Bastian E. Rapp

Entwicklung eines Biosensor-
array-Systems auf der Basis
von akustischen Oberflachen-
wellensensoren mit integrierter
einwegtauglicher Mikrofluidik

D

universitatsverlag karlsruhe






Bastian E. Rapp

Entwicklung eines Biosensorarray-Systems
auf der Basis von akustischen Oberflichenwellensensoren
mit integrierter einwegtauglicher Mikrofluidik






Entwicklung eines Biosensorarray-Systems
auf der Basis von akustischen Oberflachen-
wellensensoren mit integrierter einweg-
tauglicher Mikrofluidik

von
Bastian E. Rapp

D

universitatsverlag karlsruhe



Dissertation, Universitit Karlsruhe (TH)
Fakultit fiir Maschinenbau
Tag der miindlichen Priifung: 20.11.2008

Impressum

Universititsverlag Karlsruhe
c/o Universitatsbibliothek
Stral3e am Forum 2

D-76131 Karlsruhe
www.uvka.de

;hﬂl:l:l[ﬂjf?‘ii]}‘ﬁi\'l; [ @ @ @ ]

Dieses Werk ist unter folgender Creative Commons-Lizenz
lizenziert: http://creativecommons.org/licenses/by-nc-nd/2.0/de/

Universitétsverlag Karlsruhe 2009
Print on Demand

ISBN: 978-3-86644-318-1









Entwicklung eines Biosensorarray-Systems auf
der Basis von akustischen
Oberflachenwellensensoren mit integrierter

einwegtauglicher Mikrofluidik

Zur Erlangung des akademischen Grads eines

Doktors der Ingenieurwissenschaften

von der Fakultit fiir Maschinenbau der
Universitat Karlsruhe (TH)

genehmigte

Dissertation

von
Dipl.-Ing. Bastian E. Rapp
aus Stuttgart

Tag der miindlichen Priifung: Donnerstag, der 20.11.2008

Hauptreferent: Prof. Dr. Volker Saile

Korreferent: Prof. Dr. Andreas Manz






ix

Studiert und denkt er ohne Rasten,
Schreibt Formeln, Regeln und Gesetz,
Im Schweif$ entsteht was SchweifS erschaffet,

Erkenntnis aber kommt zuletzt.

Christian Alexander Schott

Fiir Paul-Otto und Elisabeth Clauflen.

DANKSAGUNG

Diese Arbeit entstand im Rahmen meiner Tatigkeit am Institut fiir Mikrostruk-
turtechnik des Forschungszentrums Karlsruhe. Mein besonderer Dank gilt meinen
Betreuern Dr. Kerstin Liange und Dr. Michael Rapp dafiir, dass sie mir Anleitung,
Hilfe und Freiheit gaben, je nachdem was gerade am Notwendigsten war. Herrn PD
Andreas Guber und Herrn Professor Volker Saile mochte ich dafiir danken, dass sie
sich so fiir diese Arbeit eingesetzt haben und mich auf so vielfaltige Weise unterstiitzt
haben.

Danken mdchte ich dariiber hinaus meiner gesamten Arbeitsgruppe fiir all die
Gedanken, die Begeisterung und die Einfélle, die sich so zahlreich in dieser Arbeit
niedergeschlagen haben.

Herrn Professor Andreas Manz mochte ich herzlich fiir die Ubernahme des Korefe-
rats und seine Beitrdge zu dieser Arbeit danken.

Danken mochte ich besonders meiner Familie und meinen Freunden, die mich all
die Jahre tatkraftig unterstiitzt haben, vor allem Christian Wojek und meinem Bruder
Holger Rapp. Ganz besonderer Dank gilt Emily Hahn, der wunderbarsten Frau der
Welt.

Bastian E. Rapp






xi

KURZFASSUNG

Im Rahmen dieser Arbeit wurde das Herzstiick eines Biosensorarraysystems auf der
Basis von akustischen Oberflachenwellensensoren (engl. surface acoustic wave, SAW)
entwickelt. Das System wurde durch eine integrierte einwegtaugliche Mikrofluidik
erganzt, welche als indirekte Fluidik ausgelegt wurde.

In der Wissenschaft werden SAW Sensoren heute bereits als Biosensoren eingesetzt.
Dabei stellt sich hdufig die Frage, wie der sehr briichige und schwer zu handhabende
SAW Sensor einem Anwender zur Verfiigung gestellt werden kann. Hierfiir wurde im
Rahmen dieser Arbeit ein Sensorgehduse aus Polymer entwickelt, in welches die SAW
Sensoren eingebettet werden. Fiir die Einbettung wurde im Rahmen dieser Arbeit eine
vollautomatisierte Fertigungsanlage entwickelt und eingesetzt.

Das Sensorgehéduse ist so ausgefiihrt, dass die empfindliche Oberfldiche des SAW
Sensors auch nach der Einbettung zugénglich bleibt, z. B. fiir eine Oberflichenmodifi-
zierung. Der Verbund eines SAW Bauteils mit einem Polymergehéduse wird als SAW
Biosensorchip bezeichnet. Das Design erlaubt die Verbindung von mehreren SAW
Biosensorchips zu flexiblen Sensorarrays. Hierfiir wurden im Rahmen dieser Arbeit
zwei Sensorsysteme entwickelt: eines fiir die Verbindung von vier SAW Biosensorchips
(4-er Array) und eines fiir die Verbindung von acht SAW Biosensorchips (8-er Array).
Die Verbindung mehrerer SAW Biosensorchips wird iiber einen polymeren fluidischen
Deckel realisiert. Deckel und Gehéuse sind als Einwegkomponenten ausgelegt, welche
im Rahmen dieser Arbeit durch Mikro-Spritzguss bzw. Stereolithographie hergestellt
wurden. Da das Gehéduse die Beschichtung der SAW Bauteile nach der Einbettung
erlaubt, konnten diese im Anschluss mit dem Polymer Parylen C beschichtet werden.
Bei geeigneter Schichtdicke wurden diese Parylenschichten wellenfiihrend, wodurch
Lovemoden angeregt werden konnten. Auf diesen wellenfiihrenden Schichten wurde
dartiiber hinaus eine diinne leitfahige Goldschicht abgeschieden, welche es erstmals

ermoglichte, Leitfdhigkeits- und Dielektrizitdtseinfliisse von der akustischen Welle
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eines SAW Resonators abzuschirmen.

Neben der Herstellung von SAW Biosensorchips wurde im Rahmen dieser Arbeit
eine einwegtaugliche Mikrofluidik entwickelt. Diese Fluidik ermoglicht es, alle im
Rahmen einer Messung in Kontakt mit dem Analyten geratende Systemkomponenten
als passive Einwegkomponenten auszufiihren. Die aktiven Bestandteile des Fluidik-
systems (wie z. B. Pumpen und Ventile) kommen hingegen niemals in Kontakt mit
dem Analyten. Moglich ist dies, weil das Fluidiksystem Tetradekan als Mittlermedium
verwendet, wodurch ein indirektes fluidisches System entsteht. Der Einsatz von Tetra-
dekan als fliissiger Separator erlaubt dariiber hinaus die vollstindige Unterdriickung
von Diffusionseffekten, welche eine bekannte Schwachstelle der FliefSinjektionsanalyse
sind.

Durch die Verbindung von einem 8-er Array mit SAW Biosensorchips und der
integrierten Mikrofluidik entsteht ein marktnahes Analysesystem, fiir welches im
Rahmen dieser Arbeit erste Anwendungen demonstriert werden. Das System kann
als vielseitige Sensorplattform verwendet werden, die neben dem Einsatz von SAW
Sensoren auch den Einsatz weiterer Sensortypen erlaubt, die ebenfalls von der in-
tegrierten indirekten Mikrofluidik profitieren konnen. Hierfiir werden im Rahmen
dieser Arbeit exemplarische Anwendungen mit einem Leitfahigkeitsdetektor sowie

einer Fluoreszenzmesszelle demonstriert.

ABSTRACT

In this work, the core components of a biosensor system based on surface acoustic
wave (SAW) sensors have been developed. Apart from the biosensor, the system
includes an integrated disposable microfluidic system which, in combination, yields a
user-friendly overall sensor system.

Recently, SAW sensors have been used as biosensors in research. An important
question which has to be addressed when developing a SAW sensor system is how the
brittle and fragile SAW devices can be offered to the end-user for easy handling. In

this work, a polymer housing for SAW sensors is developed in which the SAW sensors
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are embedded. The embedding of SAW sensors into polymer housings is performed
by a fully automated assembly unit which has been developed and used in this work.

The sensor housing leaves the sensitive areas of the SAW sensor accessible after the
embedding into the polymer housing in order to perform, i.e. a surface modification.
The combination of SAW sensor and polymer housing is called SAW biosensor chip.
The housing design allows the interconnection of several SAW biosensor chips to form
versatile sensor arrays. For this, two sensor systems are developed in this work: one
system that allows the interconnection of up to four single SAW biosensor chips (4-fold
array) and a second system which allows the interconnection of up to eight single SAW
biosensor chips (8-fold array). The interconnection of several SAW biosensor chips
is performed by means of a fluidic cover. Housing and fluidic cover are disposable
single-use components which are produced by means of micro injection moulding
and stereo lithography. As the housing allows the coating of the SAW sensors after the
embedding, the SAW biosensor chips are coated with parylene. If the layer thickness
is chosen correctly, love waves can be excited on the surface of the SAW sensor.
Subsequently, an additional electrically conductive gold layer has been applied onto
these waveguiding parylene layers which allowed, for the first time ever, to shield the
acoustic wave from changes of dielectricity and conducitivity in the liquid.

Apart from the manufacturing of SAW biosensor chips, an integrated disposable
microfluidic setup is developed in this work. This fluidic setup allows all system
components which come in contact with the analyte during an experiment to be
produced as cheap passive disposable components. The active parts of the system (as,
i.e., pumps and valves) will never come in contact with the analyte. This is possible
as tetradecane is used as an intermediary liquid which results in an indirect fluidic
system. Furthermore, the use of tetradecane as liquid separator allows the complete
suppression of diffusion effects which is a well known problem of the flow injection
analysis system which has been used so far.

Combining an 8-fold sensor array with the integrated disposable microfluidic setup
results in a market compatible biosensor system. In this work, first experimental results

with this biosensor system are demonstrated. The biosensor system can be used as a
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flexible senor platform which allows, besides the use of SAW sensors, the use of other
types of sensors which can benefit as well from the integrated indirect microfluidic
system. In this work, exemplary measurements with a conductivity detector as well as

a fluorescence detector are demonstrated.
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EINLEITUNG

1.1 BIOSENSOREN

1.1.1  Begriffsdefinition, Anwendungen und Anforderungen an Biosensoren

Ein Biosensor ist eine Messvorrichtung, welche es erlaubt, biochemische Grofien
wie z. B. Konzentrationen in messbare elektronische Signale zu tiberfiihren [Tun1987].

Der Bedarf an biosensorischen Messmethoden ist in den vergangenen Jahrzehn-
ten stetig gestiegen [Bog2005]. Hauptanwendungsgebiete sind die Lebensmittel- und
Umweltanalytik, sowie die medizinische Diagnostik. Gepriift wird dabei haufig auf
unterschiedlichste Analyte: Blutwerte, wie z. B. Lactat- oder Glucosekonzentration,
DNA zur Bestimmung und Identifikation von Erbkrankheiten, Proteinkonzentrationen
als Indikator fiir das Vorliegen gewisser Krankheiten wie z. B. Krebs im Friihstadium
sowie Prozesswerte in der chemischen Technik. Aus den unterschiedlichen Anwen-
dungsfeldern ergeben sich vielfdltige Anforderungen an die verwendete Messtechnik.

Haufig werden dabei folgende Anspriiche formuliert:

* Die Messungen sollen in Echtzeit durchfiihrbar sein.

* Die Probenvor- oder Nachbereitung soll auf ein Minimum reduziert werden.
Dies ist besonders notwendig fiir Analysen, die direkt am Bett eines Patienten

(sog. bedside monitoring) durchgefiihrt werden sollen [Mag1998].

* Die mit den Analyten in Kontakt stehenden Systemkomponenten sollen als
Einwegartikel ausgefiihrt werden, um Kontamination der Anlage und somit
Verfalschung von Messungen zu verhindern. Daher miissen die Systeme entspre-

chend preiswert sein.
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* Es soll moglich sein, Analysen parallel auszufiihren. Man spricht dann von
einem sogenannten Sensorarray. Dabei wird mit derselben Probe mehr als nur
eine Analyse durchgefiihrt, wodurch der Zustand des Patienten schneller erfasst

werden kann.

1.1.2 Konventionelle Messmethoden und Referenzanalytik

Heute existiert eine Vielzahl von Analysemethoden, welche als Laborstandards eta-
bliert sind und somit die Referenzanalytik jedes zu entwickelnden Analyseverfahrens
und somit auch fiir jeden Biosensor darstellen. Diese Referenzverfahren umfassen
beispielsweise die Massen- bzw. die Atomspektroskopie sowie die grofie Gruppe
der Immunoassays. Letztere bilden heute meist die analytische Referenzmethode zur
Bestimmung von z. B. Proteinkonzentrationen. Verwendet wird hierbei vor allem der
enzymgekoppelte Inmunadsorptionstest (engl. enzyme linked immunosorbent assay,
ELISA) [Kem1994]. Bei diesem Test macht man sich die spezifische Bindung eines An-
tikdrpers zu einem Antigen zunutze, wobei speziell markierte Antikorper verwendet
werden. Solche Markierungen sind z. B. Fluoreszenzmarker, deren Konzentration bei
Bestrahlung mit geeigneter Wellenldnge iiber Extinktionswerte ausgewertet werden
konnen und die somit einen Riickschluss auf die Konzentration des Liganden zulasst.
Auch ein Farbumschlag in Anwesenheit eines Enzyms kann als optische Messgrofse
ausgewertet werden, man spricht hierbei von einer sogenannten enzymatischen Farb-
reaktion. Eine Variante hierzu ist der Radioimmunoassay (RIA), bei dem die erfolgten
Bindungen {iber Radioaktivitdtsmessungen nachgewiesen werden [Cha1987].

Im Gegensatz zu Biosensoren, die ihre Messdaten in Echtzeit zur Verfiigung stellen,
sind die meisten der genannten Analyseverfahren nicht in der Lage, Informatio-
nen iiber die zu messende Grofie in Echtzeit zu liefern. Auch die Probenvor- und
-aufbereitung gestaltet sich in vielen Fallen aufwendiger, als es bei einem geeigneten

Biosensor zu erwarten ist.
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1.1.3 Typen von Biosensoren

Allgemein muss ein Biosensor in der Lage sein, einen Analyten innerhalb kiirzester
Zeit qualitativ und quantitativ nachzuweisen. Zum Einsatz kommen dabei hdufig
speziell modifizierte Oberfldchen, auf denen der eine Reaktionspartner immobilisiert
wird und eine Reaktion somit durch die Detektion von physikalischen und chemi-
schen Verdanderungen der Oberfldche nachgewiesen werden kann. Zumeist sind die
Reaktionen zwischen den Bindungspartnern nicht reversibel, weshalb Biosensoren
haufig als Einwegprodukte ausgelegt sind.

Dabei werden unterschiedliche physikalische Effekte verwendet [Cas2006]:

* Biosensoren auf der Basis elektrochemischer Effekte, wie z. B. amperometrische

[Har2004; Kre2004] oder potentiometrische [Mar2005a; Wro2004] Sensoren.

* Biosensoren auf der Basis von optischen Effekten, wobei die Analyte hdufig mit
speziellen Markern versehen werden. Detektiert werden dann z. B. die Anderung
der Absorption oder Reflektion [For2o05; Jaizoos; Krizoos; Vas2005], Chemo-
lumineszenz oder Fluoreszenz [Row2o00] sowie Farbumschlédge im sichtbaren

Spektrum.

* Biosensoren auf der Grundlage von Infrarot- oder Ramanspektroskopie [Har2005;

Ros2003].
* Biosensoren auf der Basis von Oberflichenplasmonen [Hua2006a].

* Massesensitive Biosensoren, wie z. B. Quarz-Mikrowaagen (engl. quartz crystal
microbalance, QCM), Cantilever Biosensoren sowie Biosensoren auf der Basis

von akustischen Oberflichenwellen.

Im Rahmen dieser Arbeit soll ein echtzeitfahiges Biosensorsystem entwickelt wer-
den, welches fiir den kommerziellen Einsatz geeignet ist. Kommerziell erhiltliche
Biosensorsysteme gibt es bereits heute, ein Beispiel ist ein Handgerét zur Bestimmung
von Blutzuckerwerten bei Diabetes-Patienten von der Firma Roche Diagnostics GmbH

(Deutschland, www.roche.de). Ein weiteres bekanntes System zum optischen Nachweis
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von Proteinkonzentrationen und Proteininteraktion ist das auf Oberflaichenplasmonen-
resonanz (engl. surface plasmon resonance, SPR) basierende Biacore-System [Bia2006].
Das System erlaubt den Nachweis einer Reaktion eines Liganden mit einem Analyten
auf der Oberfldche eines Metalls (z. B. Gold). Erfolgt eine biochemische Reaktion auf
der Oberfldche, so &ndern sich Schichtdicke und Brechungsindex der Schicht. Diese
Anderungen werden iiber das System zeitaufgeldst mit hoher Genauigkeit bestimmt
(siehe hierzu auch Anhang A). Der grofite Nachteil dieses Systems sind die hohen
Kosten fiir die Optik. Die Systeme verfiigen daher meist nur iiber eine Auswerteoptik,
welche tiber eine Oberfliche gerastert werden muss. Eine parallele Analyse im Sinne
eines Sensorarrays ist mit solchen System nur dann moglich, wenn mehr als eine
Auswerteoptik eingesetzt wird. Somit liegen die Kosten pro zusitzlichem Probenkanal
in der Grofienordnung der Kosten der Auswerteoptik und sind somit sehr hoch. Opti-
sche Systeme sind daher meist nur mit einer Auswerteoptik ausgertistet, welcher tiber
die Probenoberfliche bewegt werden, wodurch eine quasi parallele Analyse moglich
ist.

Alternativen zu optischen Sensorsystemen, die sich ebenfalls als Echtzeit-Analyse-
systeme eignen, sind vor allem gravimetrische Sensoren, wie z. B. QCM-Biosensoren.
Bei diesen Sensortypen wird die auf einer Oberfliche angelagerte Masse, z. B. durch
spezifische Anbindung eines Analyten infolge einer biochemischen Reaktion, ge-
messen. Wissenschaftliche Arbeiten mit QCM-Biosensoren reichen von der Untersu-
chung von Zellverhalten [Mar2005b] tiber Detektion genetisch veranderter Organis-
men [Man2oo3] bis hin zur Charakterisierung spezieller Schichtsysteme [Ata2005].
Die Firma Q-Sense (Schweden, www.g-sense.com) bietet ein auf QCM-Technologie
basierendes System zur Bestimmung von Schichtdicken, sowie kinetischen Affinitats-
konstanten an. Die Grundfrequenz von QCMs reicht {iblicherweise nicht tiber einige
wenige MHz hinaus [And2007]. Die Empfindlichkeit gravimetrischer Sensoren hangt
aber vom Quadrat der Grundfrequenz ab (siehe hierzu Gleichung 2.5). Hier haben
Sensoren auf der Grundlage von akustischen Oberflichenwellen (engl. surface acous-
tic wave, SAW), bedingt durch ihre hohen Grundfrequenzen, einen entscheidenden

Vorteil [Woh1984].
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Héaufig werden auch Cantilever-Biosensoren in Verbindung mit gravimetrischen Bio-
sensoren genannt. In der Wissenschaft werden diese beispielsweise zur Bestimmung
von Blutwerten eingesetzt [Li2006; Cal2006]. Dabei wird ein freistehender Cantilever
aus Silizium mit einer selektiven Beschichtung versehen und in einen Fluidstrom
gebracht. Die Massebeladung bei erfolgter Bindung des Analyten an die Oberfldche
resultiert in einer zunehmenden Durchbiegung des Cantilevers, welche ein Maf3 fiir die
Massebeladung ist. Die Durchbiegung kann (je nach Art und Transparenz des Fluids)
klassisch iiber optische Detektion oder iiber eine Anderung des elektrischen Wider-
stands des Balkens bestimmt werden. Ein Beispiel fiir ein kommerziell erhéltliches
Analysesystem auf der Basis von Cantilevern bietet die Firma Concentris (Schweiz,
www.concentris.ch) an. Zu beachten ist dabei, dass Cantilever-Biosensoren in Fliissig-
keit nicht dynamisch, d. h. als schwingende Balken verwendet werden konnen, da
sie durch die umgebende Fliissigkeit eine zu grofle Dampfung erfahren. Ausgewertet
wird daher typischerweise die Durchbiegung des Cantilevers bei Massebelegung. Ein
auf diese Weise ausgewerteter Cantilever-Biosensor ist kein gravimetrischer Sensor,
die theoretischen Empfindlichkeiten, welche sich rechnerisch auf Gleichung 2.5 be-
stimmen lassen, sind fiir Anwendungen in Fliissigkeiten mit Cantilever-Biosensoren
nicht erreichbar.

