 cm x 10 cm, viene delimitado por el
tamafio de las valvulas de presion, limitando la distancia minima entre canales. El espesor maximo
de la capa de PDMS de sustrato, de 60 pm, atiende a la necesidad de reducir el volumen de la
camara de medida, para facilitar la renovacion total del liquido y minimizar el volumen interno del
sistema. El espesor maximo de la capa microfluidica, de 180 pm de espesor, responde a la
necesidad de flexion y colapso de la pared superior de los canales bajo la accion de la valvula de

presion.
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El molde con la estructura a replicar en PDMS se fabrico en PSA con un plotter de corte, para tener
una mayor flexibilidad para modificar el disefio. El pegado de las capas microfluidica y sustrato se
realiz6 mediante oxidacion de la superficie de PD MS con plasma de O ,. El pegado de lacapa
sustrato al polimero encapsulante D ABA que recubre la PCB y los chips se realizo a través de
APTMS, tal y como ya se ha explicado en secciones anteriores. La alineacion entre las capas al ser
pegadas es un aspecto critico en la fabricacion del sistema, ya que, para tener un flujo correcto en el
sistema, las camaras de medida de la capa microfluidica y las aperturas en la capa sustrato deben
coincidir correctamente entre ellas y con los chips encapsulados. Este proceso se ve dificultado por

la complicada manipulacion de areas grandes de PDMS de reducido espesor.
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Figura 5-15. Diagrama, no a escala, de la estructura microfluidica. Se muestran los canales de medida, los canales de
muestreo, las cdmaras de medida para el ISFET de pH y para el REFET, la posicion del elemento de referencia de Cu y la
entrada d e li quidos calibrantes y la conexion h acia la p-bomba d e v acio y d esagiie d el sistema. Ta mbién se h a

representado la posicion de las valvulas (V-V ) sobre los canales.

Las conexiones fluidicas de los canales se realizaron con tubos de plastico insertados a presion en
orificios practicados en los extremos de los canales con un punz 6n. Este tipo de conexiones son
muy practicas por su sencillez, pero imposibles en estructuras de PDMS de espesores de pocas
micras, incapaces de mantener mecanicamente estables los tubos. Para solucionar este problema,

una vez fabricada la estructura de PD MS, y antes de practicar los orificios de entrada sobre los
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canales, se afadio mezcla prepolimérica de PDMS alrededor de la zona de entrada de los canales,
delimitandose mediante un molde cilindrico de 5 5 mm® y 5 mm de altura, que se retira una vez
polimerizada la mezcla. La altura de este bloque de PDMS, a través del cual se practica el orificio
al canal, proporciona la suficiente estabilidad mecénica al tubo de plastico insertado para realizar
las conexiones microfluidicas al sistema. En la Figura 5-14 se muestra un detalle de estas
conexiones. Este tipo de conexiones generan volimenes muertos en las interfaces tubo-canal. Es
por ello que se utilizaron para el acoplamiento del sistema microfluidico a la p-bomba peristaltica y
a las soluciones de calibrado, pero no asi para la conexion hacia el cultivo celular, donde el
requerimiento de minimizacion del volumen de muestra es indispensable para mantener la
integridad del cultivo. La conexién del canal microfluidico y el cultivo se realizd6 mediante
extensiones de los propios canales de PDMS, denominados canales de muestreo en la Figura 5-15,
que forman parte de la estructura microfluidica y salen directamente de ésta y conectan los cultivos
celulares con el sistema sensor En la Figura 5-13, Figura 5-14 y Figura 5-15 se muestran detalles

desde diferentes perspectivas de estos canales de muestreo.