Derzeit arbeitet die Wissenschaft an der Entwicklung von Biosensoren auf der Basis
von FBARs (engl. thin film bulk acoustic resonator, FBAR). Diese versprechen im
Vergleich zu SAW Sensoren hohere Grundfrequenzen, wodurch theoretisch sehr viel
hohere Sensitivitdten erreicht werden kénnen [Web2006; Zha2005]. FBARs erzeugen
akustische Resonanzen in einem piezoelektrischen Diinnfilm, welcher von zwei Elek-
trodenschichten eingeschlossen ist. Die Erzeugung der Wellen ist dabei punktfoérmig,
wodurch eine Vielzahl von verschiedenen Wellentypen angeregt wird. Dies ist ein
Nachteil bei der Verwendung von FBARs in der Fliissigkeit, da ein grofier Anteil
der erzeugten Wellen und damit ein grofser Anteil der Wellenenergie durch die Fliis-
sigkeit weggeddmpft wird. Die Einfligeddampfung der Bauteile erhoht sich dadurch
signifikant, was eine Auswertung mit aufwendigen elektronischen Komponenten, wie

z. B. Netzwerkanalysatoren, notwendig macht.
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1.2 SURFACE ACOUSTIC WAVE BIOSENSOREN

SAW Technologie wird bereits seit geraumer Zeit in elektrischen Systemen eingesetzt.
Die Anwendung war dabei urspriinglich die Verwendung als Filterelemente in Hoch-
frequenzschaltkreisen (wie z. B. bei Garagentoroffnern, in der Mobilfunktechnik und in
GPS-Empfangern). In den letzten Jahrzehnten wurden sie verstdrkt auch als Sensorele-
mente eingesetzt, zundchst vorwiegend in der Gassensorik [Rap1991; Sti1ggy; Sta19gg].
Sensoren auf der Basis von akustischen Oberflachenwellen sind in Frequenzbereichen
bis zu einigen GHz verfiigbar. Die Grundfrequenz ist damit signifikant hoher als
die Frequenzen, die mit QCMs erreicht werden konnen. SAW Sensoren sind damit
theoretisch um ein Vielfaches empfindlicher als andere gravimetrische Sensoren. Ak-
tuelle Forschungsarbeiten konzentrieren sich verstarkt auf die Biosensorik, wo SAW
Sensoren vor allem aufgrund ihres niedrigen Preises als Wegwerfartikel enorme Vor-
teile gegeniiber teuren optischen oder aufwendigen chemischen Analyseverfahren
versprechen [Bar1998b; Bla20o6; Lan2008]. Aufgrund des niedrigen Stiickpreises und
der sehr einfachen Auswerteelektronik eignen sich SAW Biosensoren besonders fiir

Mehrkanalsysteme und Sensorarrays.

1.3 ZIELSETZUNG UND GLIEDERUNG DER ARBEIT

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde das Herzstiick eines Biosensorsystems
auf der Basis eines bereits vorliegenden SAW Resonators entwickelt. Der Schwerpunkt

lag dabei auf zwei Aspekten:

¢ Einbettung der SAW Sensoren in Gehéduse aus Polymer zu sogenannten SAW
Biosensorchips. Diese Chips sind Einwegkomponenten, welche den empfindli-
chen SAW Sensor schiitzen und die Handhabung fiir einen Anwender erheblich
vereinfachen. Die Gehduse konnen {iiber spezielle fluidische Deckel zu flexiblen
Sensorarrays aus bis zu acht einzelnen SAW Biosensorchips verbunden werden.

Das Gehduse ermoglicht die Beschichtung des SAW Sensors auch nach der Ein-
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bettung, was beispielsweise eine Oberflichenmodifikation ermdglicht. Dariiber
hinaus wurden im Rahmen der vorliegenden Arbeit durch Beschichtung mit
wellenfiihrenden Parylenschichten Lovewellen auf SAW Biosensorchips ange-
regt. Diese Lovewave SAW Biosensorchips wurden in einem letzten Schritt mit
einer diinnen Goldschicht versehen, die es zum ersten Mal ermoglichte, die

Leitfahigkeitsabhdngigkeit des SAW Resonators vollstandig zu unterdriicken.

* Entwicklung eines mikrofluidischen Gesamtsystems fiir die entwickelten SAW
Biosensorchips. Das Fluidiksystem ist unterteilt in aktive und passive Bauteile,
welche durch ein Mittlermedium verbunden sind. Das System ist einwegtauglich,
da es lediglich passive und damit preisgiinstige Systemkomponenten in Kontakt
mit dem Analyten bringt. Diese konnen nach jeder Messung ausgewechselt
werden, wobei eine Kontamination von aktiven Komponenten, wie z. B. Pumpen

und Ventilen, vermieden wird.

In Kapitel 2 werden zunéchst die theoretischen Grundlagen erarbeitet, Kapitel 3
stellt die verwendeten Materialien und Methoden vor. Die Entwicklung des Sensor-
gehduses mit automatisierter Fertigungstechnik erfolgt in Kapitel 4, die Entwicklung
des Fluidiksystems ist in Kapitel 5 dargestellt. Die Ergebnisse der Arbeit werden in
Kapitel 6 vorgestellt, in Kapitel 7 wird eine Analyse der Schwachstellen durchgefiihrt,
sowie weiterfiihrende Arbeiten diskutiert. Die Arbeit schliefst in Kapitel 8 mit einer

Zusammenfassung.






THEORETISCHE GRUNDLAGEN

2.1 THEORIE DER OBERFLACHENWELLEN

2.1.1 Historische Entwicklung von SAW Bauelementen

Im Jahre 1885 entdeckte Lord Rayleigh die Oberflichenwellen (OFW) und beschrieb
deren Bedeutung fiir die Entstehung und die Weiterleitung von Erdbebenwellen
[Ray1894]. 1944 gelang Firestone und Frederick erstmals die piezoelektrische Anre-
gung von OFW [Fir1944]. Eingesetzt wurde die Technik damals zur Detektion kleinster
Risse in Oberflachen. Sauerbrey fiihrte im Jahre 1959 die erste Dickenmessung einer
Schicht mittels eines QCMs durch [Sau1959]. Die Entwicklung eines Gassensors auf
Basis eines QCMs gelang erstmals im Jahre 1964 durch King [Kin1964]. Im Jahre
1965 gelang White und Volltmer erstmals die Herstellung und die Verwendung von
sogenannten Interdigitaltransducern (IDT), mit deren Hilfe akustische Wellen direkt
auf der Oberfldche eines piezoelektrischen Substrates aus elektrischen Signalen er-
zeugt werden konnten [Whi1g65]. Im Jahre 1979 stellte Wohltjen den ersten Gassensor
auf der Basis von akustischen Oberflaichenwellen vor [Woh1979]. Heute finden SAW
Bauelemente vor allem als Filterelemente Anwendung in diversen elektronischen
Schaltungen, z. B. fiir die Mobiltechnologie. Die Entwicklung der SAW Sensorik kann
auf die soliden theoretischen Fundamente aufsetzen, welche tiber Jahrzehnte fiir eine
Reihe verschiedener technischer Anwendungen von akustischen Oberflichenwellen

entwickelt wurden.
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2.1.2 Erzeugung akustischer Oberflaichenwellen

Piezoelektrischer Effekt

Entdeckt wurde der piezoelektrische Effekt im Jahre 1880 durch die Briider Jacques
und Pierre Curie [Cur1880]. Sie entdeckten, dass die mechanische Deformation von
Turmalinkristallen zu einer Verschiebung der positiven und negativen Ladungsschwer-
punkte und somit zu einer messbaren elektrischen Spannung auf der Oberfldche
tithrt. Der Effekt tritt nur bei den Kristallen auf, die eine oder mehrere polare Achsen
aufweisen, dabei allerdings kein Inversionszentrum haben. Der Effekt ist umkehr-
bar: Dabei wird eine messbare mechanische Verzerrung durch das Anlegen eines
elektrischen Feldes an einem Kristall erzeugt. Anwendung finden Piezokristalle in
Kraft-, Druck-, sowie Beschleunigungssensoren, als Steuerelemente zur Erzeugung
von Hochspannung in Ziindgerdten sowie zur Ultraschallerzeugung. Bekannte pie-
zoelektrische Materialien sind z.B. Quarz, Zinkblende, Weinsduresalze und einige

polarisierte Polymere, wie z. B. Nylon.

Interdigitaltransducer

a
—_—

- [+] [ -1 [+] [|-]
\‘\i\////\\\\/’/ \:\//// \\\\/i/

~—~ N~

~—~ N~

(a) Grundaufbau eines In- (b) Verlauf des elektrischen Feldes im Substrat
terdigitaltransducers

Abb. 2-1: Interdigitaltransducer zur Erzeugung akustischer Oberflachenwellen

Unter einem Interdigitaltransducer versteht man eine Elektrodenstruktur dhnlich
einem Kamm (siehe Abbildung 2-1 a), die z.B. iiber einen photolithographischen
Lift-Off-Prozess auf einem polierten Substrat erzeugt wird. Als Elektrodenmaterial
tinden hierbei vor allem Gold oder Aluminium in Dicken zwischen 50 und 200 nm

Anwendung. An die Elektroden wird eine wechselnde elektrische Spannung angelegt
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(siehe Abbildung 2-1 b). Ist diese Elektrodenstruktur nun auf einem piezoelektrischen
Substrat oder einem Substrat mit piezoelektrischer Beschichtung (z. B. aufgesputtertem
Zn0) aufgebracht, so wird eine zur Spannung gleichphasig wechselnde mechanische
Deformation im Gitter des Piezokristalls erzeugt. Die Spannungen erzeugen, dhnlich
einem kleinen Erdbeben, akustische Wellen, die durch den Kristall propagieren. Die
Wellenldnge A der akustischen Welle wird dabei durch den Abstand der IDT-Finger
nach folgender Gleichung festgelegt:

o Uo

fo = 20 Ay somit gilt Ag = 2a (2.1)
fo Frequenz der akustischen Welle
v Geschwindigkeit der akustischen Welle
Ao Wellenldnge der akustischen Welle
a Abstand der IDT-Finger, siehe Abbildung 2-1 b

Ein IDT der auf diese Weise zur Erzeugung einer OFW verwendet wird, wird als
Sende-IDT bezeichnet. Erzeugt ein IDT umgekehrt ein elektrisches Signal aus einer

OFW wird er als Empfangs-IDT bezeichnet.

SUBSTRAT SCHNITT WELLENTYP K> [%] WELLENGESCHW. [¥]
«-Quarz ST RW! 0.11 3158
LiNbO; Y RW? 4.8 3488
LiTaO3 77.5%rotY RW! 1.6 3379
LiTaO3 36°-rotY  STW? 4.7 4160

' Rayleigh-Welle, vergleiche Kapitel 2.1.5
2 Surface Transverse Wave, vergleiche Kapitel 2.1.6

Tab. 2-1: Vergleich verschiedener Substrate [Sta1999]

Durch das elektrische Feld entsteht aufgrund des Piezoeffekts zusatzlich eine Ver-
steifung der Oberfldche (sogenannte piezoelektrische Versteifung), wodurch die akus-
tische Welle schneller lduft. Ein Maf? fiir diese Versteifung und die damit verbundene

Erhohung der Wellengeschwindigkeit ist der dimensionslose piezoelektrische Kopp-
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lungsfaktor K. Er ist definiert nach:

Av  K?

ZJ_O == 7 (2.2)
Av Geschwindigkeitsdanderung der akustischen Welle durch Versteifung
v Geschwindigkeit der akustischen Welle
K piezoelektrischer Kopplungsfaktor

Unterschiedliche Materialien und unterschiedliche Kristallschnitte eignen sich abhédn-
gig von ihrem Kopplungsfaktor unterschiedlich gut fiir die Erzeugung von akustischen
Wellen (siehe Tabelle 2-1). Das im Rahmen dieser Arbeit gewdhlte Material 36°-rot
Y-Lithiumtantalat (LiTaO3) weist einen sehr hohen Kopplungsfaktor auf.

2.1.3 Typen von SAW Sensoren

Von entscheidender Bedeutung beim Design eines SAW Sensors ist neben der
Struktur der Interdigitaltransducer auch deren Position.

Liegen zwischen Sende- und Empfangs-IDT mindestens eine Wegstrecke, welche
doppelt so lang ist wie die Sende- und Empfangs-IDT breit sind, so spricht man von
einer Delayline (siehe Abbildung 2-2 a). Sie umfasst einen Sende-IDT, eine Laufstrecke
und einen Empfangs-IDT. Das elektrische Signal wird dadurch verzogert, dass es
gezwungen wird, die Lange der Laufstrecke als akustische Welle zu iiberbriicken, wo
es sich mit weit geringerer Geschwindigkeit ausbreiten kann. Die Modifikation der
Laufstrecke, z. B. durch gezielte Sorption eines Analyten, verandert diesen Laufzeit-
unterschied. Der Nachteil der Delayline liegt darin, dass die frequenzselektierende
Wirkung der IDT durch ihre geringe Fingeranzahl gering ist, das Ubertragungsspek-
trum des Bauteils ist entsprechend breit.

Die zweite Variante ist der sogenannte Resonator (siehe Abbildung 2-2 b). Hierbei
liegen Sende- und Empfangs-IDT sehr nah beieinander, eingeschlossen durch eine

grofse Zahl sogenannter Reflektorfinger, die die gleiche Periodizitdt wie die IDTs
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aufweisen. Diese Reflektorfinger erzeugen durch Vielfachreflexion eine stehende
Welle, welche durch die grofie Zahl an Fingern stark frequenzselektierend ist, wodurch

sich ein scharfes Ubertragungsband des Sensors ergibt.

[T M0 | | THII T T

(a) IDT-Anordnung bei einem Delayline SAW  (b) IDT-Anordnung bei einem SAW Resonator,
Sensor neben den IDTs befinden sich die Reflek-
torstrukturen

Abb. 2-2: Delayline SAW Sensor und SAW Resonator

2.1.4 Arten von Oberflichenwellen

Mathematisch abgeleitet werden diese Wellentypen von Volumenwellen eines idea-
len Materials (homogen, isotrop und unendlich ausgedehnt). Die erste Randbedingung
liegt in der Einfithrung einer Oberfliche und der an ihr verbundenen Kriéftefreiheit.
Dieser Umstand bedingt eine geringere Riickstellkraft an der Oberfldche von Kérpern
im Vergleich zum inneren Volumen, wodurch die Schallgeschwindigkeit verringert
wird. Man bezeichnet die Oberfliche als akustisch weicher. Ware dies nicht der
Fall, so wiirden die Wellen nicht an der Oberfliche gebunden werden, sondern ins
Volumen abstrahlen. Wellen bestehen allgemein aus Anteilen in allen drei Raum-
richtungen (siehe Abbildung 2-3). Von longitudinalen Anteilen spricht man im Falle
einer Teilchenauslenkung in Richtung der Ausbreitungsrichtung der Welle, d. h. in
Richtung des Wellenvektors, welcher eine Kompression des Materials verursacht. Als
transversale Anteile werden die beiden senkrecht auf dem Wellenvektor stehenden
Komponenten bezeichnet. Liegt die Auslenkungsrichtung der Scherwelle in der Ober-
flachenebene, so spricht man von einer horizontal polarisierten Oberflachen-Scherwelle
(engl. horizontally polarized surface shear wave HPSSW). Eine Klassifizierung von

Oberflaichenwellen kann z. B. anhand der Teilchenbewegung gemacht werden.
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N

(a) Reine Kompressionswelle (Teilchenauslen-  (b) Reine transversale Welle (Scherwelle) (hier

kung nur in x;-Richtung) Auslenkung nur in xp-Richtung daher
HPSSW)
(c) Rayleigh-Welle (RW) (d) Surface Skimming Bulk Wave (SSBW)

X3
X1 ﬁ
X2
(e) Surface Transverse Wave (STW) (f) Lovewelle (LW)

Abb. 2-3: Unterschiedliche Formen von Oberflichenwellen; blau eingezeichnet ist die
jeweilige Wellenfront, Ausbreitungsrichtung der Wellen jeweils entlang der
x1-Achse
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2.1.5 OFW mit Teilchenbewegung senkrecht zur Oberfldache

Die Auslenkung senkrecht zur Oberfliache bedingt eine sehr starke Dampfung in
Fliissigkeit, was diese Wellentypen fiir die Fliissigkeitssensorik ungeeignet macht. Sie

werden hier, der Vollstindigkeit wegen, dennoch aufgefiihrt.

Rayleigh-Welle (RW)

Die Rayleigh-Welle ist benannt nach ihrem Entdecker Lord Rayleigh [Ray1894].
Sie propagiert entlang des x;-Vektors mit einer Auslenkungskomponente in die x;-
und die x3-Richtung. Die durch die Vektoren x; und x3 definierte Ebene wird als
Sagittalebene bezeichnet. Die Welle ist in x;-Richtung unendlich weit ausgedehnt. Die
Verschiebung entlang des Wellenvektors verursacht eine periodische Verdanderung der
Dichte, die Verschiebung in x3-Richtung eine Auslenkung senkrecht zur Oberflache.

Die Teilchen vollziehen in {iberlagerter Bewegung somit elliptische Bewegungen.

Lamb-Welle

Die Lamb-Welle gehort zu den akustischen Plattenmoden (engl. acoustic plate
mode, APM) . Sie entstehen, wenn man mechanische Wellen auf diinnen, isotropen,
piezoelektrischen Festkorpern mit Dicken im Bereich der erzeugten Wellenldnge anregt.
Eine eindeutige Zuordnung zu Volumen- oder Oberflachenwellen ist nicht moglich, da
eigentlich beide Bereiche an der Fithrung der Welle beteiligt sind. Wellenausbreitung
findet durch vielfache Reflexion an Plattenober- und -unterseite statt. Bei den Lamb-
Wellen erfolgt die Teilchenauslenkung in die x3-Richtung innerhalb der Sagittalebene.

Verschieben sich Ober- und Unterseite synchron zueinander, so spricht man von sym-
metrischen Lamb-Wellenmoden oder Dickenschwingungen. Erfolgt eine Verschiebung
von Ober- und Unterseite asynchron zueinander, so spricht man von asymmetrischen
Lamb-Wellenmoden oder von Biegeschwingungen. Dieser Wellentyp tritt auf, wenn
das Substrat nur noch wenige pm dick ist, er wird als Flexural Plate Wave (FPW)

bezeichnet.
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2.1.6  OFW mit Teilchenbewegung parallel zur Oberfliche

Diese Oberfldchenwellen besitzen keine Auslenkungskomponente in die x3-Richtung,
weshalb sie in Fliissigkeit weniger Dampfung erfahren und fiir die Fliissigkeitssensorik

verwendet werden konnen.

Surface Skimming Bulk Wave (SSBW)

Der englische Begriff ,skimming” heif$t iibersetzt soviel wie ,streifend”, was die Ori-
entierung des Wellenvektors dieser Welle beschreibt. Die Welle besitzt einen leicht in
das Volumen geneigten Wellenvektor, was ein Abtauchen der Welle von der Oberfldche
ins Volumen bedingt. Dadurch ergibt sich eine kiirzere Laufstrecke und eine erhShte
Eindringtiefe der Welle in das Volumen. Die Welle ist insgesamt weniger empfindlich
gegeniiber Oberflichendefekten und ermdglicht die Anregung hoherer Frequenzen
durch eine hohere Wellengeschwindigkeit im Vergleich zu Rayleigh-Wellen [Sta1999].
Die deutsche Bezeichnung fiir diesen Wellentyp lautet , streifende horizontal polari-
sierte transversale Volumenwelle”. Es gibt mehrere Moglichkeiten, eine SSBW an der
Oberflache eines Substrates zu halten (energy trapping). Im Folgenden sollen zwei

Vorgehensweisen und die daraus resultierenden Wellen beschrieben werden.