El pegado irreversible de la estructura de PDMS a los sensores encapsulados, si bien proporciona
una muy buena una estabilidad mecénica al sistema, no es un proceso practico durante el desarrollo
de un disefio iterativo, ya que no permite la reutilizacion de los diferentes componentes del sistema
una vez ensamblados. Es por ello que para agilizar el proceso de puesta a punto del sistema se
desarroll6 una metodologia de integracion alternativa, que permitia disponer de los sensores
individuales, pudiendo ser pegados y despegados de la estructura microfluidica segun fuese
necesario. Para ello los chips de silicio preencapsulados a nivel de oblea con una fina capa de 18
pm de DABA se fijaron sobre tiras de PCB individuales estandar. Se realizé la soldadura de las
conexiones de los chips hacia las pistas y se protegio con silicona. El electrodo de referencia de Cu
se grabo sobre la tira de PCB con grabado quimico y se encapsulo con una fina capa de DABA de x
um de espesor. El pegado de la estructura microfluidica de PDMS a las tiras de PCB se realiza con
PSA de doble cara al film de PDMS, alineando la parte sensora de los chips con unas aperturas
circulares de 1 mm de diametro practicadas en el film de PDMS bajo las cdmaras de medida. La
reversibilidad de esta union permite la reutilizacion o recambio de los sensores y la estructura

microfluidica, seglin sea necesario.
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Figura 5-16 Diagrama (no a escala) de la seccion trasversal del ISFET y del REFET, pegados individualmente sobre tiras
de PCB, y pre-encapsulados con DABA. Se muestra el film de PDMS con las aperturas sobre cada sensor que sirve de

base para la estructura microfluidica y el film de PSA de doble cara que permite mantener el sistema sellado.

CONTROL AUTOMATICO DE LOS FLUIDOS

El sistema fabricado permite, conla ayuda de com ponentes externos miniaturizados como -
bombas de vacio y valvulas, recoger muestras del cultivo aut omaticamente in-situ y realizar la

medida y calibrar el sistema entre medidas ex-situ.

El movimiento de los liquidos en el interior de los canales se controldé con una p-bomba de vacio
conectada a la salida de un canal de la estructura 'y 10 valvulas que permiten o impiden el paso de
fluido s eglin se a necesario ( Figura 5-15). Para minimizar el volumen del sistema se utilizaron
valvulas fabricadas especialmente para la aplicacion que no afiaden volumenes muertos y tienen un
consumo eléctrico muy bajo. Se trata de valvulas de presion del tipo siempre abiertas, sobre las que
se actiia Unicamente cuando se necesita cerrar el paso del liquido, colapsando la pared de PDMS
sobre el canal. En la Figura 5-17 se muestra el modo de funcionamiento de las v alvulas, que
consisten en un solenoide bi -estable conuni man sobre elém bolo movil, col ocadas
estratégicamente en cada punto de la estructura en el que se quiera tener control del fluido (Figura
5-15). En la superficie superior de la estructura microfluidica, sobre estos puntos estratégicos, se
colocaron i manes con punta que al activar el solenoide se v en atraidos por el iman inferior,
colapsando el canal en ese punto al e jercer pr esion. Se f abricaron estructuras de PMMA que

soportan tanto los solenoides como los imanes con punta en su posicion.
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Figura 5-17. Esquema de funcionamiento de las valvulas de presion. a) canal abierto. b) canal cerrado. c) montaje final

de las valvulas en la estructura de PMMA.

METODOLOGIA DE EVALUACION

La conexion diferencial entre el ISFET sensible a pH y el REFET se realizo a través de un canal
microfluidico comin que conecta ambos dispositivos. Las valvulas fabricadas permiten el control
del liquido dentro del canal, posibilitando el flujo independiente de dos disoluciones dentro del

sistema.

Se han desarrollado dos modos de trabajo del sistema, esquematizados en la En la Figura 5-18: el
modo calibrado y el modo medida. En la Tabla 5-2 se muestran valores teoricos de tiempo y
volumen nec esarios para estos modos de trabajo del sistema disefiado. Asi por ejemplo, para un
cultivo celular de 5 ml de volumen, se podria realizar una monitorizacion del medio a la hora
durante 3 dias consecutivos, consumiendo tan solo €l 5 % del volumen inicial de la muestra. Son
condiciones comunes para ambos modos de trabajo la solucion de referencia sobre el REFET, PBS

de pH 7, y la presion que ejerce la u-bomba sobre el sistema a través del canal de salida, -10 kPa.
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Figura 5-18. Esquema de modos de funcionamiento del sistema microfluidico fabricado. a) Modo Calibrado 1, b) Modo

Calibrado 2; ¢) Modo Medida.
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Tabla 5-2. Valores tedricos de tiempo y volumen para cada modo a — 10 kPa.

Presion = -10 kPa

Calibracion 1 | Calibraciéon2 | Muestral | Muestra 2 Muestra Muestra Muestra Muestra
3 4 5 6
Q (pl/s) 1.0 1.1 1 0.6 0.9 0.6 0.8 0.7
Volumen (ul) 2.1 1.8 2.1 33 23 2.5 3.5 3
Time (s) 2.0 1.7 2.0 59 4.0 49 33 4.5

MODO CALIBRADO

Para asegurar la fiabilidad de las medidas realizadas en experimentos de varias horas o dias de
duracion, como es el caso de los cultivos celulares, es necesario tener conocimiento del estado de
los sensores durante ese tiempo [178]. Se ha desarrollado una metodologia de trabajo en modo
calibrado, que permite determinar los pardmetros de los sensores sin interferir en el cultivo celular

bajo monitorizacion.

Para ello se realiza una calibracion a dos puntos del ISFET, a pH 7 y pH 4, manteniendo el REFET
constantemente a pH 7. Para el primer punto de calibrado (Figura 5-18 a) se hace pasar 2.1 pl de
PBS pH 7 por los dos chips, activando la pu-bomba durante 2 s, mientras se mantienen abiertas las
valvulas 1 y 4. Para el segundo punto de calibrado (Figura 5-18 b) se hace pasar 1.8 ul de PBS pH
4 por el ISFET, mientras se mantiene la soluciéon de pH 7 sobre el REFET. Para ello se activa la -

bomba durante 2 s mientras se mantienen abiertas las valvulas 2 y 4.

MODO MEDIDA

El sistema fabricado es compatible con placas de 6 pozos, por lo que pueden llevarse a cabo
medidas simultaneas del pH extracelular de hasta 6 cultivos. Una vez calculada la recta de
calibracion del sistema se analizaron muestras de pH comprendidos entre 2 y 10, valores que se
midieron simultdneamente con un pH-metro comercial. Las medidas se realizaron manteniendo
abierta la valvula 4 mientras se fueron abriendo secuencialmente las valvulas 5 a 10, en funcién de
la muestra a analizar. El tiempo de actuacion de la p-bomba y el volumen de muestra varia seglin el

canal utilizado, como se indica en la Tabla 5-2.
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5.4.1 RESULTADOS

Enla Figura 5-19 se muestra una i magen del sistema de monitorizaciéon automatica de cultivos

celulares fabricado, con sus componentes principales.

Conexion a p-bomba onexion a ISFET
Isfetometro REFET

5 d ¥ 7 j :‘-"- {
~if

Imanes con punta

Entrada
calibranies

“Onexion para
control vilvulas

Canales de
Muestreo

Solenoides con iman

Figura 5-19. Imagen del sistema para control de cultivos celulares, donde se muestran los principales componentes.

La Figura 5-20 muestra simulaciones de los m odos calibrado y m edida. En la Figura 5-20 a
superior se observa el modo de calibrado 1,dondetanto el I SFET comoel REFET estanen
contacto con el liquido de calibrado 1 (color rojo). En la Figura 5-20 a inferior se muestra el modo
calibrado 2, donde el REFET sigue en contacto con el liquido de calibrado 1 mientras el ISFET se
encuentra en contacto con el liquido de calibrado 2 ( color verde). No se observa mezcla de las
soluciones, 1 o que demuestra la viabilidad de 1 d isefio de | s istema para conseguir un s istema
diferencial ISFET/REFET con control dindmico de las muestras. En la Figura 5-20 b se muestra la

independencia fluidica de los canales de muestreo durante el modo de medida.
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Figura 5-20. Iméagenes de los modos calibrado y medida del sistema. a ) Imagen superior, sistema funcionando en modo
calibrado a) calibrado 1, ISFET y REF ET en c ontacto con la misma d isoluciéon (tinta roja). Imagen inferior: modo
calibrado 2 ISFET en contacto con la solucion de calibrado 2 (tinta verde) ¢ ISFET en contacto con la solucion calibrado

1 (tinta roja). b) Imagen de los canales de muestreo en funcionamiento.