Lovewelle (LW)

Um das Abtauchen einer SSBW zu verhindern, kann eine diinne Beschichtung auf
die Oberflache aufgebracht werden. Die Wellengeschwindigkeit in der Beschichtung
muss dabei geringer sein als die Wellengeschwindigkeit an der Oberfldche des Substra-
tes. Je grofler dieser Unterschied ist, desto besser wird die Welle in der Schicht gefiihrt,
wodurch diinnere Schichtdicken fiir die Wellenfiihrung ausreichen. Diinnschichten
sind meist einfacher in der Herstellung und verursachen geringere akustische Damp-
fungen als Dickschichten. Liegt die Schichtdicke im Bereich der gefiihrten Wellenldnge,
so entstehen Resonanzen und damit die sogenannten Lovewellen, benannt nach ihrem
Entdecker A. E. H. Love, der diesen Wellentyp 1911 bei der Ausbreitung von horizontal

polarisierten Erdbebenwellen beschrieb [Lovig1i1].
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Surface Transverse Wave (STW)

Eine weitere Alternative, das Abtauchen einer SSBW zu verhindern, ist das Auf-
bringen eines periodischen Massegitters, dhnlich der IDTs. Das Gitter bindet nur
Wellenldngen gleicher Periodizitit an die Oberflache, es wirkt somit frequenzse-
lektierend. Es handelt sich hierbei um rein transversale Oberflichenwellen, deren
Eindringtiefe durch die Beschichtungsdicke verdndert werden kann. Insgesamt weist
diese Welle eine geringere Laufstreckenddmpfung und eine hohere Empfindlichkeit
gegeniiber Oberflichendefekten auf als die SSBW. Die deutsche Ubersetzung dieses

Wellentyps lautet , Transversale Oberflachenwellen”.

Scher-Plattenmoden (SH-PM)

Bei den Scher-Plattenmoden (engl.: shear horizontal plate mode, SH-PM) handelt es
sich wie bei den Lamb-Wellen um akustische Plattenmoden, die durch die Reflexion
einer Volumenwelle zwischen Ober- und Unterseite des Substrates entstehen. Thre
Teilchenauslenkung liegt senkrecht zur Sagittalebene. Diese , akustischen Dickensche-
rungsschwingungen” finden als QCMs zur Schichtdickenbestimmung bei zahlreichen

Diinnschichtprozessen und zur Stabilisierung von Oszillatoren Verwendung.

2.1.7 Einflussgrofien auf die akustische Welle

Die akustische Welle steht mit ihrer Umgebung in Wechselwirkung. Verschiedene
Umgebungsparameter schlagen sich in den Eigenschaften der Welle nieder und
konnen auf diese Weise gemessen werden. Im Rahmen dieser Arbeit soll vor allem
die Frequenzanderung der akustischen Welle detektiert werden, fiir die das folgende

totale Differential der Einflussgrofien gilt [Ric1985]:

TIAm+ Z2AC+ AT + Lae+ 2ap+ 2ac+ Z2AF + ..

& 1 (dv v dv v dv dv dv (2:3)
am aC - Tar T Tae Tt T 9™ T OF 3

(%))
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wobei als Zusammenhang zwischen Frequenzinderung und Anderung der Schallge-

schwindigkeit gilt [Ric1985]:

Av A
U_o =Cx* f—{ (2.4)
m Massebelegung der Oberflache
C elastische Konstanten
T Substrattemperatur
€ Dielektrizitdtskonstante
n Viskositat
o elektrische Leitfahigkeit der Oberfldche
F dufiere Krafte und Biegemomente auf die Oberfldche
Av Anderung der Schallgeschwindigkeit
U Schallgeschwindigkeit des ungedampften Bauteils
Af Anderung der Resonanzfrequenz
fo Resonanzfrequenz des ungeddmpften Bauteils
c Konstante, die z. B. von der Phasenlage im Oszillator abhéngt

Die einzelnen relevanten Einflussgrofien werden im Folgenden dargestellt.

Schichtbelegung der Oberfliche

Die Massebelegung stellt das zu detektierende Messsignal dar. Die Oberflache, auf
der die OFW propagiert, wird dabei mit einer Schicht belegt, die im Falle der bio-
sensorischen Messungen spezifische Wechselwirkungen mit einem Analyten eingeht.
Ziel dieser Wechselwirkungen ist es, die auf der Oberfliche gebundene Masse zu
erhdhen und somit eine Anderung der Resonanzfrequenz zu bewirken. Diese gehorcht

folgendem Zusammenhang [Aul1973]:

4k, . ]«l()\ + ]«l)
Af = fgh —=AG — (k1 +k2)Ap |, mitG = ——= (2.5)
V3 A+2u
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h Hohe der aufgebrachten Schicht

vk OFW-Geschwindigkeit des unbeladenen Bauteils

ki, ko Materialkonstanten des Piezokristalls

A Lamékonstanten der Beschichtung

Ap Anderung der Beladungsdichte

AG Anderung der elastischen Eigenschaften der Schicht

Dabei treten zwei Effekte auf, deren Wirkrichtungen eventuell entgegengesetzt sein
konnen. Zum einen wird eine Massenanlagerung in Form einer sich verdandernden
Beladungsdichte (ausgedriickt durch Ap) registriert und zum anderen eine Anderung
der elastischen Eigenschaften der Oberfldche (ausgedriickt durch AG). Die Grund-
frequenz des Sensors fy geht in diese Gleichung als quadratischer Term ein, was
bedeutet, dass die Empfindlichkeit eines Sensors auf Massebeladung stark von der
Grundfrequenz abhédngt, welche aus diesem Grund moglichst hoch sein sollte. Hier
haben SAW Sensoren, bedingt durch ihre hohe Grundfrequenz, einen entscheidenden

Vorteil gegeniiber anderen gravimetrischen Sensoren, z. B. gegeniiber der QCMs.

Dielektrizitit und Leitfihigkeit der Oberfliche

Eine akustische Oberfldche auf einem piezoelektrischen Substrat wird immer beglei-
tet von einem elektrischen Feld. Dieses Feld ist abhédngig von der Dielektrizitat und
der Leitfahigkeit der Oberflache. Der Zusammenhang lésst sich in folgender Form

darstellen [Ric1985; Jos1988]:

Av K2 o?
v 2 02+ 0v3(es +€p)?

(2.6)

K piezoelektrischer Kopplungsfaktor
€s Dielektrizitatskonstante des Substrates

€f Dielektrizitatskonstante der Fliissigkeit
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Viskositit der Fliissigkeit

Ein weiterer wichtiger Einflussfaktor ist die Viskositdt der Fliissigkeit tiber der
Sensoroberfliche. Diese geht nach folgender Gleichung in die Anderung der Schallge-
schwindigkeit der OFW ein [Wes1996; Kon1993]:

i—: = UZ:;;% (\/w‘(;lm _\/%020770)’ mit w = 27 fy (2.7)
(%) Teilchengeschwindigkeit in x;-Richtung
p Leistungsdichte
01 Dichte der Fliissigkeit
7l Viskositdt der Fliissigkeit
00 Dichte einer Referenzfliissigkeit
1o Viskositdt einer Referenzfliissigkeit

Mechanische Einwirkungen

Wie Gleichung 2.3 zeigt, wird die OFW von Kréften und Biegemomenten auf der
Oberflache beeinflusst, unabhingig davon, ob diese von aufsen induziert werden oder

durch ein umgebendes Medium aufgebracht werden.

2.2 THEORIE DER MIKROFLUIDIK

2.2.1 Historische Entwicklung

Mikrofluidische Systeme haben die Verkleinerung konventioneller Analysemetho-
den auf die Grofie kompakter mikrofluidischer Bauteile ermoglicht, ohne die viele
Anwendungen im Life-Science-Bereich, vor allem High Throughput Screening Ver-

tahren, nicht moglich waren [Man19g9o; Har1993]. Die zunehmende Integration von
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Analysefunktionen in kompakte mikrofluidische Analysesysteme ermdoglicht neben
der enormen Reduktion von Probenvolumina auch eine erhebliche Beschleunigung
und Vereinfachung von Analysen.

Eines der ersten Systeme, welches man nach heutiger Definition als mikroflui-
disches Gasanalysesystem bezeichnen kann, wurde im Jahre 1979 von Terry et al.
beschrieben [Ter1979]. Es handelte sich dabei um einen miniaturisierten Gaschro-
matographen mit Trennsdule und Leitfahigkeitsmesszelle auf einem Silikon-Wafer.
Der Schwerpunkt der Entwicklungen lag in den ersten Jahren jedoch weniger auf
der Entwicklung integrierter fluidischer Mikrosysteme, sondern vielmehr auf der
Entwicklung monolithischer Mikrokomponenten wie z. B. Mikropumpen und -ventile
[Smi1gg9o; Esa1990; Esa1989; S0j1988].

In den Jahren nach 1990 riickte verstarkt die Entwicklung von mikrofluidischen
Analysesystemen fiir die Fliissigkeitssensorik in den Fokus des Interesses. So schlugen
Manz et al. das Konzept des miniaturisierten totalen Analysesystems (engl. miniatu-
rized total analysis systems, uTAS) vor [Man1990]. Diese Systeme fassen Probenvor-
und -aufbereitung, sowie die Auftrennung und die Detektion in einem Mikrosystem
zusammen. Diese auch als Labor auf dem Chip (engl. lab on a chip) bezeichneten Sys-
teme werden als mafigeschneiderte Mikrosysteme fiir spezielle analytische Aufgaben

entwickelt [Rey2002; Aur2002].

2.2.2 Stromungsverhiltnisse in Mikrokandlen

Fiir makroskopische Systeme wird allgemein angenommen, dass die Geschwin-
digkeit der Fliissigkeit im direkten Kontakt mit der Wand des Kanals null ist. Diese
Randbedingung wird als ,no slip condition” bezeichnet. Diese Annahme ist fiir
makroskopische Systeme akzeptiert und steht in guter Ubereinstimmung mit experi-
mentellen Ergebnissen [Ngu2006]. Im Gegensatz dazu gilt fiir mikrofluidische Systeme
diese Randbedingung nur unter gewissen Einschrankungen und es kann davon aus-
gegangen werden, dass Relativbewegung zwischen Kanalwand und Fliissigkeitsfilm

auftritt [Lau2o07].
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Bei der Auslegung eines mikrofluidischen Systems ist die Bertiicksichtigung der
Stromungsverhéltnisse der Fluide in den Kanalsystemen von besonderer Bedeutung.
Eine einfach zu ermittelnde Grofde, welche Aufschluss tiber die Beschaffenheit der
Stromung innerhalb eines mit einem Fluid durchstromten Kanals gibt, ist die dimensi-

onslose Reynolds-Zahl, welche wie folgt definiert ist [Ngu2006; Rey1883]:

Re — PCLe _ @/ mit L — 4«Flache  4wh (28)
1 why Umfang  2(w +h)
Re Reynoldszahl
0 Dichte der Fliissigkeit
c Fliefigeschwindigkeit
L. charakteristische Kanalgrofse
n Viskositat der Fliissigkeit
1% Flussrate
w Kanalbreite
Kanalhohe

Fiir ein mikrofluidisches System, welches mit Wasser (o = 1 %, n = 100 mPa - s)

oder Fliissigkeiten mit vergleichbarer Dichte und Viskositit betrieben wird, ergibt sich

die auf die Flussrate bezogene Reynoldszahl aus folgendem Zusammenhang:

Re 200 1 1 »
v "3 2(w+h) L 9
w Kanalbreite [pm]
h Kanalhohe [pm]

Steigt die Reynoldszahl in einem Kanal {iber einen kritischen Wert, so muss verstarkt
mit dem Auftreten von turbulenter Stromung gerechnet werden. Dieser kritische Wert

wird in der Literatur auf Werte zwischen 1500 [Nguzo06] bis 2000 [Sch2002] festgelegt.
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Da die Reynoldszahlen in den meisten mikrofluidischen Systemen klein sind, kann
davon ausgegangen werden, dass rein laminare Stromungen vorliegen [Kar2002;
Cai2000]. Dies ist in den meisten Fillen wiinschenswert, da das Verhalten laminarer

Stromungen besser vorhergesagt und berechnet werden kann.

2.2.3 Druckverlust in Mikrokandlen

Der Druckverlust in Mikrokanélen ist stark abhdngig von der Kanalgeometrie
und der Flussrate, sowie der physikalischen Parameter der Fliissigkeiten. Zwischen

Flussrate und Druckverlust liegt dabei ein linearer Zusammenhang vor [Bee2002]:

AP = VRy (2.10)
AP Druckverlust im Kanal
1%4 Flussrate
R; Kanalflusswiderstand

Fiir rechteckige Kanalquerschnitte kann der auf die Liange bezogene Kanalflusswider-

stand R folgendermafien berechnet werden [Bee2002]:

-1
e (5% 8 e (50)) ] ew

wh3

2.2.4 Oberflaichenspannung und Benetzungswinkel

Im Gegensatz zu makroskopischen Systemen, welche in erster Linie durch Vol-
umeneffekte dominiert sind, muss bei Mikrosystemen zunehmend der Einfluss der
Oberflachen auf die Eigenschaften des Gesamtsystems betrachtet werden [Men2005].
Fiir die Mikrofluidik sind hierbei vor allem die Oberfldcheneffekte von Bedeutung, wel-

che beim Kontakt zwischen Fliissigkeiten und Festkorpern auftreten. Von besonderer
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H,O Tetradekan

o(lg) o(lg)
O(H,0) MO(TD) = H Sl

Poymer  O(s)  o(sq) o) o(s)] |

(a) Oberflaichenspannung und Benetzungswinkel  (b) Unterschiedliche Benetzungswinkel
bei Wasser und Tetradekan fithren zu konvexen (Wasser) und
konkaven (Tetradekan) Einschniirun-

gen in einer Kapillare

Abb. 2-4: Oberflachenspannung und resultierende Benetzungswinkel von Wasser
(polar) und Tetradekan (TD, unpolarer Kohlenwasserstoff) auf Polymerober-
flaichen und in einer Polymerkapillaren

Bedeutung ist hierbei die Oberflichenspannung. Versucht man, einen Fliissigkeitstrop-
fen auseinander zu ziehen, d. h. seine Fldche zu vergroflern, so muss Arbeit gegen die
im Inneren des Tropfens wirkenden Kohésionskréfte verrichtet werden. Das Mafs an
aufzuwendender Arbeit pro vergrofierte Fliche wird dabei als Oberflachenarbeit oder
Oberflachenspannung in der Einheit # = g bezeichnet. Ein Tropfen auf einem festen
Untergrund erfihrt drei Formen von Oberflichenspannung (siehe Abbildung 2-4 a):
die Oberflachenspannung zwischen fliissiger und fester Phase (c;;, welche den Tropfen
zusammenzieht), die Oberflachenspannung zwischen fester und gasférmiger Phase
(0s¢, welche das Gasvolumen iiber dem Festkorper zusammenzieht, den Tropfen somit
expandieren mochte) und die Oberflachenspannung zwischen fliissiger und gasformi-
ger Phase (0}, welche die Kontaktfliche zwischen Gas und Fliissigkeit minimieren
mochte). Das Kréftegleichgewicht an der Kontaktlinie des Tropfens zur gasformigen
und zur festen Phase erlaubt die Berechnung des Benetzungswinkels © {iiber die

Youngsche Gleichung [Nguz2006]:
U1 + 014 cos © = 05 (2.12)

Fiir die Mikrotechnik haben Oberflachenspannungen vor allem in Form des Ka-
pillareffektes Bedeutung. Dieser ermdglicht z. B. die Befiillung von mikrofluidischen
Kanilen [Junzoo2a] oder die Applizierung von Klebstoffen in enge Spalte [Ger1999;

Maa1996].
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Im Rahmen dieser Arbeit sind vor allem die Benetzungswinkel von wéssrigen
Losungen und dem aliphatischen Kohlenwasserstoff Tetradekan (TD) auf Polymer-
oberfldchen (z. B. Polytetrafluoroethylen, PTFE) von Bedeutung. Typische Werte fiir
O sind dabei O@,o0—prre = 100° [Ada1997] und Otetradekan—prrE = 44° [Sul1980]. Die
Benetzungswinkel verursachen beim Einbringen der Fliissigkeiten in eine Kunststoff-
kapillare die Ausbildung von konvexen bzw. konkaven Fluidfronten (siehe Abbil-

dung 2-4 b)

2.2.5 Dispersionseffekte

Kommen in einem mikrofluidischen Kanal Fluidsegmente aus verschiedenen misch-
baren Fliissigkeiten in Beriihrung, so kommt es zu Dispersion. Dies gilt auch fiir die in
Kapitel 3.4 beschriebenen FliefSinjektionsanalyse (FIA) Systeme. Dispersion ist dabei

in konvektive und diffusive Dispersion unterteilbar.

! ...... ) ) ! _______ I

(a) Konvektive Dispersion (b) Diffusive Dispersion

Abb. 2-5: Dispersionseffekte an einem Fliissigkeitsplug in einem rotationssymmetri-
schen Mikrokanal, gezeigt sind jeweils rein konvektive und rein diffusive
Dispersionseffekte

Konvektive Dispersion

Konvektion entsteht durch die Deformation der Grenzen eines Fluidplugs (siehe
Abbildung 2-5 a, [Han2001; Sat2003]). Verursacht wird diese Deformation durch die
Ausbildung eines Geschwindigkeitsprofils z.B. als Folge einer externen Druckbe-
aufschlagung. Allgemein wird das Geschwindigkeitsprofil einer bewegten Fliissig-

keitssdule in einer Rohrgeometrie durch das sogenannte Poiseuille-Stromungsprofil
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Entwicklungslange Le - zeitabhangiges Stromungsprofil Ausgebildete Stromung

Abb. 2-6: Einstromungsbereich eines rotationssymmetrischen mikrofluidischen Kanals
und Ausbildung eines Poiseuille-Stromungsprofils

beschrieben (siehe Abbildung 2-6). Es folgt einem parabolischen Profil der Form

[Ngu2006]:
dp 2 .
e d d 8V
_ [ (%) _ 2 L n
o(r) = I ((2) r ) mit T - <d>4 (2.13)
2
Z—ﬁ Druckverlust tiber Kanalsegment
d

Durchmesser des Rohres bzw. der Kapillare

r Abstand vom Mittelpunkt des Rohres, bzw. der Kapillare

Das Stromungsprofil bildet sich bereits nach einer sehr kurzen Strecke (im Bereich
weniger Millimeter), der sogenannten Entwicklungsldnge L. in einem Kanal aus. Die

Lange dieser Entwicklungsldange kann mit folgender Gleichung angendhert werden

[Ngu2006]:

Le 0.6
L. 1+40.035%Re

+ 0.056 * Re (2.14)

Diffusive Dispersion

Der zweite wichtige Effekt ist Diffusion (siehe Abbildung 2-5 b, [Munzoo5; Kamz2oo1]).
Diffusionseffekte werden durch die Fickschen Gesetzte beschrieben und sind abhédngig
von der Zeit, dem Querschnitt und dem Konzentrationsgradienten. Diffusion verstarkt

sich mit steigender Zeit, steigendem Kanalquerschnitt und steigendem Konzentrati-
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onsgradienten. Zeitunabhdngige Diffusionseffekte werden durch das erste Ficksche

Gesetz beschrieben [Akk1999]:

dc
J= _DE (2.15)
J Fluss [g:—g;]
D Diffusionskoeffizient [mTZ]
3—; rdaumlicher Konzentrationsgradient [%‘f]

Instationdre Diffusion tritt auf, wenn Konzentrationsgradienten nicht nur raumlich,
sondern zusatzlich auch zeitlich variieren. Diese Effekte werden tiber das zweite

Ficksche Gesetz beschrieben [Akk1999]:

dc 0 ac 0%c

—=__(Dp=)=D— .

ot ox ( ax) 92 (2.16)
% zeitlicher Konzentrationsgradient

Uberlagerung von konvektiver und diffusiver Dispersion

Fiir die numerische Auswertung einer Uberlagerung von konvektiver und diffusiver
Dispersion existieren eine Reihe von Modellen und Annédhrerungen, die im Rah-
men dieser Arbeit keine Verwendung finden. Hierfiir sei an entsprechende Literatur

verwiesen [Bru2o05].