En la Figura 5-21 a se muestra la caracterizacion del sistema para el modo calibrado a dos puntos,
con una pend iente de 47. 7+ 2.0 mV/pH (N = 3), cuya extrapolacion coincide perfectamente con
los valores exp erimentales ob tenidos en modom edida para unam uestra de pH9. L a
caracterizacion del modo de medida se realizd registrando la respuesta del sistema en muestras con
valores de pH entre 2 y 10. En la Figura 5-21 b se observa la alta correlacion de la sefal obtenida
para la caracterizacion de las variaciones del pH de la muestra, entre el sistema ISFET/REFET y un
pH-metro comercial, con una relacion de 0.963. Figura 5-21 ¢ se muestra el registro simultaneo de
variaciones en el pH entre 1.8 y 9.9, en 6 muestras, a través de los 6 canales de muestreo. Se
observa la buena r eproducibilidad en tre m edidas. En la Figura 5-21 d se muestra el r egistro
dinamico de las variaciones de pH en la muestra. Cabe destacarse el ruido en la sefal, debido a la
formacion de burbujas de aire en los c anales. Esto es debido a la permeabilidad del PDMS al
oxigeno y al hec ho de trabajar ap licando p resiones neg ativas sobr e el s istema. Resolver es te
problema es imprescindible para trabajar en modo auténomo, ya que estas burbujas pueden llegar a
aislar eléctricamente los ISFETs durante el experimento. Otro aspecto a mejorar es la fiabilidad de
las valvulas, cuyo funcionamiento simultdneo no e s sencillo debido a la necesidad de ajustar la

altura de cada una en e | montaje. Este hecho hizo necesario en al gunos experimentos realizar un
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control manual del cerrado de los canales, con tornillos que fueron presionados contra los canales

para colapsarlos y cerrados.
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Figura 5-21. a) Recta de calibrado a dos puntos para el modo de calibrado. b) Respuesta comparativa entre el sistema
ISFET/REFET y un pH-metro c omercial. ¢) Registro simultaneo de variaciones de pH en 6 muestras, a través de los
canales de muestreo. se muestra la caracterizacion simultdnea de 6 muestras, con valores comprendidos entre 1.8 y 9.9, a

través de los 6 canales de muestreo. d) Registro dindmico de las variaciones de pH en la muestra.

El sistema fabricado responde a las ne cesidades ex puestas en el C apitulo 3 p ara poder aplicar
sensores fabricados con tecnologia microfluidica en cultivos celulares. El disefio realizado, con una
serie de ¢ anales de m uestreo, que m inimizan el volumen de muestra po r medida, permite
monitorizar m uestras sin necesidad de tener ¢ ontacto di recto con las células, ev itando asi la
contaminacion de los sensores y la alteracion de los cultivos. El sistema permite la monitorizacion
durante tiempos largos (horas o dias), ya que el sistema de v alvulas implementado permite tener
acceso directo a los electrodos durante el tiempo que dura el experimento y posibilitando asi el
calibrado de los sensores entre medidas. Para conseguir un sistema plenamente automatico se hace
necesario mejorar la fiabilidad y robustez de las valvulas y evitar la formacion de burbujas de aire
en el interior del sistema. Se estd estudiando la implementacion de servomotores en el sistema, que
permitan cerrar 1 os canales mediante una actuacion sobre estos mas precisay controlada. Para
prevenir la formacion de burbujas de aire que aislen eléctrica y fluidicamente los componentes del

sistema se esta estudiando un cambio de disefio en la actuacion de las valvulas. En lugar de realizar
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la presion de colapso sobre los canales desde la capa microfluidica, realizarla desde la capa
sustrato, a través de unas aperturas realizadas en la PCB. Esto permitiria aumentar el espesor de la
capa microfluidica, y minimizar el area de PDMS de espesor bajo por donde difunde el gas que

produce las burbujas.

El desarrollo de un sistema universal, fabricado por moédulos ensamblables, que permita la

deteccion automatica de multiples parametros abriria las puertas a nuevos campos de aplicacion.
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6 CONCLUSIONES

El trabajo de investigacion realizado en el marco de esta tesis se ha centrado en el desarrollo de una
tecnologia de integracion de sensores microelectronicos y estructuras microfluidicas para obtener
sistemas de medida funcionales y compactos Se han fabricado varios prototipos/sistemas con la
tecnologia desarrollada para su aplicacion a medidas de parametros quimicos en sistemas

bioldgicos.

A continuaciéon se resumen las conclusiones del trabajo desarrollado y los resultados mas

importantes a los que se ha llegado.

Se ha demostrado que los sensores fabricados con tecnologia microelectronica tienen unas
caracteristicas de respuesta muy similares a los electrodos comerciales equivalentes. Su utilizacion

para las aplicaciones planteadas es por lo tanto perfectamente viable.

e Se ha demostrado que si bien los ISFETs de pH, ISFETs de ion potasio, los
microelectrodos de oro y los IDE estudiados son adecuados para monitorizar la actividad
celular midiendo cambios de pardmetros quimicos en el medio extracelular, su disefio en
forma de tiras individuales los hace inviables para medir cultivos celulares. Principalmente
debido a que al estar los sensores en contacto directo con las células, su area sensible
puede ser bloqueada no pudiéndose verificar o calibrar su estado durante el tiempo que
dura el experimento. Ademas, su configuracion es incompatible con la medida simultanea
de varios cultivos y con los equipos y metodologias utilizados en biologia.

e Se ha desarrollado un sensor de glucosa, basado en la inmovilizacion de la enzima glucosa
oxidasa en la superficie de un microelectrodo de oro mediante tres metodologias: adsorcion
fisica, electroadsorcion y enlace covalente a través de grupos silanos. Se ha implementado
una membrana de difusion basada en un polisilano (APTMS) para alargar la respuesta
lineal del biosensor. Se llegd a la conclusion de que si bien el rango lineal se alargo6 de 3.5
mM a 8.5 mM, todavia no es suficiente para medir las variaciones esperadas de este
parametro en los cultivos celulares (por encima de 10 mM). En un futuro se deberia
incrementar el grosor de la membrana o disminuir su porosidad. Esto deberia conducir
también a la obtencion de sensores controlados por difusion, que tienen mejor estabilidad y
reproducibilidad.

e Se ha desarrollado el protocolo de fabricacion y evaluacion de electrodos de pseudo-
referencia sobre microelectrodos de oro. Si bien se demostro la estabilidad y robustez de
estos electrodos, su aplicabilidad esta limitada a medios donde la concentracion de cloruros

sea elevada y contante. En trabajos futuros se podria integrar microcanales sobre el
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electrodo de Ag/AgCl que permitan obtener, de una manera sencilla y rapida, uniones

liquidas de bajas pérdidas

Se ha desarrollado una tecnologia de integracion de sensores microelectronicos y estructuras

microfluidicas que, en base a la integracion de multiples sensores en un mismo sustrato, permite la

fabricacion de LOCs compactos y analiticamente potentes. Se ha desarrollado un proceso de

pegado que proporciona una union de calidad entre los sensores encapsulados y la estructura

microfluidica, compatible con los componentes selectivos de los sensores previamente depositados.

e Se ha desarrollado una estrategia para la monitorizacion de pH en sistemas LOC que,

basado en la implementacion de canales microfluidicos sobre sensores microelectronicos

permite trabajar en modo ISFET/REFET diferencial, simplificando la fabricacion del

sistema al eliminar la necesidad de integrar un electrodo de referencia.

e Se ha demostrado la viabilidad de la tecnologia desarrollada mediante la fabricacion de tres

sistemas/dispositivos para la medida de pH en sistemas bioldgicos:

@)

Un dispositivo inalambrico (o sensor RFID) para el analisis de pH que permite la
monitorizacion del pH en medios de dificil acceso o cerrados.

Un dispositivo de autodiagndstico para el control de litiasis renal, que permite la
monitorizacion del pH de la orina.

Un LOC para la monitorizacion de parametros quimicos en cultivos celulares con
seis canales de muestreo, que reducen el volumen de muestra por debajo de 4 pl,
permitiendo monitorizar cultivos celulares sin necesidad de tener los sensores en
contacto directo con las células, evitando asi la contaminacion de los sensores y la
alteracion de los cultivos. Este sistema posibilita la monitorizacion durante tiempos
largos (horas o dias), ya que el sistema de valvulas implementado permite tener
acceso directo a los electrodos durante el tiempo que dura el experimento y
posibilitando asi el calibrado de los sensores entre medidas. Para conseguir un
sistema plenamente automatico se requiere mejorar la fiabilidad y robustez de las

valvulas y evitar la formacion de burbujas de aire en el interior del sistema.
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