2.2.6  Aktive und passive fluidische Bauteile

Im Rahmen dieser Arbeit werden fluidische Komponenten klassifiziert in aktive
und passive Komponenten. Unter aktiven fluidischen Komponenten sind dabei all
jene Komponenten zu verstehen, die {iber bewegte Teile zur Erfiillung aktorischer

oder sensorischer Funktionen verfiigen, z. B. Mikropumpen oder -ventile. Passive
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fluidische Bauteile hingegen sind Bauteile, welche keine bewegten Komponenten

besitzen. Beispiele fiir solche Systeme sind mikrofluidische Kanalstrukturen.
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EXPERIMENTELLES

3.1 SAW SENSOR UND FLUSSIGKEITSSENSORIK

Fliissigkeits-

strom \
-

4 mm

Koppelpads

Reflektor-
struktur /

Phasenschieber
HF-Verstarker

Sensorsignal

(a) SAW Resonator E062 (b) Vergroflerte Ansicht der IDT-Struktur beim Betrieb in Fliis-
sigkeit

Abb. 3-1: SAW Resonator zur Messung von Analyten in der Fliissigkeit

Der im Rahmen dieser Arbeit verwendete SAW Sensor wurde in Kooperation mit
Siemens/EPCOS hergestellt und tragt die Typenbezeichnung E062 (siehe Abbildung
3-1 a). Es handelt sich um einen SAW Resonator auf der Basis von horizontal po-
larisierten Oberflachen-Scherwellen (HPSSW). Er besteht aus einem 4 mm x 4 mm
grofSen Substrat aus 36°-rot Y-LiTaO3 mit einer Dicke von 0.36 mm. LiTaO3 hat gegen-
tiber Quarz den Vorteil, dass die hohere Dielektrizitdtskonstante (eR 1ita0, = 43, im
Vergleich zu €, quar, = 4) die Energie des elektrischen Feldes in Kontakt mit Wasser
(€r, Wasser = 78) besser im Substrat hilt und der Sensor somit eine geringere Dampfung

erfahrt. Der Sensor weist grofie Koppelflichen auf, die es ermoglichen, ihn kapazitiv
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anzuschliefSen [Ben2oo4b]. Die Interdigitaltransducer befinden sich in der Sensormitte,
links und rechts von ihnen sind die Reflektorstrukturen angeordnet. Diese bilden

zusammen mit den Interdigitaltransducern den sensitiven Bereich des Sensors.

3.2 ELEKTRISCHE MESSMETHODEN

3.2.1 Netzwerkanalysator
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ser)

Abb. 3-2: Transmissionskurven des Sensors E062

Eine prazise Charakterisierung elektronischer Bauteile wird heute meist mit Hilfe
eines sogenannten Netzwerkanalysators (NA) durchgefiihrt. Dabei wird das zu unter-
suchende Bauteil in einem definierten Frequenzbereich durch Bestimmung des Uber-
tragungsverhaltens charakterisiert, welches in Form eines Transmissionsspektrums
mit Einfligeddampfung und Phasenverschiebung dargestellt wird (siehe Abbildung
3-2). Im Rahmen dieser Arbeit kam der Netzwerkanalysator HP8712C der Firma
Hewlett-Packard (USA, www.hp.com) zum Einsatz. Der im Rahmen dieser Arbeit
verwendete SAW Resonator E062 bildet im Netzwerkanalysatorspektrum an Luft
zwel Maxima bei 427.4 MHz und 432.8 MHz aus, in bidestilliertem Wasser bildet sich
lediglich eine Resonanz bei 426.3 MHz aus. Da das Bauteil als Resonator ausgefiihrt ist,

bleibt die Resonanz auch in Fliissigkeit scharf ausgepragt bei nur geringer Zunahme
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der Dampfung von ca. —8.9 dB an Luft auf —13.5 dB in bidestilliertem Wasser. Dies

erlaubt einen stabilen und gering rauschenden Betrieb des Sensors.

3.2.2 Oszillatorschaltung

Eine kostengiinstige und technisch einfach zu realisierende Alternative zu einer
NA-Schaltung ist der Betrieb eines Sensorelementes in einer Oszillatorschaltung (siehe
Abbildung 3-1 b). Hierbei wird der SAW Sensor als frequenzbestimmendes Glied
in eine Oszillatorschaltung eingebaut und die Anderung der Resonanzfrequenz des
Schwingkreises ausgewertet. Oszillatorschaltkreise konnen aus einfachen elektroni-
schen Bauteilen hergestellt werden und eignen sich daher ideal fiir hochintegrierte
und portable Schaltungen [Lecz2oo1]. Ein Hochfrequenz-Verstarker (HF-Verstarker)
kompensiert dabei die durch die akustische Welle verursachte Dampfung, welche
im Bereich kleiner 25 dB liegen muss. Ubersteigt die Daimpfung diesen Wert, kann
sie nicht mehr {iber den Verstarker kompensiert werden, die Oszillation kommt zum
Stillstand. Uber einen Phasenschieber in Form einer Kapazitdtsdiode wird durch
Anlegen einer Stellspannung die Phasenposition der Schaltung verandert. Ein Teil
des verstdrkten Signals wird in den Oszillatorschaltkreis zurtickgekoppelt, ein Teil
als charakteristische Sensorantwort zur Weiterverarbeitung ausgekoppelt. Um die
Frequenzzahlung zu vereinfachen, wird das aus dem Oszillatorschaltkreis gewonnene
HF-Signal von einem konstanten Referenzsignal abgezogen, welches durch einen
gekapselten Referenzoszillator mit einer Resonanzfrequenz von 433.94 MHz generiert
wird. Dabei entstehen Frequenzen im Bereich unter 10 MHz, welche mit einfachen
Frequenzzdhlern bestimmt werden konnen. Im Gegensatz zu Delayline SAW Sensoren,
welche zumeist hohe Einfiigedampfungen bei breitem Frequenzspektrum aufweisen
und daher in Bezug auf ihre Phasenlage z. B. mit Netwerkanalysatoren ausgewertet
werden miissen [Cot2003], eignen sich SAW Resonatoren aufgrund ihres scharf ausge-
pragten Resonsanzspektrums und ihrer geringen Einfligeddmpfung besonders gut
zum Betrieb in Oszillatorschaltkreisen [Lan2008].

Im Rahmen dieser Arbeit kam eine Hochfrequenzschaltung zum Einsatz, die bis zu
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acht einzelne SAW Resonatoren betreiben kann. Die Resonanzfrequenzen der einzel-
nen Sensoren werden dabei jeweils gegen die Resonanzfrequenz eines gemeinsamen
Referenzoszillators gemischt bzw. von diesem Signal subtrahiert. Das resultierende
Signal liegt im Bereich weniger MHz und kann sehr einfach mit konventionellen
Frequenzzdhlern bestimmt werden. Die selektive Ansteuerung eines SAW Sensors
wird dabei iiber eine Multiplexschaltung realisiert [Rap1999]. Die Phasenposition
der Oszillatorschaltung wurde wihrend der Messung auf einen bestimmten Soll-
wert eingestellt und dort gehalten. Dabei wurden Phasenpositionen gewihlt, die
einen Betrieb des Oszillators bei geringem Rauschen und hoher Giite ermoglichten
[Rap1998]. Neben einer moglichst geringen Einfligeddampfung im Oszillationspunkt
ist eine moglichst grofie Steilheit des Phasenverlaufs im Oszillationspunkt (vergleiche

hierzu Abbildung 3-2 b) ein geeignetes Maf fiir die Bestimmung der Sensorgiite.

33 FLUSSZELLE ALS SENSORGEHAUSE

Flusszelle geschlossen Flusszelle geoffnet

-l
SMA- | Koppelpads
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Abb. 3-3: Sensorgehduse in Form einer Flusszelle, Ansicht der gedffneten und ge-
schlossenen Flusszelle sowie eine vergrofierte Aufnahme der Auflagestelle
fiir den Sensor, welcher mit der Oberseite nach unten eingelegt wird

Um die SAW Sensoren in einen Fliissigkeitsstrom einzubringen, ist ein Gehduse not-
wendig. Dieses Gehduse muss den SAW Sensor sowohl mit der fluidischen Peripherie
verbinden, als auch fiir eine geeignete elektrische Verbindung mit der Auswerteelek-
tronik sorgen. Als Gehduse wurde zunédchst eine Flusszelle verwendet, welche aus

einer auf einen Aluminiumkorper montierten Elektronikplatine besteht (siehe Abbil-
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dung 3-3). In diese Platine ist ein gefrdster Kanal eingearbeitet (Kanalabmessungen
Hohe 1 mm, Breite 1.2 mm, Linge iiber dem Sensor 4 mm, effektives Probenvolumen
tiber dem Sensor 4.8 ul), durch welchen die zu untersuchenden Fliissigkeiten an
den aktiven Bereich der Sensoroberflache gefiihrt werden. Der SAW Sensor wird
mit der aktiven Oberfldche nach unten (face-down) auf diese Leiterbahnen aufgelegt
und durch einen Deckel mit einer Dichtflache aus Silikon abgedichtet, welcher tiber
eine Arretierschraube fixiert wird. Fiir die korrekte Positionierung des SAW Sensors
auf der Platine ist auf die Leiterbahn ein Zentrierrahmen aus Polymer aufgeklebt.
Die elektrische Kopplung des SAW Sensors mit der Elektronikplatine erfolgt kapazi-
tiv. Hierfiir weist die Flusszelle elektrische Koppelpads auf, die an die Koppelpads
des SAW Bauteils angepasst sind. Die elektrischen Signale werden iiber angelttete
SMA-Anschliisse nach aufsen an die Auswerteelektronik weitergeleitet.

Die Flusszelle stellt zwar ein einfach zu handhabendes und robustes Sensorgehduse

dar, sie hat allerdings eine Reihe von Nachteilen:

* Die Sensoren werden beim Einsetzen und Andriicken haufig verkratzt, wodurch
die Sensorbeschichtung zerstort wird. Ein weiterer Nachteil ist die Flutung
der Kontaktbereiche des Sensors, wodurch die fluidische und die elektrische

Kopplung voneinander abhangig werden.

* Der Anpressdruck variiert nicht nur die fluidische Dichtung des Systems, son-
dern beeinflusst auch die kapazitive elektrische Ankopplung der Sensoren. Die
elektrischen Signale miissen tiber den diinnen, zwischen Sensoroberfidche und
Elektronikplatine entstehenden Luftspalt in die Leiterbahn der Flusszelle ein-
und ausgekoppelt werden. Die Grofie dieser Kapazitadt variiert stark mit der
Hohe des Luftspaltes, der wiederum direkt von der Anpresskraft abhdngt. Der
Effekt wird zusatzlich verstiarkt, wenn ein Medium mit hoherer Dielektrizi-
tat (wie z. B. bidestilliertes Wasser oder Puffer) in diesen Spalt eindringt. Dies
tiihrt zu schlechter Reproduzierbarkeit der Sensorkontaktierung und zu stark

streuenden Messwerten [Bla2006; Lin2006].

* Diese Kapazitdat hangt dariiber hinaus stark von der Dicke der Beschichtung

auf der Sensoroberflidche ab. Hohe Schichtdicken erzeugen hohe Einfiigeddmp-
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fungen und resultieren in sehr schmalen nutzbaren Phasenbereichen, weshalb
die kapazitive Kopplung nur fiir SAW Sensoren mit sehr diinner Beschichtung

geeignet ist.

¢ Die zwischen Sensor und Elektronikplatine entstehenden Spalte konnen die
Sensorsignale verschleppen, da Analyt in diesem Totvolumen eingelagert und

nur sehr langsam wieder in den Fluidstrom abgegeben werden kann.

* Das effektive Probenvolumen der Flusszelle ist grof$, wodurch starke Verdiin-
nungseffekte durch Diffusion entstehen (siehe hierzu Kapitel 5.2). Das hat lang-
samen Signalanstiege und -abfille zur Folge, was sich in langen Messzeiten

niederschlagt.

34 FLIESSINJEKTIONSANALYSE
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Analytstrompumpe Probenschleife
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(a) FIA-System im Modus , Probe laden und (b) FIA-System im Modus , Injektion”
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Abb. 3-4: Schematischer Aufbau eines FIA-Systems bestehend aus Tragerstrompumpe,
Analytstrompumpe, 6/2-Wegeventil mit Probenschleife, Analyt und Detek-
tor (hier: Flusszelle mit SAW Sensor)

Bislang wurde die Flusszelle fiir die Messung in einen Oszillatorschaltkreis (siehe
Kapitel 3.2.2) integriert und in ein FliefSsinjektionssystem (FIA-System) eingebunden
(siehe Abbildung 3-4), [Ruz1988; Akk1999]). Ein solches System besteht typischerweise
aus zwei Pumpen, einem 6/2-Wegeventil mit Probenschleife und einem Detektor, in
diesem Falle einem SAW Sensor in der Flusszelle. Im Rahmen dieser Arbeit wurden

Peristaltikpumpen verwendet. Das System wird in zwei Schaltstellungen betrieben:
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1. ,Probe laden und Baseline”: Hierbei pumpt die Trdgerstrompumpe solange kon-
tinuierlich Tragerstrom iiber den SAW Sensor, bis sich ein gering rauschendes
Nullsignal, die sogenannte Baseline, einstellt. Parallel hierzu wird die Proben-
schleife befiillt. Hierfiir zieht die Analytstrompumpe den Analyten (Probe) aus

einem Vorratsgefafs (z. B. einem Eppendorf-Cup) in die Probenschleife.

2. ,Injektion”: Hierbei wird das Ventil umgeschaltet, die Tragerstrompumpe schiebt

nun den in der Probenschleife vorgehaltenen Analyten iiber den SAW Sensor.

Die Analytstrompumpe wurde so angeordnet, dass der zu messende Analyt die
Pumpe nicht passieren muss. Auf diese Weise wird verhindert, dass der Analyt in der

Pumpe durch mechanische Krafteinwirkung verandert wird.

35 FERTIGUNGSVERFAHREN

Im Rahmen dieser Arbeit wurden eine Reihe von Fertigungsverfahren eingesetzt,

welche im Folgenden dargestellt werden.

3.5.1 Spanabhebende Materialbearbeitung

Diese Kategorie der Fertigungsverfahren kommt nicht nur im Anlagen- und Vor-
richtungsbau, sondern auch in der Fertigung von Prototypen zum Einsatz [Men2005;
Azc2006]. Hierzu gehoren vor allem Frasen, Drehen, Bohren, Rdumen und Hobeln. Die
Toleranzen spezieller Fertigungsmaschinen kénnen heute durchaus mit Verfahren der
klassischen Mikrostrukturierung konkurrieren, Abweichungen von wenigen pm auf
lateralen Abmessungen von mehreren cm sind durchaus {iblich. Der grofie Nachteil
dieser Fertigungsverfahren ist der relativ hohe Zeitaufwand und die Notwendigkeit,
tir die Serienfertigung von Mikrobauteilen auf eine grofie Anzahl teurer Prazisionsma-
schinen zurtickgreifen zu miissen. Im Rahmen dieser Arbeit wurden diese Verfahren

daher in erster Linie zur Fertigung von Prototypen und Vorrichtungen verwendet.
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3.5.2 Stereolithographie

Diese Fertigungstechnologie erlaubt die einfache Generierung praktisch beliebiger
Geometrien aus digitalen Daten, zumeist aus CAD-Modellen [Geb20oo7]. Stereolitho-
graphie ermoglicht somit eine sehr schnelle und flexible Fertigung von Prototypen
aus virtuellen Daten, wodurch Zeit- und Fertigungsaufwand bei der Prototypenent-
wicklung enorm reduziert werden konnen. Ein Nachteil ist die Einschrankung bei der
Auswahl moglicher Materialien. Im Rahmen dieser Arbeit wurde Stereolithographie
in Kunststoff eingesetzt. Bei der Herstellung eines Teiles aus Kunststoff wird ein
fliissiges Polymerbad aus lichthdrtendem Kunststoff tiber ein Lasersystem belichtet,
wodurch es im Bereich des Laserspots zur Polymerisation und damit zur Bildung einer
festen Phase kommt. Der Laser ,schreibt” somit ein Muster in die obere Schicht des
Polymerbades. Die Eindringtiefe variiert dabei je nach Art des Kunststoffes und Stirke
der Lasereinstrahlung. Ubliche Tiefen liegen im Bereich einiger zehn bis hundert um.
Der Laser schreibt somit Schichten in der Dicke der Eindringtiefe. Meist wird ein
Bauteil im Bad auf einem senkbaren Tisch gebaut, der nach dem Schreiben einer
Schicht um den Betrag der Schichtdicke abgesenkt wird. Dadurch taucht die soeben
geschriebene Schicht in das Polymerbad ab und der Laser beginnt auf dieser Schicht
eine weitere Schicht aufzubauen. Auf diese Weise konnen sukzessive hoch komplexe

und aufwendige Teile hergestellt werden.

3.5.3 Abformung

Viele Fertigungstechniken fiir Mikrostrukturen sind aufwendig und sehr kostenin-
tensiv. Replikationstechniken erlauben die Herstellung polymere Bauteile unter Ver-
wendung einer durch teure Fertigungsschritte hergestellten Urform, dem sogenannten
Formwerkzeug. Dieser Prozess wird allgemein als Kunststoffabformung bezeichnet.
Neben verschiedenen Spezialverfahren zur Formung von diinnen Halbzeugen aus
Kunststoff (wie z. B. Thermoformung) haben sich in der Mikrosystemtechnik vor allem

das HeifSpragen [Wor2003] und der Mikrospritzguss als géangige und serientaugliche
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Fertigungsverfahren etabliert [Rup2o05]. Als Material kommt dabei jeder thermoplas-
tische Kunststoff in Frage, wodurch eine Form je nach Anforderung der Anwendung
in ein Material {ibertragen werden kann, welches geforderte Chemikalienresistenz,
optische Transparenz, mechanische Festigkeit oder andere Aspekte aufweist. Bei den
Thermoplasten unterscheidet man allgemein zwischen amorphen und teilkristallinen
Polymeren. Beispiele fiir amorphe Polymere sind Polymethylmethacrylat (PMMA),
Polycarbonat (PC) und Polysulfon (PSU), fiir teilkristalline Polymere Polypropylen
(PP), Polyoxymethylen (POM) und Polyetheretherketon (PEEK). Im Rahmen dieser
Arbeit wurden Teile durch Mikrospritzguss abgeformt. Beim Spritzguss wird das
Polymer, welches meist in Form von Pulvern oder Granulaten vorliegt, zunéchst
auf Prozesstemperatur erwdrmt und tiber die sogenannte Schnecke unter hohem
Druck in eine evakuierte Form gepresst. Ubliche Einspritzdriicke konnen dabei im
Bereich mehrerer Hundert bis Tausend Bar liegen. Die Einspritzzeit liegt je nach
Formgrofse bei unter einer Sekunde, das Formwerkzeug wird dabei meist vorgeheizt.
Nach dem eigentlichen Einspritzen wird die Form weiter unter Druck gehalten, um
den Volumenschwund des auskiihlenden Polymers durch Nachdriicken von Kunst-
stoff auszugleichen. Um bessere Formbefiillung zu erreichen und ungleichméfsigen
Schwund zu verhindern, kann die Temperatur des Formwerkzeuges wihrend der
Formgebung kontrolliert und entsprechend angepasst werden. Je nach thermischer
Masse der Anlage konnen die erreichbaren Zykluszeiten im Bereich einiger Sekunden
bis weniger Minuten liegen, was das Spritzgussverfahren fiir die Serienfertigung
ausgesprochen attraktiv macht. Nachteilig an dem Verfahren ist der notwendige hohe
Einspritzdruck, der die filigranen Mikrostrukturen auf den Formwerkzeugen bescha-
digen kann. Der Wahl der besten Einspritzrichtung kommt damit grofie Bedeutung
zu. So sollte z. B. darauf geachtet werden, Stegstrukturen mit hohem Aspektverhiltnis
parallel zur Einspritzrichtung auszurichten, um die Entwicklung zu grofler Krifte auf

die Seitenwadnde zu verhindern [Men2o0o05; Ehr2002].
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36 BESCHICHTUNGSVERFAHREN

3.6.1 Parylenbeschichtung

Eigenschaften des Polymers Parylen

Parylen ist ein Uberbegriff fiir eine Reihe von Modifikationen eines Grundpolymers,
das die Bezeichnung Parylen N oder Poly(p-xylylen) tragt. Allgemein ist Parylen ein
lineares, hochkristallines Polymer. Neben Parylen N sind auch die Varianten Parylen
C (Poly(2-chlor-p-xylylen)), Parylen D (Poly(dichlor-p-xylylen)) und Parylen HT (fluor-
haltig) erhéltlich. Parylen weist hohe elektrische Durchschlagsfestigkeiten (im Bereich
5000 — 7000 —-) und eine geringe Dielektrizititskonstante (e, ~ 3) auf. Es hat eine
hohe Sperrwirkung gegentiber Wasserdampf, ist wasserabweisend und besitzt eine ge-
ringe Oberflichenspannung. Die Schichten sind bereits ab einer Dicke von etwa 40 nm
geschlossen. Sie sind bei Raumtemperatur in keinem bekannten Losungsmittel 16sbar
[Bar1998b] und bis zu einer Temperatur von 120 °C mechanisch stabil [Spe2006b].
Parylen bildet dichte (bis zu 500.000 miol [Sta1999]), homogene, konturgetreue Schich-
ten auf nahezu jedem Substratmaterial. Anwendung finden Parlyendiinnschichten
in vielen Bereichen, wie z. B. als Beschichtungsmaterial fiir Elektronikkomponenten,
Leiterbahnen und zur Passivierung von Halbleitern. Durch seine ausgezeichnete
Biokompatibilitit findet Parylen vermehrt auch in der Medizintechnik Anwendung
[Sta1999; Cha2007]. Bereits bekannt ist die Anwendung von Parylen als Grundmate-
rial fiir Sensorbeschichtungen in der Gassensorik [Rap2000]. Die Beschichtung mit
Parylen stellt eine einfache Form der Homogenisierung beliebiger Oberflichen dar.
Ausgehend von einer beliebigen Kombination unterschiedlicher Materialien kann
durch die Aufbringung einer Parylenschicht eine chemisch homogene Oberflache
geschaffen werden, von welcher beliebige Prozesse, wie z. B. eine Funktionalisierung,

ausgehen konnen.
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Beschichtungsprozess

Parylenschichten entstehen bei einer chemischen Gasabscheidung (engl. chemical
vapour deposition, CVD) bei Raumtemperatur. Es ist moglich, Schichten in Dicken von
wenigen Nanometern bis hin zu einigen Millimetern auf nahezu beliebige Oberfldchen
abzuscheiden. Die Anhaftung des Polymers auf den Oberflichen erfolgt hierbei
zumeist mechanisch, kann aber durch den Einsatz von Haftvermittlern, wie z. B. Silan
deutlich verbessert werden [Spe2oo6a]. Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden
Beschichtungen mit Parylen C durchgefiihrt [Spe2oo6a]. Zur Verfiigung stand hierfiir
ein Labcoater 2010 der Firma Specialty Coating Systems (USA, www.scscoatings.com,
siehe Abbildung 3-5). Das System besteht aus der Abscheidekammer im Rezipienten,
welche mit einem Drehteller und einem Drucksensor ausgestattet ist, dem Pyrolyseofen
sowie dem Verdampfer. Uber eine eingebaute Pumpe und eine Kiihlfalle wird das
System unter Vakuum gesetzt.

Ausgangsstoff der Beschichtung ist das

Abscheide-
kammer

Dimer des Polymers (im Falle von Pa-

rylen C lautet die Bezeichnung des Di-
[ Deposition Contr. ] ‘ = mers Di(2-chlor-p-xylylen)). Dieses wird
[Netzwerkanalysator] na in definierter Menge in ein Aluminium-
Drehteller
: schiffchen gegeben und in den Verdamp-
A >
LA fer des Labcoaters gebracht. Zu Beginn
-PC Druck A i .
racsensor £ |[[Pyrotyse- des Prozesses wird der Pyrolyseofen auf
: || |ofen
690 °C erwdrmt sowie eine Heizung akti-
Aluminiumschiffchen . . . .
v viert, die den Bereich um den Drucksen-
1k Kiihlfalle  gor quf 145 °C heizt. Entscheidend fiir
Vakuumpumpe

die Abscheidungsneigung von Parylen

 ——
Verdampfer

auf einer Oberfldche ist die sogenannte
Abb. 3-5: Prinzipskizze des Labcoaters Ceiling-Temperatur. Ab einer Tempera-
2010 tur von ca. 90 °C kann eine Abscheidung
von Parylen nahezu ausgeschlossen werden [Spe2oo6a]. Auf diese Weise wird der

Drucksensor vor Abscheidung und damit letztlich vor einem Ausfall geschiitzt.
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Der gesamte Beschichtungsprozess verlduft druckkontrolliert. Haben Pyrolyseo-
fen und Sensorheizung ihre Sollwerte erreicht, beginnt der Beschichtungsprozess.
Hierfiir wird der Verdampfer in kleinen Schritten erwdrmt, das Dimer verdampft
nach und nach. Das gasférmige Dimer durchstromt den Pyrolyseofen, wo es infolge
der Temperatureinwirkung crackt und Radikale bildet. Diese Radikale gelangen in
die Abscheidekammer und schlagen sich als polymere Diinnfilme an nahezu allen
Oberflachen nieder. Ob es sich bei dem Prozess der Schichtbildung um eine Poly-
merisation oder eine Polyrekombination handelt, ist bislang noch nicht eindeutig
geklart [Sta1999; For2002]. Die Abscheidegeschwindigkeit wird durch einen einstell-
baren Solldruck gesteuert, den der Drucksensor kontrolliert. Sinkt der Druck in der
Abscheidekammer unter den Sollwert ab, so wird der Verdampfer weiter beheizt.
Dadurch verdampft mehr Dimer, wodurch sich der Druck in der Abscheidekam-
mer wieder auf den Sollwert erhoht. Diese Regelung wird solange fortgesetzt, bis
das gesamte Dimer im Aluminiumschiffchen verdampft ist. Erreicht der Verdampfer
seine Maximaltemperatur von 180 °C, so ist der Beschichtungsprozess beendet. Wird
der Solldruck zu hoch gewdhlt, so erfolgt ein schnelles, aber zunehmend inhomo-
genes Schichtwachstum, was vor allem fiir die Herstellung von Diinnschichten sehr
nachteilig ist.

Wichtig fiir die sich einstellende Schichtdicke ist neben dem Solldruck auch die Po-
sition eines Objektes in der Abscheidekammer. In [Spe1999] wurden Untersuchungen
zur Verteilung der erreichten Schichtdicken wihrend eines Prozesses angestellt. Dabei
stellte sich heraus, dass sowohl ein Gradient in vertikaler Richtung wie auch in der
Ebene besteht. Um den Gradienten innerhalb der Ebene auszugleichen, sollte bei der
Beschichtung nicht auf den Drehteller verzichtet werden. Der Gradient in vertikaler
Richtung kann lediglich durch den Einsatz eines kleineren Rezipienten bzw. einer
kleineren Anlage reduziert werden [Spezoo6a].

Um wihrend eines Beschichtungsprozesses eine Uberwachung der sich einstellen-
den Schichtdicke durchfiihren zu kénnen, wurde in das System ein QCM integriert,
welcher {iber einen Inficon Deposition Controller XTC2 (INFICON GmbH, Deutsch-

land, www.inficon.com) ausgelesen wurde. Neben dem QCM wurden Hochfrequen-
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zleitungen in die Abscheidekammer gefiihrt, welche verwendet wurden, um SAW
Sensoren wihrend der Beschichtung mit Hilfe des Netzwerkanalysators zu charakteri-

sieren.

3.6.2  Sputtern

Sputtern ist ein gangiges Verfahren zum Aufbringen diinner Schichten auf nahezu
beliebige Substrate [Men2o005]. Hierfiir wird in einem evakuierten Glaszylinder (we-
nige 10~2 mbar) zwischen zwei Metallplatten eine starke Spannung angelegt. Die
Platten sind dabei so angeordnet, dass die positiv geladene als Plattform fiir die zu
beschichtende Probe dient und die negativ geladene Platte mit einer dicken Schicht
des aufzubringenden Materials (z. B. Gold) beschichtet ist. Diese Elektrode wird auch
als , Target” bezeichnet. Wird der Zylinder nun mit Inertgas (z. B. Argon) geflutet, so
entstehen im Inneren Glimmentladungen. Die hierbei entstehenden positiven Gasio-
nen werden sofort durch das starke elektrische Feld auf das Target beschleunigt, aus
dem durch den Impuls des Aufpralls feinste Partikel ausgeschlagen werden. Diese
Partikel fallen dann ballistisch auf das zu besputternde Objekt und {iberziehen es mit

einer wenige Nanometer dicken Schicht.

3.6.3 Biorezeptive Beschichtung der Sensoroberfliche

Zur Detektion eines Analyten aus der Fliissigkeit wird der Sensor komplett in die
Fliissigkeit eingetaucht, inklusive der Interdigitaltransducer (siehe Abbildung 3-1 b).
Dies ist deshalb moglich, weil das Substratmaterial LiTaO3 durch die hohe Dielektrizi-
tatskonstante den direkten Betrieb in Fliissigkeit ohne eine zuséitzliche Abschirmung
durch Beschichtung ermdglicht [Shi1988; Lan2008]. Um spezifisch auf einen bestimm-
ten Analyten reagieren zu konnen, wird durch geeignete Oberflichenbehandlung ein
spezifisch zum Analyten passender Ligand bzw. ein Fingermolekiil auf der Oberfla-
che des Sensors immobilisiert [Lan2007]. Die durch die Interdigitaltransducer auf der

Oberfldche des Substrates erzeugte akustische Welle wird infolge der biochemischen
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Reaktion zwischen Analyt und Ligand wesentlichen durch die daraus resultierende
Massenzunahme auf der Oberfliche des Substrates verlangsamt. Diese Verzogerung
der Wellengeschwindigkeit zieht nach Gleichung 2.4 eine Anderung der Frequenz der

akustischen Welle nach sich, die detektiert wird.
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ENTWICKLUNG VON SAW BIOSENSORCHIPS

4.1 MOTIVATION UND STAND DER TECHNIK

Im Rahmen dieser Arbeit werden SAW Sensoren im Verbund mit Polymergehdusen
als SAW Biosensorchips oder kurz Chips bezeichnet. Bereits seit einiger Zeit werden
SAW basierte Biosensorsysteme entwickelt [Lan2008]. Allgemein steht die Entwi-
cklung einwegtauglicher Sensorsysteme im Vordergrund, da diese in den kommenden
Jahren verstarkt im Bereich der biomedizinischen Analytik sowie der klinischen Dia-
gnostik benotigt werden und somit kommerziell Erfolg versprechend sind [Col1997].
Hier haben SAW Biosensoren aufgrund ihres niedrigen Stiickpreises vor allem im
Vergleich mit optischen Sensoren (z.B. auf der Basis von SPR-Technologie) einen
entscheidenden Vorteil. Dariiber hinaus kénnen SAW Sensoren mit giinstigen und
einfachen elektronischen Komponenten betrieben werden, was die Kosten pro zusitz-
lichen Probenkanal gering hilt. SAW Sensoren eignen sich somit fiir die Entwicklung
von Mehrkanal- und arraybasierten Sensorsystemen, wohingegen z. B. optische Sensor-
systeme aufgrund der hohen Kosten fiir den Sensorkopf meist nur als quasi parallele
Sensorsysteme angeboten werden (vergleiche Kapitel 1.1.3 und 1.2). Die Moglichkeit,
SAW Sensoren iiber Hochfrequenztechnik remote auszulesen [Leo2004], ermoglicht
weitere Einsatzgebiete, wie z. B. implantierbare SAW Sensorsysteme [Tan2006].

Um jedoch ein marktnahes Sensorsystem zu entwickeln, gentigt es nicht, lediglich
den SAW Sensor an sich zu betrachten. Hierfiir ist neben dem eigentlichen Sensor
auch die Entwicklung der Sensorperipherie sowie der Fluidik des Systems zu be-
riicksichtigen. Eine geeignete fluidische und elektrische Schnittstelle fiir einen Sensor
zu entwickeln stellt eine Herausforderung dar, welche hdufig vernachlassigt wird

[Lec2o01]. Besondere Bedeutung kommt dabei dem Sensorgehduse zu. Da SAW Senso-
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ren klein und empfindlich sind, sollten sie vor direktem Zugriff und Verschmutzung
geschiitzt werden. Dies geschieht am besten iiber ein Sensorgehduse, welches neben
der elektrischen Kontaktierung auch fiir die Zufiihrung der Fluide an die sensitiven
Bereiche des SAW Sensors sorgt und den Sensor mechanisch schiitzt.

Einen weiteren wichtigen Aspekt bei der Entwicklung eines geeigneten Sensor-
gehduses stellt die Moglichkeit dar, die empfindlichen Bereiche des SAW Sensors
auch nach der Einbettung in das Gehduse zuganglich zu halten. Dadurch bleibt die
Oberfldche fiir eine Oberflachenmodifikation oder eine abschlieffenden Beschichtung
erreichbar. Im Rahmen dieser Arbeit wurden SAW Sensoren mit wellenfithrenden
Polymeren zur Anregung von Lovemoden beschichtet (vergleiche hierzu Kapitel 4.7).
Auf einer solchen wellenfiihrenden Schicht sollte in einem abschlieflenden Beschich-
tungsprozess eine diinne Goldschicht abgeschieden werden, die es ermoglichen wiirde,
Leitfahigkeitseinfliisse von der akustischen Welle abzuschirmen (vergleiche hierzu
Kapitel 4.8).

In der Literatur sind verschiedene Gehdusekonzepte fiir SAW Biosensoren beschrie-
ben, von denen einige auch die Integration der Sensorfluidik beschreiben. Einige wich-

tige Arbeiten sollen im Folgenden dargestellt werden (siehe hierzu auch [L&dn2008]):

¢ In [Sak2007] wird ein SAW Biosensor beschrieben, welcher mit einem Fluidiksys-
tem aus Polyimid ausgeriistet wird. Das System ist fiir die Detektion von DNA

ausgelegt.

¢ In [Col2005] wird eine passive periphere Fluidik fiir einen SAW Biosensor
beschrieben, welche aus dem Resist SU-8 photolithographisch direkt neben
den IDT-Strukturen auf dem Substrat erzeugt wird. Um die Strukturen zu
passivieren, werden sie nach der Fertigung mit Parylen beschichtet. Sensor und
Fluidik werden iiber einen stereolithographisch hergestellten Adapter mit einem
peripheren Fluidiksystem verbunden, welches aus Ventilen und Pumpen besteht.
Ein Nachteil des beschriebenen Systems ist die Tatsache, dass die Oberfldche
des SAW Sensors bereits zu einem sehr frithen Fertigungsstadium verschlossen
ist. Somit konnen nur Oberflachenmodifikationen zum Einsatz kommen, welche

tiber die Fluidik durchgefiihrt werden konnen.
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¢ Ein dhnlicher Ansatz wird in [Fra2004] beschrieben. Hier wird ein SAW Biosensor
auf einem Substrat aus LiTaO3 ebenfalls durch eine passive photolithographisch
hergestellte Fluidik auf dem Substrat erganzt. Allerdings wird die Oberfldche
des SAW Sensors erst am Ende des Fertigungsprozesses durch Aufkleben eines
Deckels aus Glas geschlossen, die Oberfldche bleibt somit bis zuletzt zuganglich

fiir Oberflaichenmodifikationen.

¢ In [Blazoo6; Rap2oo7a] wird ein Konzept vorgeschlagen, fiir welches ein einzel-
ner SAW Sensor in ein polymeres Gehduse eingebettet wird. Die im Gehduse
eingearbeiteten mikrofluidischen Kanéle konnen durch fluidische male/female-
Stecker verbunden und an eine periphere Fluidik angeschlossen werden. Dieser
Ansatz erlaubt die Verbindung mehrerer gehduster SAW Sensoren mit unter-
schiedlicher Oberflichenmodifikation zu Sensorarrays. Die Herstellung der Ge-
hduse durch Mikro-Spritzguss macht die Bauteile kostengiinstig [Rap2ooya]. Ein
Nachteil des Ansatzes besteht auch hier darin, dass die Oberfliache des SAW

Sensors nach der Einbettung nicht mehr zuganglich ist.

¢ In [Gro2007; Joszo05] werden Messungen mit dem SAW Biosensorsystem S-Sens
vorgestellt. Das System umfasst fiinf Delayline SAW Sensoren auf einem Quarz-
Substrat, welche wahlweise mit Gold oder SiO, als Oberfliche fiir biochemische
Modifikationen erhiltlich sind. Nachteilig ist, dass die fiinf SAW Sensoren auf
demselben Substrat ausgefiihrt werden. Diese miissen fiir Sensoranwendungen
aufwendig fluidisch getrennt und dann in Reihe geschaltet werden. Dies ge-
schieht durch eine passive Flusszelle aus Silikon, die auf das Substrat gedriickt
wird. Die dabei entstehenden Volumina {iiber den jeweiligen SAW Sensoren
weisen Werte von etwa 6 pl pro Sensor auf. Durch die grofien geometrischen
Abmessungen der SAW Strukturen wird das Gesamtbauteil sehr grofs und be-
dingt durch die Kosten des Substratmaterials vergleichsweise teuer, weswegen
die SAW Sensoren mehrfach verwendet werden sollten. Dariiber hinaus macht
die Verwendung von Delayline SAW Sensoren den Einsatz eines Oszillatorschalt-
kreises unmoglich, weshalb fiir die Auswertung der SAW Sensoren auf eine

Phasendetektion zurtickgegriffen werden muss (vergleiche Kapitel 3.2.2).
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Allgemein sind diese Systeme auf experimentelle Untersuchungen im Labormafistab
ausgelegt. Die Systeme sind aufwendig in der Herstellung und daher kostenintensiv,
so dass sie im Allgemeinen als Mehrwegkomponenten ausgelegt sind. Eine Alternative
hierzu stellen die Arbeiten von Rapp et al. dar, da das vorgestellte System bereits
auf Einwegartikel ausgelegt ist und iiber Massenfertigungsverfahren herstellbar ist
[Rap2ooya]. Ein Nachteil dieses bisher verwendeten Systems stellt die Tatsache dar,
dass die empfindlichen Bereiche des SAW Sensors nach der Einbettung in die Gehau-
sestruktur nicht mehr direkt fiir eine Oberflichenmodifikation zur Verfiigung stehen.
Der Grof3teil der in der Literatur beschriebenen System weist diesen Nachteil ebenfalls

auf.

4.2 ENTWICKLUNG EINES NEUEN SENSORGEHAUSES

4.2.1 Anforderungen an das Sensorgehduse

Durch die Einbettung eines SAW Sensors in ein Gehéduse soll ein einwegtaugli-
cher SAW Biosensorchip realisiert werden. Dieser ist fiir einen spateren Anwender
wesentlich leichter zu handhaben als der reine SAW Sensor, da das Geh&duse die
empfindlichen Bereiche des Bauteils gegen Beriihrung und Verschmutzung schiitzt.
Es stellt zudem einen definierten Kanal bereit, der eine klare Fluidfithrung garantiert.
Auf diese Weise kann eine eindeutige Trennung von fluidischer und elektrischer
Kontaktierung des Sensors erreicht werden. Kleinere Kanalabmessungen ermoglichen
zudem einen geringeren Probenverbrauch und schnellere Messungen. Die elektri-
sche Anbindung des SAW Sensors an die Elektronik soll iiber das Gehduse erfolgen,
allerdings nicht mehr {iber kapazitive Kopplung. Diese hat sich in der praktischen
Anwendung in der Biosensorik als unvorteilhaft erwiesen [Lan2006].

Im Hinblick auf einen angestrebten Einsatz des Systems im Bereich der bioche-
mischen oder medizinischen Forschung ist der SAW Biosensorchip als Einwegkom-
ponente (engl. disposable) ausgelegt. Hieraus leiten sich fiir den Aufbau des SAW

Biosensorchips und die verwendeten Komponenten folgende Forderungen ab: Das
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Gehduse des Sensors muss in Massenfertigungsverfahren giinstig hergestellt werden
konnen und das Einbetten des SAW Sensors in das Gehduse muss automatisier-
bar sein. Dariiber hinaus soll die Moglichkeit eines Sensorarrays geschaffen werden
[Rap1994; Bar1gg8a]. Hierbei ist vor allem eine kompakte und flexible Methode zur
Verbindung der einzelnen SAW Biosensorchips notwendig. Die Sensoren sollen ein-
zeln verkapselt werden, so dass sie auch spiter einzeln prozessiert werden konnen,
z.B. wihrend einer Oberflaichenmodifikation. Der grofse Vorteil dieser Hiusung einzel-
ner SAW Sensoren liegt in der hoheren Ausbeute. So werden nach jedem Verfahrens-
schritt immer nur jene SAW Biosensorchips weiterprozessiert, welche die gestellten
Funktionskriterien aufweisen. Es ist mithin nicht notwendig, eine gewisse Anzahl
funktionierender SAW Sensoren auf dem Wafer nebeneinander vorfinden zu miissen.
Ebensowenig ist es notwendig, nicht funktionierende SAW Sensoren weiterzuprozes-
sieren: Wurde ein Sensor in einem Prozessschritt zerstort, so kann er einfach aus der
Fertigungskette entfernt werden. Die SAW Biosensorchips sollen erst unmittelbar vor
der Messung zu einem Array zusammengesetzt werden.

Die Oberflache der SAW Biosensorchips ist auch nach der Einbettung in das Ge-
hause fiir Oberflichenbehandlungen (wie z. B. eine Plasmabehandlung) zuganglich. Im
Rahmen dieser Arbeit sollen SAW Biosensorchips mit Parylen C als wellenfithrendem
Polymer beschichtet werden, um Lovemoden anzuregen. Auf dieser Schicht soll zu-
sdtzlich eine diinne homogene Goldschicht abgeschieden werden. Eine solche Schicht
wiirde es erlauben, die elektrischen Eigenschaften des Umgebungsmediums von der
akustischen Welle abzuschirmen. Dabei geht es in erster Linie um die Einfliisse von
Dielektrizitat und Leitfahigkeit (vergleiche Gleichung 2.6). Die starke Abhédngigkeit
von diesen Einflussfaktoren stellt ein schwerwiegendes Problem beim Einsatz von
SAW Resonatoren in Fliissigkeit dar. Bei Versuchen im Labormafistab kann durch
geeignete Wahl von Tragermedium und Analyt eine quasi angeglichene Leitfahigkeit
sichergestellt werden (vergleiche hierzu auch Kapitel 5.2). Dies ist bei einer realen
Anwendung hingegen tiberaus schwierig. In realen Anwendungen, so z.B. bei einer
Detektion von Analyten aus Serum oder Vollblut, wird daher der Einfluss der Leitfa-

higkeit auf das Gesamtsignal immer einen Einfluss haben. Gold stellt aufserdem eine
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sehr gute Oberfldche fiir eine biochemische Funktionalisierung dar, da Verfahren auf
der Basis von Thiolchemie zur Anwendung kommen kénnen [Col2005].

Delayline SAW Sensoren umgehen dieses Problem dadurch, dass die freie Verzoge-
rungsstrecke mit einer homogenen Masseschicht, meist aus dem gleichen Material,
aus dem auch die Interdigitaltransducer bestehen, auf Masse gelegt wird, wodurch
unterschiedliche Leitfahigkeiten in der Fliissigkeit kurzgeschlossen werden. Die Ab-
schirmung von Leitfahigkeits- und Dielektrizitdtseinfliissen fiir SAW Resonatoren in

Fliissigkeit ist bisher noch nicht gelungen.

4.2.2 Gehéduse und fluidischer Deckel zur Generierung von flexiblen Sensorarrays

Abbildung 4-1 zeigt das neue Gehdusekonzept. Es besteht aus zwei Komponenten:
dem Gehéduse mit eingeklebtem SAW Sensor (im Folgenden als SAW Biosensorchip
oder kurz Chip bezeichnet) und dem fluidischen Deckel.

Die Unterseite des Gehduses ist in Abbildung 4-1 a gezeigt. Das wichtigste Merkmal
des Gehéduses ist das Gehdusefenster (Lange 3.1 mm, Breite 1 mm, Hohe 0.5 mm,
effektives Probenvolumen tiber dem Sensor 1.55 ul), durch welches die empfindlichen
Bereiche der Oberfliche des SAW Sensors auch nach der Hiusung zugénglich sind. Da
nur diese Bereiche spdter mit dem Analyten in Kontakt kommen sollen, muss dafiir
gesorgt werden, dass die Fliissigkeit nicht aus dem Gehédusefenster austritt. Hierfiir
wird das Fenster mit dem sogenannten Kleberahmen umrahmt (Stegbreite 300 pum,
Steghohe 100 um). Dieser Rahmen wird mit einem harten Klebstoff benetzt, welcher
nach der Einbettung den SAW Sensor fixiert und sicherstellt, dass ein Fluid nicht aus
dem Gehdusefenster austreten kann. Das effektive Probenvolumen tiber dem Sensor
entspricht dem Innenvolumen des Gehdusefensters und ist mit 1.55 pl geringer als
das effektive Probenvolumen der Flusszelle mit 4.8 pl (vergleiche Kapitel 3.3). Dieser
Wert kann bei Bedarf durch weitere Reduktion, z. B. der Hohe des Gehdusefensters,
bis zu einem Wert von ca. 150 nl reduziert werden.

Fiir die elektrische Kontaktierung des SAW Sensors weist das Gehduse drei Plateaus

auf, deren Grofle an die geometrische Abmessung der Koppelpads des SAW Sensors
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Abbildung 4-2 und Kapitel 4.4)

Abb. g4-1: Ansichten des im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Gehduses und des
fluidischen Deckels

angepasst ist (siehe 4-1 a). Die Plateaus sind um 100 pm erhoht, wodurch der SAW
Sensor auf ihnen wie auf einem Dreifuf stabil gelagert ist. Auf diese Plateaus wer-
den durch einen Sputtervorgang Goldleiterbahnen aufgebracht, welche die Plateaus
mit grofiflichigen Kontaktstellen am Rand des Gehduses verbinden. Die elektrische
Verbindung des SAW Sensors mit dem Gehéduse erfolgt mit Hilfe eines Leitklebers,
die elektrische Verbindung des Gehduses mit der Sensorelektronik erfolgt auf der
Auflenseite des Gehduses iiber Federkontaktstifte.

Die Oberseite des Gehéduses ist in Abbildung 4-1 b gezeigt. Das Fenster ist auf

dieser Seite mit einem Dichtrahmen umgeben. Hierbei handelt es sich um eine Kavitat
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(Lange 4.7 mm, Breite 2.2 mm, Tiefe 0.4 mm), welche mit einem weichen Klebstoff
gefiillt wird. Dieser Klebstoff wird ausgehdrtet und dient bei leichter Kompression als
Dichtlippe. Auf diese Weise lassen sich Fliissigkeiten ins Gehdusefenster iibertragen.
Ein fertiger SAW Biosensorchip ist in Abbildung 4-1 c gezeigt.

Fiir einen Betrieb in Fliissigkeit muss das Gehdusefenster beprobt und verschlossen
werden. Dies geschieht iiber den fluidischen Deckel (siehe Abbildung 4-1 d). Auf der
Oberseite dieses fluidischen Deckels befinden sich vier fluidische Anschlussbuchsen,
welche die Verbindung von vier SAW Biosensorchips zu flexiblen Arrays ermogli-
chen (sogenannte 4-er Arrays). Die Anzahl der fluidischen Anschlussbuchsen kann
dabei prinzipiell auf nahezu beliebige Werte erweitert werden. Im Rahmen dieser
Arbeit kommt neben dem beschriebenen fluidischen Deckel fiir vier SAW Biosensor-
chips (4-er Array) ein erweiterter Deckel mit acht Anschlussbuchsen zum Einsatz
(8-er Array, siehe Kapitel 5.3.1). Die Anschlussbuchsen bestehen jeweils aus einer
leichten Vertiefung, die der Aufienkontur der SAW Biosensorchips angepasst ist. In
der Mitte dieser Vertiefungen erhebt sich jeweils ein Plateau mit zwei Offnungen,
welches das Gegenstiick zum Dichtrahmen auf der Oberseite des Gehéduses bildet.
Wird ein SAW Biosensorchip auf eine fluidische Anschlussbuchse gelegt und leicht
angedriickt, so ergibt sich eine dichte, aber 16sbare fluidische Verbindung zwischen
fluidischem Deckel und SAW Biosensorchip. Die vier Anschlussbuchsen werden
durch den Messkanal verbunden, einem fluidischen Kanal, der die zu analysieren-
den Fliissigkeiten von einem SAW Biosensorchip zum néchsten transportiert. An
jeder Anschlussbuchse wird die Fliissigkeit dabei aus dem fluidischen Deckel in das
Gehédusefenster des angeschlossenen SAW Biosensorchips, tiber die Oberflache des
SAW Sensors und zuriick in den Messkanal geleitet. Uber die gesamte Lange hat der
Messkanal die gleichen geometrischen Mafie (Breite 1 mm, Hohe 0.5 mm), auch in den
Gehédusefenstern. Das ist von Vorteil, weil Verdnderungen im Kanalquerschnitt haufig
als Quellen und Senken von Luftblasen fungieren und Ursache fiir nicht laminare
Stromungsprofile sein konnen. Der fluidische Deckel wird tiber Hohlschrauben und
geflanschte Teflonschlduche (Innendurchmesser 0.5 mm oder 0.8 mm) am Ein- und

Auslass mit der peripheren Fluidik verbunden. Abbildung 4-1 e zeigt ein 4er-Array
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und die dazugehorige Adapterplatine.

Die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten fluidischen Deckel wurden in Ste-
reolithographie hergestellt, wodurch der Messkanal bereits innen liegend gefertigt
werden konnte. Das Bauteil wurde jedoch so entworfen, dass es auch durch Spritzguss
hergestellt werden kann. Hierbei muss lediglich nach erfolgter Abformung durch
Aufbonden einer planen Polymerfolie (bestehend aus dem gleichen Polymer wel-
ches im Spritzguss verwendet wurde, Dicke etwa 300 pm [Pet2004]) der Messkanal

geschlossen werden.

43 AUSWAHL GEEIGNETER KLEBSTOFFE UND APPLIZIERUNGSVER-

FAHREN

Als materialschliissiges Fiigeverfahren, das es ermoglicht, nahezu jede Material-
kombination zu verbinden, stellt das Kleben eine der wichtigsten Technologien in der
Fertigung dar. Dartiiber hinaus erméglichen Klebstoffe die Herstellung von material-
und formschliissigen Dichtfugen. Vorteile einer Klebung sind meist sehr gleichmafiige
Spannungsverteilungen, geringe Bauteilbelastungen bei kalthdrtenden Klebstoffen,
beliebige Kombinierbarkeit von Materialien sowie hohe Festigkeiten bei geringem
Gewicht. Als Nachteile sind die Kriechneigung und damit die Verdnderung von Ver-
klebungen unter hoher Beanspruchung iiber die Zeit zu nennen. AufSerdem ist die

zeitkritische Prozessfithrung bei Klebevorgdngen zu beachten [Hab2002].

4.3.1  Grundtypen von Klebstoffen

Klebstoffe sind Polymere, die an einer vorgesehenen Stelle auspolymerisieren (ab-
binden) und somit eine Verbindung zwischen zwei Oberflichen herstellen. Man
unterscheidet dabei physikalisch und chemisch abbindende Systeme. Neben den Har-
tungsmechanismen steht vor allem das Grundpolymer des Klebstoffes, die sogenannte

Matrix, im Vordergrund, da sie entscheidend die Eigenschaften der Klebung préagt.
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Physikalisch abbindende Systeme

Physikalisch abbindende Systeme bestehen aus einem Polymer, das in einem Lo-
sungsmittel gelost ist (z. B. PMMA in Aceton). Verdampft das Losungsmittel, po-
lymerisiert der Kunststoff aus. Ebenfalls wichtige Vertreter sind die sogenannten
Schmelzklebstoffe. Diese werden in warmem Zustand aufgetragen und stellen die ma-
terialschliissige Verbindung beim Erkalten her. Es sind meist 1-Komponenten-Systeme,
die keine weitere chemische Reaktion und somit keine weiteren Reaktionsprodukte
und damit verbundene Verdnderung der Eigenschaften verursachen. Schmelzklebstoffe
sind auch als chemisch abbindendes System in Form sogenannter Reaktionsschmelz-

klebstoffe erhaltlich.

Chemisch abbindende Systeme

Diese Systeme werden allgemein auch als Reaktionsklebstoffe bezeichnet. Sie be-
stehen meist aus einem mehrkomponentigen System, dessen Bestandteile chemisch
oder mechanisch getrennt sind. Eine typische chemische Trennung ist das Schiitzen
der reaktiven Gruppen, eine typische mechanische Trennung ist das Ausliefern der
Komponenten in zwei getrennten Gebinden zur Mischung. Es existieren kalt- und
warmhaértende Reaktionsklebstoffe. Eine weitere Variante sind die sogenannten pres-
sure sensitive adhesives, welche als dauerklebriger Film unter Druck gut benetzen
und somit eine Verklebung herstellen. Ein solches Klebstoffsystem ist beispielsweise
unter dem Namen Tesafilm bekannt (tesa AG, Deutschland, www.tesa.de).

Bei den chemisch abbindenden Klebstoffen unterscheidet man drei Reaktionstypen

[Hab2oo2]:

¢ Polymerisationsreaktionen, bei denen Kohlenstoff-Kohlenstoff-Mehrfachbindun-
gen innerhalb der Monomere geldst und die Monomere auf diese Weise un-
tereinander verkniipft werden. Eine wichtige Vertretergruppe dieser Klebstoffe
sind die Cyanacrylatklebstoffe. Dies sind Klebstoffe, die unter Einwirkung von
(Luft-)Feuchtigkeit aushédrten. Sie sind in unterschiedlichen Varianten unter
der Bezeichnung ,Sekundenkleber” im Handel erhéltlich. Als Basispolymere

kommen neben PC, PSU, PMMA, Polyurethan (PUR) und Polystyrol (PS) auch
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zahlreiche andere Kunststoffe, wie z. B. fluorierte Kohlenwasserstoffe oder Sili-

kone in Frage.

¢ Polyadditionsreaktionen, bei denen Monomere nicht durch die Aufbrechung
von Mehrfachbindungen, sondern durch die Anlagerung reaktiver Molekiile
und der Wanderung von Wasserstoff-Atomen verbunden werden. Die meisten
dieser Klebstoffe gehoren in die Gruppe der Epoxid-Klebstoffe, deren Grund-
baustein die hochreakive Epoxygruppe darstellt. Grundpolymere sind z. B. PP
oder Polyimid (PI).

¢ Polykondensationsreaktionen, bei denen die Verkniipfung einzelner Monomere
durch die Abspaltung von Wasser, einer Sdure oder eines Alkohols erfolgt.
Bekannte Vertreter dieser Gruppe sind z. B. einkomponentige Silikonklebstoffe,
die unter Einfluss von Luftfeuchtigkeit aushédrten und dabei eine Saure, meist

Essigsdure, bilden.

Leitklebstoffe

Leitklebstoffe werden unterschieden in ungefiillte und gefiillte Klebstoffe. Bei unge-
tillten Leitklebstoffen besteht die Polymermatrix aus einem leitfdhigen Polymer, es
sind somit keine weiteren Zusatze notwendig. Bei gefiillten Leitklebstoffen entsteht
die Leitfahigkeit erst durch Zumischung von leitfdhigen Partikeln. Je nach Material,
Fiillgrad und duflerer Kraftbeaufschlagung kann dabei zwischen anisotroper und
isotroper Leitfahigkeit gewdhlt werden [Hab2002]. Als Fiillmaterialien kommen dabei

haufig Metallpartikel zum Einsatz, die aus Gold, Silber oder Kupfer bestehen.

Strahlungshirtende und strahlungsinduzierte Klebstoffe

Diese Klebstoffe werden als 1-Komponenten-Systeme angeboten, deren Polymerisa-
tion durch Bestrahlung bei einer definierten Wellenldnge gestartet wird. Dies geschieht
durch das lichtinduzierte Abspalten von Schutzgruppen an einem dem Polymer
beigemischten Starter (sog. Photoinitiatoren). Man unterscheidet strahlungshértende
Klebstoffe, die sofort nach Bestrahlung aushérten (meist innerhalb weniger Sekun-

den) und strahlungsinduzierte Klebstoffe, deren Polymerisation durch Belichtung
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lediglich gestartet wird. Die Aushédrtung erfolgt dann ohne weitere Bestrahlung. Auf
diese Weise ist es auch moglich, Teile zu fligen, die nicht oder zumindest nicht im
geforderten Wellenldngenbereich optisch transparent sind. Die Klebstoffe weisen gute
thermische und mechanische Eigenschaften auf und erlauben das nahezu spannungs-
freie Fligen warmeempfindlicher Teile [Els2002a]. Daher haben sich diese Klebstoffe

in der Elektronik zur Verbindung empfindlicher Bauteile etabliert [Wal2005].

4.3.2 Applizierungsverfahren

Das Aufbringen des Klebstoffes auf die Oberfliche kann durch verschiedene Techni-
ken realisiert werden. Im Vordergrund stehen dabei meist Aspekte der Automatisier-
barkeit und der Reproduzierbarkeit. Vor allem in der Mikrosystemtechnik haben sich

das Kammer- und das Kapillarklebeverfahren etabliert.

Kammerkleben

Das Kammerklebe-Verfahren (auch als Injektionskleben bezeichnet [Els2002b]) kann
uberall dort zum Einsatz kommen, wo ebene Flichen miteinander verklebt werden
miissen, in welche Kanal- oder Kammerstrukturen eingearbeitet werden kénnen
[Maa1996]. Diese Kanédle werden nach dem Fiigen der beiden Teile mit Klebstoff
geflutet. Dabei wird so lange am Eingang des Systems Klebstoff unter Druck zuge-
tiithrt, bis Klebstoff am Ausgang des Systems wieder austritt. Das Verfahren ist fiir
Prototypenfertigung sehr gut einsetzbar, ldsst sich aber fiir die Fertigung von grofsen

Stiickzahlen nur sehr schlecht automatisieren.

Kapillarklebeverfahren

Das Kapillarklebeverfahren nutzt die Neigung einer Fliissigkeit, durch Kapillarkraft
in einen enger werdenden Spalt zu kriechen [Ger1999; Maa1996]. Die zu verkleben-
den Bauteile werden dabei gefligt und der Fiigespalt dann von aufien so lange mit
Klebstoff gefiittert, bis der Spalt komplett gesittigt ist. Das Kapillarkleben ist ein

geeignetes Fligeverfahrens fiir die Fertigung einer Kleinserie [Els2002b]. Der Nachteil
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dieses Verfahrens liegt in der schlechten Automatisierbarkeit und der aufwendigen
Prozesskontrolle. So muss z. B. das Fortschreiten der Klebstofffront optisch kontrolliert
werden, was nur moglich ist, wenn die Teile optisch transparent und der Klebstoff

eingefarbt ist.

Drucktechniken

Unter Drucktechniken versteht man zumeist Sieb- bzw. Schablonendruck. Beim
Siebdruck wird ein Sieb, auf welches Klebstoff aufgerakelt wird, durch eine Metall-
maske auf ein Substrat gedriickt. Das Verfahren eignet sich hervorragend fiir grofse
Sttickzahlen und grofie Flachen. Nachteilig ist der direkte Flachenkontakt, wodurch
es beim Abziehen des Gitters zu Fadenriss und ungleichméfSigen Flanken kommt
[Ort1995]. Dem Siebdruck sehr dhnlich ist der Schablonendruck, der ohne ein Sieb
arbeitet. Die Nachteile der beiden Techniken sind vergleichbar, beide eignen sich nur

tiir die Aufbringung dickerer Klebstoffschichten (im Bereich mehrere hundert um)
[Ort1995].

Pin-Transfer-Technik

Diese auch als Stempel-Technik bezeichnete Form des Klebstoffauftrages stellt eine
einfache Alternative zu Drucktechniken dar. Dabei wird ein konturierter Stempel in
ein glattgerakeltes Klebstoffbad gesenkt und anschliefiend auf die Oberfldache eines
Substrates abgesetzt, wodurch eine konturgetreue Abbildung der Stempelform ent-
steht. Da die Reproduzierbarkeit des Verfahrens gemessen am notwendigen Aufwand
sehr gut ist, wird es hdufig zur Applizierung speziell angepasster Leitkleber fiir

elektronische Schaltungen verwendet [Ort1995].

Hiirterlack-Systeme

Hierbei handelt es sich um 2-Komponenten-Systeme, deren Bestandteile jeweils
auf eines der beiden zu fiigenden Teile aufgebracht werden. Der Start der Polyme-
risation erfolgt im Moment des Fiigens. Die erste Komponente besteht aus einem

reaktionstragen Gemisch aus Monomer und Beschleuniger, die zweite Komponente
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aus einem Aktivator mit einem fliichtigen Losungsmittel. Da die Vermischung der
beiden Komponenten lediglich auf Diffusion basiert, sind Schichten tiber 300 um nicht

verlasslich zu verkleben [Els2002c].

Diffusionskleben

Dieses Verfahren wird auch als Losungsmittelbonden bezeichnet. Hierbei werden
zwei Kunststoffe mit Losungsmittel beaufschlagt und unter Kraft geftigt. Das Losungs-
mittel muss beide Kunststoffe 16sen konnen, die Anbindung erfolgt chemisch (iiber
Polymerisation, Polykondensation oder Polyaddition) oder physikalisch (Kontakt-
klebstoffe). Der Nachteil dieses Verfahrens ist, dass noch lange nach der Verklebung

Losungsmittel aus den Komponenten ausgast [Die1988].

Dispensen

In der industriellen Umsetzung hat das Dispensen von Klebstoff fiir Serienfertigun-
gen mittlerweile den grofiten Stellenwert eingenommen. Das Dispensen von Klebstoff
in Form von Tropfen oder Linien (auch Raupen genannt) stellt die reproduzierbarste
und flexibelste Form des Klebstoffauftrags von kleinen Mengen Klebstoff dar [Ort1995].
Hierbei wird der Klebstoff auf eines der beiden zu fiigenden Teile aufgebracht und
die Teile im Anschluss definiert aufeinander gesetzt. Nachteilig an diesem Verfahren
ist der erhohte technische Aufwand durch den Einsatz von Dispensier-Systemen und
Positioniereinheiten. Die am hdufigsten eingesetzten Verfahren fiir die Erzeugung von
Klebstofftropen lassen sich dabei in zwei Gruppen einteilen: volumenférdernde und
druckférdernde Verfahren.

Die volumenfordernden Verfahren zielen darauf ab, Klebstoffe ohne Aufbringen
von Druck zu fordern. Auf diese Weise kann Blaseneinschluss und das ungewollte
Entmischen von Mehrkomponentensystemen verhindert werden. Realisiert wird eine
Volumenforderung z. B. tiber einen Verdrangerkolben, eine Peristaltikpumpe oder iiber
die Volumenférderung durch eine Serie von Kammern, dhnlich dem Wirkprinzip einer
Mikropumpe [Gau2003]. Der entscheidende Nachteil dieser Verfahren ist, dass der

Klebstofftropfen auf eine Oberfliche abgesetzt werden muss, da ein selbststandiges
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Einschniiren oder Abreifien des Tropfens am Ausgang der Fordereinheit nicht statt-
tindet. Man spricht bei diesen Verfahren daher auch von sogenannten beriihrenden
Verfahren. Der entscheidende Nachteil dabei ist, dass unterschiedliche Klebstoffe
auf unterschiedlichen Oberflichen verschieden benetzen. Somit muss fiir jede Ma-
terialkombination eine neuerliche Parameteruntersuchung fiir die sich einstellende
Tropfengrofie durchgefiihrt werden.

Im Gegensatz zur Volumenférderung zielt die Druckférderung auf ein selbststéan-
diges Abschniiren des Klebstofftropfens an der Spitze der Fordereinheit ab. Der
Klebstoff wird freifliegend auf die Oberfliche des Substrates appliziert, wodurch
die Materialwahl der Oberfldche nicht auf die erzeugte Tropfchengrofie riickwirkt.
Dieses als Jet-Prinzip bezeichnete Férderungssystem hat sich als reproduzierbare und

hochflexible Form des Klebstoffauftrags bewahrt [Har1996].

44 ENTWICKLUNG EINES SAW BIOSENSORARRAYS

Im Rahmen dieser Arbeit wurden zwei Arraysysteme entwickelt, ein System fiir
vier SAW Biosensorchips (4er-Array) und ein System mit acht SAW Biosensorchips
(8er-Array). Ein Gesamtsystem besteht dabei immer aus mehreren Komponenten. Das
Herzstiick des Arrays bilder der fluidische Deckel, der die Anzahl der SAW Biosensor-
chips festlegt. Die einzelnen SAW Biosensorchips werden iiber eine Adapterplatine mit
eingeloteten Federkontaktstiften an die Hochfrequenzplatine (HF-Platine) verbunden,
auf der die Oszillatoren untergebracht sind. Die Hochfrequenzplatine ist iiber ein
Flachbandkabel mit der Systemplatine verbunden, die die RS232-Kommunikation mit

dem Messrechner tibernimmt.

4.4.1 ger-Sensorarray

Fiir das ger-Array (siehe Abbildung 4-2) konnte auf Komponenten eines Systems zu-
riickgegriffen werden, die bereits im Rahmen einer fritheren Arbeit aufgebaut wurde

[Bla2oo6]. Verwendet wurden dabei die Adapterplatine, die Hochfrequenzplatine so-
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fluidische Zuleitunge

(@) Ansicht des ger-Arrays (b) Ansicht des ger-Arrays, Aufsicht auf den
Stempel mit fluidischem Deckel und einge-
legten SAW Biosensorchips

(c) Ansicht des Stempels mit eingelegtem flui-  (d) Detailansicht des Stempels mit eingeleg-
dischen Deckel und aufgelegten SAW Bio- tem fluidischen Deckel und aufgelegten
sensorchips SAW Biosensorchips

Abb. g4-2: Ansichten des ger-Arrays

wie die Systemplatine, es wurden lediglich die SAW Biosensorchips und der fluidische
Deckel hinzugefiigt (sieche Abbildung 4-2 a und b). Die Adapterplatine besteht aus
einer einlagigen Platine, die die einzelnen Zuleitungen zu den SAW Biosensorchips
durch Massefldchen gegeneinander isoliert. Hochfrequenz- und Systemplatine sind
im Elektronikgehduse untergebracht. Eine RS232-Schnittstelle verbindet das Elektro-
nikgehduse iiber ein konfiguriertes Flachbandkabel mit dem Messrechner.

Die Adapterplatine wird zwischen zwei Montageplatten aus PMMA geklemmt. Die
obere der beiden Platten weist in der Mitte eine Offnung (Lénge 80 mm, Breite 26 mm)

auf, durch die die SAW Biosensorchips auf die Adapterplatine aufgelegt werden
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konnen. Der fluidische Deckel wird in eine dritte Platte aus PMMA, den sogenannten
Stempel, eingelegt, der in seinen Aulenabmessungen genau in die Offnung der oberen
Montageplatte passt (siehe Abbildung 4-2 c und d). Der Stempel wird in die obere
Montageplatte eingefiihrt, angedriickt und tiber sechs Schrauben fixiert. Die genaue
Position kann durch Unterlegen von Abstandsscheiben zwischen Stempel und obere
Montageplatte exakt reproduziert werden. In dieser Position sind der fluidische Deckel
und die SAW Biosensorchips zwischen Stempel und Adapterplatine durch leichten

Vordruck eingeklemmt und somit dicht verbunden.

4.4.2 8er-Sensorarray

Neben dem ger-Array wurde im Rahmen der vorliegenden Arbeit ein 8er-Array
aufgebaut (siehe Abbildung 4-3). Zum Einsatz kam hierbei ein erweiterter fluidischer
Deckel, fiir welchen die Strukturen zweier fluidischer Deckel des ger-Arrays auf einem
Bauteil fluidisch in Reihe geschaltet und um Kanalstrukturen fiir die Integration einer
Mikrofluidik erweitert wurden (siehe hierzu Abbildung 4-3 a, b und Kapitel 5.3.1).

Im Gegensatz zur Adapterplatine des ger-Arrays, bei der die Entkopplung der
Hochfrequenzleiterbahnen durch zwischenliegende abschirmende Massenfldchen in
einer Ebene erfolgen kann, ist dies bei der Adapterplatine des 8er-Arrays aufgrund
des beschrankten Bauvolumens nicht mehr moglich. Kritisch ist dies vor allem fiir die
beiden hochfrequenzfiihrenden Leiterbahnen eines einzelnen SAW Biosensorchips.
Starkes Ubersprechen der Leiterbahnen verhindert einen stabilen Betrieb der SAW
Biosensorchips in Fliissigkeit. Daher wurde die Adapterplatine des 8er-Arrays als
Multilayer-Stripline-Platine ausgelegt. Eine solche Platine ermoglicht es, die beiden
Hochfrequenzleiterbahnen eines SAW Biosensorchips auf jeweils unterschiedliche
Layer der Platine zu legen und zwischen ihnen eine abschirmende geschlossene
Masseflache einzuziehen. Auf diese Weise kann eine ausreichend gute Abschirmung
der beiden Hochfrequenzleiterbahnen eines SAW Biosensorchips erreicht werden.
Die Abschirmung von einem SAW Biosensorchip zum nédchsten ist weniger kritisch,

da die Bauteile niemals gleichzeitig aktiv sind, sondern durch Multiplexen nachei-
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(a) Ansicht des erweiterten fluidischen (b) Ansicht des erweiterten fluidischen
Deckels, vergleiche auch Kapi- Deckels mit eingelegten SAW Bio-
tel 5.3.1 sensorchips

(c) Ansicht des geoffneten 8er-Arrays  (d) Ansicht des geschlossenen 8er-
Arrays

Abb. 4-3: Ansichten des 8er-Arrays

nander an- und abgeschaltet werden [Rap1999]. Die Adapterplatine verbindet die
Anschlussstellen fiir die SAW Biosensorchips mit der HF-Platine, welche im Sen-
sorkopf untergebracht ist (siehe Abbildung 4-3 ¢, d). Die HF-Platine ist iiber ein
Flachbandkabel mit der Systemplatine im Elektronikgehduse verbunden. Auf der
Riickseite des Gehéduses befindet sich eine RS232-Buchse fiir die Kommunikation
mit dem Messrechner sowie eine Buchse fiir den Stromanschluss. Die Anpressung
der SAW Biosensorchips an den fluidischen Deckel wird im 8er-Array durch einen

Kniehebel realisiert.
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45 AUTOMATISIERTE EINBETTUNG VON SAW SENSOREN IN POLY-

MERGEHAUSE

4.5.1 Anforderung an die automatisierte Fertigung

Bereits in [Blazoo6] wurde bestitigt, dass eine manuelle Einbettung von SAW Sen-
soren in Polymergeh&duse schlecht reproduzierbar ist und starke Streuungen von Chip
zu Chip nach sich zieht. Dartiber hinaus ist sie sehr zeitaufwendig. Im Rahmen dieser
Arbeit sollte daher eine automatisierte Einbettung mit Hilfe einer automatisierten

Fertigungsvorrichtung erfolgen. Dabei wurden folgende Anforderungen formuliert:

¢ Fiir das Befiillen des Dichtrahmens und die Benetzung des Kleberahmens wird
eine Klebstoffapplikation benotigt. Hierfiir sind Klebstofftropfen mit einem
Dispensvolumen von circa 20 — 30 nl (Durchmesser etwa 300 um, Hohe etwa

200 — 300 um, Volumen berechnet unter Annahme einer Kugelkappe) notwendig.
* Es wird eine Klebstoffapplikation fiir Leitklebstoffe benotigt.
* Es wird eine Vorrichtung zum Bewegen und Positionieren von Bauteilen benétigt.

¢ Es wird eine Vorrichtung benétigt, die es erlaubt, die Position der einzelnen

Bauteile wiahrend des automatisierten Fertigungsprozesses zu iiberpriifen.

* Alle eingesetzten Verfahren sollen einfach in einen industriellen Serienprozess

tibertragbar sein.

Als Klebstoff fiir die spannungsarme Verbindung von Sensor und Gehduse empfeh-
len sich weiche, lichtinduziert hdrtende Epoxid-Kleber (vergleich Kapitel 4.3.1). Diese
Klebstoffe sind sehr einfach durch druckférdernde Dispensersysteme applizierbar

(vergleiche Kapitel 4.3.2).
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4.5.2 Entwicklung eines automatisierten Fertigungssystems fiir SAW Biosensorchips

Das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte automatisierte Fertigungssystem fiir SAW
Biosensorchips besteht aus mehreren Komponenten (siehe Abbildung 4-4), welche im

Folgenden beschrieben werden.

XYZ-Positionierkopf

[ . ] DELO Klein- Den Grundbaustein des gesam-
kartuschenpresse . .
ten Systems bildet ein automa-
T 30 ml Klebst.-
‘ openCV ’ S s | kartuschen tisches Dosiersystem fiir Fliis-
l l sigkeiten, ein sogenanntes Auto-
Halog.-
Pumpe| [ DELO St.box lampe .
U drop System (Microdrop, www.
microdrop.de). Es besteht aus
...... # PEEK-
""""" Kapillare einem hochprézisen XYZ-Posi-
elektr. Signal . . .
—— pneumat. Signal tionierkopf, mehreren piezoge-

------ Materialfluss

L " Positionierkopt) steuerten Applikationsdiisen so-

wie einem pneumatischen Sys-
Abb. g4-4: Prinzipieller Aufbau der automatisierten
Anlage zur Einbettung von SAW Senso-
ren in Gehéduse, 1 - Kamera, 2 - Vakuum- Das Autodrop-System ist jedoch
pipette, 3 - DELO Dot-Ventil, 4 - Stempel
fur Leitkleber, 5 - Lichtleiter

tem zur Befiillung dieser Diisen.

lediglich fiir die Applikation von
wassrigen Losungen oder Losun-
gen mit niedriger Viskositdt (im Bereich bis ca. 100 mPas) geeignet. Fiir die Appli-
zierung von Klebstoffen, die meist weit hohere Viskositdten besitzen, eignet sich das
System nicht. Verwendet wurde somit lediglich der XYZ-Positionierkopf, die iibrigen
Komponenten wurden stillgelegt. Der Positionierkopf hat eine Positioniergenauig-
keit von 5 um bei einstellbarer Bewegungsgeschwindigkeit und -beschleunigung. Im
Positionierkopf sind acht Bohrungen mit einem Durchmesser von je 10 mm fiir den
Einbau von Werkzeugen und Komponenten vorgesehen (siehe Abbildung 4-7 a). Fest
montiert ist eine Kamera, mit der die genaue Positionierung kontrolliert werden kann.

Unter dem XYZ-Positionierkopf befindet sich ein montierter Tisch.


www.microdrop.de
www.microdrop.de
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DELQO Dot-Ventil

PARAMETER EINHEIT KB4552 KB554
Anwendungsgebiet - SAW einkleben Dichtlippe
minimale Voraktivierungszeit * s 3 2
Offenzeit (min. Voraktiv.) 2 S 20 27

Bel.zeit bis Anfangsfestigkeit 3 s 60 60
Aushértung Endfestigkeit 3 h 24 24
E-Modul MPa 1100 100
Schrumpf Vol% 3.7 3.8
Glasiibergangstemperatur °C 130 37

€r (1 MHz, 1 GHz) - 39,32 4,32

! bei ca. 55 % UVA Intensitét
2 23 °C, normale Raumbeleuchtung
3 nach Belichtung

Tab. 4-1: Ausgewdhlte Eigenschaften der Klebstoffe KB4552 und KB554 [DEL2006a]

Eine Moglichkeit, kleinste Klebstoffmengen hoch reproduzierbar abzugeben, bietet
ein Ventil der Firma DELO Industrie Klebstoffe (Deutschland, www.delo.de), das
sogenannte DELO Dot-Ventil. Das Herzstiick des Ventils ist ein piezoelektrischer Aktor,
der durch Anlegen einer Spannung fiir kurze Zeit von seinem Ventilsitz gehoben
wird und somit die Auslassoffnung freigibt (Jet-Prinzip, siehe Kapitel 4.3.2). Der
unter Druck gehaltene Klebstoff wird dabei in kleinen Tropfen freifliegend auf eine
Oberflache geschossen. Dies ermoglicht das beriihrungslose Dispensen des Klebstoffes
auf alle Oberflichen und Geometrien.

Im Rahmen dieser Arbeit kamen die lichtaktivierbaren Klebstoffe DELO-Katiobond
KB4552 und KB554 (siehe Tabelle 4-1) zur Anwendung, welche fiir den Betrieb mit dem
DELO Dot-Ventil geeignet sind. Beide weisen gute Adhédsionskrifte auf den meisten
Kunststoffen auf und sind im Bereich des sichtbaren Lichts voraktivierbar. Der merkli-
che Unterschied zwischen beiden Klebstofftypen liegt in ihrem Elastizitdtsmodul: der
KBs554 ist duktiler, sein E-Modul betrdgt nur etwa 10 % des E-Moduls von KB4552. Er
eignet sich daher besonders als Klebstoff fiir die Dichtlippe (,,weicher Klebstoft”, siehe
Abbildung 4-1), wahrend der KB4552 als Klebstoff fiir den Kleberahmen verwendet
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PARAMETER EINHEIT USB-GESTEUERT RC-GESTEUERT
Ventiloffnung Yoo 790 770-775
Pulsldange us ca. 500 125
Komparatorstellwert %o - 800
Temperatur! °C 56 58
Druck? psi 24 52
Tropfenvolumen3+ nl 55.76 12.14
Tropfendurchmesser3 mm 1.3 0.7
Standardabweichung* % 12.24 12.09
Tropfenhohe> um 8o 62

! Temperatur liegt im Inneren des DELO Dot-Ventils an

2 1 bar entspricht ca. 14.5 psi

3 applizierte Tropfen optisch vermessen, Substratmaterial Polycarbonat

4 bezogen auf das Volumen, gemessen aus 100 Proben

5> bei gegebenem Tropfendurchmesser unter Annahme einer Kugelkappen-
geometrie

Tab. 4-2: Ermittelte Parameter fiir die Verarbeitung der Klebstoffe KB4552
und KBs554

wurde (,harter Klebstoff”, siehe Abbildung 4-1).

Betrieben wird das DELO Dot-Ventil iiber eine USB-Schaltbox und eine von DELO
gelieferte Steuerbox (siehe hierzu auch Anhang B). Fiir das Dispensen von kleinsten
Klebstofftropfen werden fiir die DELO-Steuerbox Pulse im Bereich um die 125 ps beno-
tigt. Diese wurden tiber die USB-Steuerbox mittels einer speziell fiir diese Anforderung
entwickelten Steuerung iiber ein RC-Glied realisiert (RC-gesteuerter Betrieb, siehe
hierzu Anhang B). Fiir das Dispensen grofserer Tropfen konnte direkt eine softwarege-
steuerte Einstellung der Schaltpulse iiber die USB-Steuerbox erfolgen (USB-gesteuerter
Betrieb, siehe hierzu Anhang B). Wichtige Kenngrofien der Schaltpulse sind dabei die
Pulslinge (sie reprasentiert die Offnungsléange des Ventils) sowie die Pulshéhe (sie
steuert den Offnungshub des Ventils). Neben Hohe und Linge des Steuerimpulses
nehmen der Druck auf die Klebstoffsdule und die Temperatur des Klebstoffes vor dem
Ventil einen entscheidenden Einfluss auf die erreichbare Tropfengrofie. Die Temperatur
kann tiber eine eingebaute Heizwendel eingestellt werden, deren Sollwerte iiber ein

Drehpotentiometer an der Steuerbox des DELO Dot-Ventils eingestellt werden kann.
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Als ideale Parameter wurden fiir die Klebstoffe KB4552 und KB554 die in Tabelle 4-2
angegebenen Werte ermittelt. Abbildung 4-5 a zeigt ein Schachbrettmuster, welches
im RC-gesteuerten Betrieb fiir den Klebstoff KB4552 erzeugt wurde (Klebstoff KB554
wurde mit den gleichen Parametern appliziert und erzeugte das gleiche Muster).
Das DELO Dot-Ventil wird von aufien iiber eine Produktleitung mit Klebstoff unter
Druck (im Bereich 3.2 bar) beprobt. Sie besteht aus einer Kapillare aus Polyetherether-
keton (PEEK) mit einem Innendurchmesser von 1.6 mm. PEEK ist chemikalienresistent
und bis zu Driicken von mehreren Hundert bar belastbar [Ker2006], die verwendete
Kapillare der Firma Upchurch Scientific (USA, www.upchurch.com) ist bis zu einem
Druck von 276 bar spezifiziert. An die Produktleitung werden tiber einen Luer-Lock-
Adapter direkt verschiedene handelsiibliche 30 ml-Kleinkartuschen fiir Klebstoffe
sowie eine lichtdicht verschliefSbare DELO Kleinkartuschenpresse angeschlossen, aus

der der lichtaktivierbare Klebstoff gefordert wird.

Vakuumpipette

Ebenfalls iiber die USB-Schaltbox angesteuert wird ein 3-Wege-Ventil mit einer an-
geschlossenen Vakuumpumpe, die mit einer Vakuumpipette in der Anlage verbunden
ist. Diese Vorrichtung kann dazu verwendet werden, Kleinteile bis zu einem Gewicht
von ca. 300 g iiber einen Unterdruck anzusaugen, in der Anlage zu positionieren und
sie dann durch Brechen des Vakuums wieder abzusetzen. Die Vakuumpipette selbst
ist ein hohler Aluminiumzylinder, der sich zu einer C)ffnung mit einem Durchmesser

von ca. 2 mm verjingt.

Stempel fiir Leitkleber

Ebenfalls in den XYZ-Positionierkopf montiert ist eine Aufnahmevorrichtung fiir
eine Stempelspitze. Mit dieser Stempelspitze kann Klebstoff, welcher in einem Kleb-
stoffbad vorgehalten wird, auf eine beliebige Oberfliche tibertragen werden (Pin-
Transfer-Technik, siehe hierzu Kapitel 4.3.2). In der vorliegenden Arbeit wurde fiir
die Applizierung von Leitkleber ein Messing-Stempel mit einem Stirndurchmesser

von 0.5 mm verwendet. Zur elektrischen Kontaktierung der SAW Sensoren wurde
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im Rahmen dieser Arbeit der Klebstoff H20S der Firma Polytec PT (Deutschland,
www.polytec-pt.de) verwendet. Es handelt sich dabei um einen silberpartikelgeftill-
ten 2-Komponenten Epoxid-Kleber, der fiir die Stempeltechnik optimiert wurde. Er
zeichnet sich durch hohe Leitfahigkeitswerte (< 5% () x cm) und eine lange Topfzeit
von vier Tagen aus. Zudem kann er bei moderaten Temperaturen (80 °C, 90 Minuten)
ausgehdrtet werden [Pol2006]. Vor der Verwendung wird der Klebstoff aus gleichen
Masseteilen seiner Komponenten A und B gemischt. Zur Applizierung taucht die
Spitze eine definierte Tiefe in ein Klebstoffbad ein (etwa 200 — 300 um), bevor sie auf
eine Oberflidche abgesetzt und der Klebstoff somit aufgebracht wird.

Fiir das Aufstempeln des Leitklebers wurden die in Tabelle 4-3 angegeben Parameter
gewdhlt. Ein Schachbrettmuster, das durch Stempeln des Leitklebers H20S auf einem

Polymersubstrat erzeugt wurde, ist in Abbildung 4-5 b gezeigt.

PARAMETER EINHEIT WERT

Durchmesser der Stempelspitze mm 0.5
Eindringtiefe in Polymerbad pm 200
Distanz Spitze zu Substrat beim Absetzen um 10
Volumen nl 60
Tropfendurchmesser'* mm 0.77
Standardabweichung? % 8
Tropfenhohe* pm 0.14

T applizierte Tropfen optisch vermessen, Substratmaterial Polycarbonat
2 bezogen auf das Volumen, gemessen aus 100 Proben

Tab. 4-3: Ermittelte Parameter fiir die Aufbringung des Leitklebers H20S

Tabletthalter

Der speziell konstruierte Tabletthalter ermoglicht die Bereitstellung von Komponen-
ten (SAW Sensoren, Gehéduse, etc.) an definierter Position auf dem Tisch. Er besteht
aus einem PMMA-Block, in welchen drei Aussparungen zur Einbringung von Tabletts
(Aufienmafie 40 mm x 50 mm) eingearbeitet wurden (siehe Abbildung 4-7 b). Diese

Tabletts weisen Aussparungen auf, in welche die zu verarbeitenden Komponenten
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(a) Dosiertes Feld von Klebstofftropfen (b) Aufgestempeltes Feld von Leitklebertrop-
KB4552 fen

Abb. g4-5: Applikation der im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Klebstoffe KB4552
und H20S

jeweils exakt passen. Uber die Fixierung im Tabletthalter und dessen genaue Positio-
nierung auf dem Tisch liegen die Komponenten an stets der gleichen Stelle vor, wo sie
fir die automatische Prozessierung bereit stehen. Als Tablett kamen im Rahmen dieser
Arbeit ein Aluminiumtablett mit eingearbeiteter Vertiefung zur Vorlage von Klebstoff
(sog. Klebstoffbad), durch Stereolithographie hergestellte Vorlegetabletts fiir SAW
Sensoren und Gehduse sowie ein Tablett mit Anschliissen fiir den Netzwerkanalysator
zum Einsatz. Der Adapter fiir den Netzwerkanalysator ermoglicht es, die gefertigten

Bauteile direkt nach der Herstellung elektrisch zu charakterisieren.

Lichtleiter

Die Klebstoffe DELO-Katiobond KB4552 und KB554 bendtigen zur Polymerisation
Licht im sichtbaren Wellenldngenbereich, z. B. durch das Licht einer Halogenlampe,
welche ausreichend starke Spektralbereiche dieses Lichts aufweist. Hierfiir wurde der
Anlage eine Schwanenhalslampe der Marke Schott KL (Deutschland, www.schott.com)
hinzugefiigt, die tiber ein TTL-Signal ein- und ausgeschaltet werden kann. Dieses
Signal wird tiber die USB-Schaltbox generiert. Das Licht der Schwanenhalslampe wird
tiber einen flexiblen Lichtleiter direkt in den Werkzeugkopf der Anlage geleitet. Zur
Induzierung der Hartung der lichtaktivierbaren Klebstoffe KB4552 und KB544 erfolgte
die Belichtung durch die Halogenlampe (150 W) bei einem Abstand von 5 cm zum
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Substrat fiir eine Belichtungszeit von 20 s.

Steuerungssoftware

Um eine automatisierte Fertigung realisieren zu konnen, ist die Einbindung aller
Komponenten in eine gemeinsame Software-Umgebung notwendig. Da Teile des
Codes zur Steuerung des XYZ-Positionierkopfes bereits in C++ vorlagen, fiel die Wahl
auf diese Programmiersprache. C++ zeichnet sich durch seine Objektorientierung als
hochgradig robuste und flexible Sprache zur Losung verschiedenster Aufgabenstellun-
gen aus. Im Rahmen dieser Arbeit kam als Entwicklungsumgebung der C++-Builder 5
der Firma Borland (Deutschland, www.borland.de) zum Einsatz. Die Steuerungssoft-
ware wurde fiir das Betriebssystem Windows XP entwickelt und besteht aus einem
flexiblen Kern von Klassen, welche es ermoglichen, nahezu beliebige Hardwarekom-

ponenten fiir unterschiedliche Steuerungszwecke zu integrieren.

Bilderkennung mittels OpenCV

Fiir eine prizise Fertigung ist vor allem die exakte Positionierung der Komponenten
auf dem Tisch von Bedeutung. Hierfiir wird das Bauteil in eine leicht vergrofierte
konturfolgende Kavitdt im jeweiligen Vorlegetablett vorgelegt, in welcher es frei
beweglich ist. Uber die Vakuumpipette wird das Bauteil aufgenommen, gegen die
Kante der Kavitdt gezogen und dann abgelegt. Die Kante des Bauteils kommt somit
entlang der Kante der Kavitit zu liegen, wodurch seine Position genau bestimmt ist.
Allerdings gelingt diese recht rudimentdre Form der Positionierung nicht immer: Die
Teile werden mitunter nicht korrekt aufgenommen oder abgelegt, was im weiteren
Verlauf der Fertigung zu Ausschussteilen, eventuell sogar zu einer Beschddigung der
Fertigungsanlage fiithren konnte.

Um dies zu vermeiden, wurde eine kameragestiitzte Bilderkennung implemen-
tiert. Diese kontrolliert, ob die Kante des positionierten Bauteils in einem vorge-
gebenen Toleranzfeld zu liegen kommt und bricht die weitere Prozessierung ab,
wenn dieses Toleranzfeld tiberschritten wird. Das Kamerasignal der Fertigungsanlage

wurde mit Hilfe eines Framegrabbers des Typs pciGrabber-4plus (Phytec, Deutschland,
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(a) Kamerabild: korrekt positi- (0) Uberpriifung der geforder-
oniertes Bauteil ten Kanten - alle Kanten lie-

gen innerhalb der Toleranz-
felder

NS T o—
(d) Kamerabild: nicht korrekt (e) Detektierte Kanten (P Uberpriifung der geforder-
positioniertes Bauteil ten Kanten - die rechte verti-

kale Kante wurde nicht kor-
rekt detektiert

Abb. 4-6: Bilderkennung mittels der OpenCV Bibliothek am Beispiel eines Gehduses
(gezeigt ist ein Ausschnitt des Kleberahmens)

www.phytec.de) in die Steuerungssoftware tibertragen und mit Hilfe von bekannten
Algorithmen der Bildverarbeitung ausgewertet. Hierfiir wurde die Bibliothek OpenCV
von Intel verwendet [Int2008; Sou2008]. Verwendung fanden dabei folgende Algo-
rithmen: der Canny Edge Detector [Can1986], ein Histogramm-Grenzwert Operator,
sowie die Hough Transformation [Bur2008; For2003; Dud1972]. Die Implementierung
in die Steuerungssoftware wurde so vorgenommen, dass die Parameter der einzelnen
Operatoren frei eingestellt und angepasst werden konnten. Dariiber hinaus konnte
eine Verkettung von verschiedenen Operatoren durchgefithrt werden. Die zu de-
tektierenden Kanten wurden der Software {iber eine Sollposition mit einstellbarem
Toleranzfeld vorgegeben. Nur wenn alle geforderten Kanten in den jeweils geforder-
ten Toleranzfeldern lagen, wurde der nachfolgende Fertigungsschritt freigegeben,

andernfalls wurde die Prozessierung angehalten. Fiir die Kantenerkennung eines


www.phytec.de

70 ENTWICKLUNG VON SAW BIOSENSORCHIPS

Gehduses sind in Abbildung 4-6 zwei Beispiele gezeigt. Abbildungen 4-6 a-c zeigen
ein korrekt positioniertes Gehduse, Abbildungen 4-6 d-e ein nicht korrekt positionier-
tes Gehduse. Gezeigt ist jeweils das Kamerabild (Abbildung 4-6 a und d) sowie die
detektierten Kanten (Abbildung 4-6 b und e) und der Abgleich mit den geforderten
Kanten (Abbildung 4-6 c und f). In dieser Darstellung sind die zu detektierenden
Kanten griin dargestellt, die zu den Kantenpositionen definierten Toleranzfelder sind
blau eingezeichnet. Wird eine Kante innerhalb des Toleranzfeldes detektiert, so wird
diese gelb eingefdrbt. Nicht detektierte Kanten bleiben somit in dieser Darstellung

grin.

Gesamtansicht des Systems

- Lo—— —— -

(a) Ansicht des XYZ-Positionierkopfes mit  (b) Tabletthalter mit eingelegten Tabletts (1 -
Werkzeugen (1 - Kamera, 2 - Vakuumpi- NA-Anschlusstablett, 2 - Vorlegetablett fiir
pette, 3 - DELO Dot-Ventil, 4 - Stempel fiir Sensorgehduse, 3 - Klebstoffbad)
Leitkleber, 5 - Lichtleiter)

Abb. 4-7: Ansicht der automatisierten Fertigungsanlage fiir die Einbettung von SAW
Sensoren in Polymergehduse

Abbildung 4-7 a zeigt den XYZ-Positionierkopf der automatisierten Fertigungs-
anlage fiir die Einbettung von SAW Sensoren in Polymergehduse, in 4-7 b ist der
Tabletthalter auf dem Tisch gezeigt. Im XYZ-Positionierkopf sind Kamera, Vakuumpi-
pette, DELO Dot-Ventil, Klebstoffstempel sowie der Lichtleiter untergebracht (siehe
auch Abbildung 4-4).
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4.6 FERTIGUNG VON SAW BIOSENSORCHIPS

4.6.1  Herstellung der Gehduse durch Mikrospritzguss

Die fiir die Abformung der Gehduse notwendigen Werkzeuge wurden am Institut
fir Mikroverfahrenstechnik (IMVT) durch spanabhebende Materialbearbeitung in
Messing hergestellt (siehe Abbildung 4-8). Abgeformt wurden die Gehduse am Institut
tiir Materialforschung (IMF-III) im Mikro-Spritzguss. Verwendet wurde hierfiir der
Kunststoff Polycarbonat Makrolon© 2405 (Bayer, Deutschland, www.bayer.de). Die
Formbefiillung wurde zuvor mit Hilfe einer Simulation tiberpriift, um ungeniigende
Formfiillung sowie Lunker- und Nahtbildung, welche beim Spritzguss auftreten
konnen [Bla2oo6], ausschliefSen zu kénnen. Verwendet wurde hiezu die Software
Moldflow (Moldflow Corporation, USA, www.moldflow.com). Die Zykluszeiten der

Abformung lagen im Bereich unter einer Minute.

(a) Oberes Abformwerkzeug, (b) Oberes Abformwerkzeug, (c) Oberes Abformwerkzeug,
Gesamtansicht Detailansicht REM Aufnahme

(d) Unteres Abformwerkzeug, (e) Unteres Abformwerkzeug, (f) Unteres Abformwerkzeug,
Gesamtansicht Detailansicht REM Aufnahme

Abb. 4-8: Ansicht der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Spritzgusswerkzeuge fiir
die Gehduse der SAW Biosensorchips
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4.6.2  Herstellung der fluidischen Deckel durch Stereolithographie

Mit der Herstellung der fluidischen Deckel sowohl fiir das g4er-Array als auch
tiir das 8er-Array wurde die Firma Proform (Schweiz, www.proform.ch) beauftragt.
Die Komponenten wurde in Stereolithographie aus dem Kunststoff Accura© 6o (3D
Systems Corporation, USA, www.3dsystems.com) hergestellt. Neben den Deckeln
wurden noch weitere stereolithographisch hergestellte Komponenten durch die Firma
Proform gefertigt, so z. B. die Vorlegetabletts sowie die konturfolgenden Sputter- und
Beschichtungsmasken (siehe Kapitel 4.6.3). Von jedem dieser Teile wird jeweils nur
ein Stiick benotigt, weshalb sich Stereolithographie als Fertigungsverfahren fiir diese

Komponenten anbietet.

4.6.3 Sputtern der Leiterbahnen

Die Leiterbahnen auf der Unterseite der Gehduse wurden mittels Sputtern auf-
gebracht. Vor dem Sputtern wurden die Gehduse im Ultraschallbad (15 Minuten,
bidestilliertes Wasser) gereinigt, mit 2-Propanol abgespiilt und 60 Minuten im Abzug
getrocknet. Anschliefend wurden die Gehduse durch eine stereolithographisch herge-
stellte konturfolgende Sputtermaske beschichtet (Prozessparameter: Sputterzeit 700 s,
Targetabstand 5 cm, Druck 5 * 1072 mbar, Anodenstrom 50 mA, erreichte Schichtdicke
ca. 100 nm). Die Sputtermaske ist in Abbildung 4-9 a und b gezeigt. Abbildungen 4-
9 c und d zeigen ein Gehduse vor und nach dem Sputtern. Eingebaut werden die
Masken in speziell dafiir gefertigte Halterahmen aus Aluminium. Die Maske erlaubt
die Beschichtung von bis zu 32 Bauteilen pro Beschichtungsdurchgang. Da sie bei der

Beschichtung nicht beschdadigt wird, kann sie wiederverwendet werden.

4.6.4 Automatisierte Einbettung der SAW Sensoren in Gehduse

Die Einbettung der SAW Sensoren in die besputterten Gehduse wurde mittels der in

Kapitel 4.5.2 beschriebenen automatischen Fertigungsanlage durchgefiihrt. Die Prozes-
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(a) CAD-Modell der Sputtermaske

(c) Gehduse vor dem Aufsputtern der Leiter-  (d) Gehduse nach dem Aufsputtern der Leiter-
bahnen (Blick auf die Unterseite) bahnen (Blick auf die Unterseite)

Abb. 4-9: Aufbringen der Leiterbahnen mittels Sputtern iiber eine konturfolgende
Maske

sierung wurde dabei in vier Abschnitte unterteilt (siehe hierzu auch Abbildung 4-1):
1. Prozessierung der Unterseite (Einbringen des SAW Sensors), 2. Zwischentempern,

3. Prozessierung der Oberseite (Aufbringen der Dichtlippe) und 4. Tempern.

1. Prozessierung der Unterseite

¢ In den Tabletthalter wurden die folgenden drei Tabletts eingesetzt: das
Tablett zur Vorlage der SAW Sensoren, das Tablett zur Vorlage der Gehéduse
und das Tablett fiir das Klebstoffbad (siehe Abbildung 4-10 a). Um das
Klebstoffbad zu fiillen, wird eine Menge von ca. 1 g des Klebstoffes H20S
benétigt, die zuvor aus gleichen Teilen der Komponenten A und B des

Klebstoffes gemischt wurde. Die Oberfliche wurde mit einem Rakel glatt
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(a) Ansicht der Tabletts im Ta-  (b) Stempelspitze im Leitklebe-  (c) Aufstempeln von Leitkleber
bletthalter (Prozessierung bad
Unterseite)

(d) Belichtung zur Aktivierung  (e) Einsetzen des SAW Sensors  (f) Riickseitiges Vergieflen des
des Klebstoffes SAW Biosensorchips

Abb. g4-10: Automatisierte Einbettung von SAW Sensoren in Gehduse, Prozessschritte
wahrend der Fertigung

gezogen. An die Produktleitung des DELO Dot-Ventils wurde der Klebstoff

KB4552 in der Kleinkartuschenpresse angeschlossen.

¢ Einbringen des gesputterten Gehduses auf das Tablett zur Vorlage der

Gehéduse. Das Gehduse wurde mit der Unterseite nach oben eingelegt.

* Positionskontrolle des Sensors tiber die eingebaute Kamera und die Bild-
erkennung: Lag die Position des Bauteils nicht im Toleranzbereich, wurde

der Prozess angehalten.

¢ Einstempeln von drei Leitkleberpunkten auf die Plateaus des Gehduses

(siehe Abbildung 4-10 b, c).

¢ Aufbringen von 14 Klebstofftropfen auf den Kleberahmen. Die Dosierung
erfolgte mit den ermittelten Parametern im RC-gesteuerten Betrieb (siehe
Tabelle 4-2). Hierdurch wurde der Kleberahmen vollstindig benetzt. Beim

Aufsetzen des Sensors umschliefit der Klebstoff den Bereich der Interdigi-
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taltransducer auf dem SAW Bauteil vollstindig (siehe hierzu Abbildung

4-11 C).

Aufnehmen eines SAW Sensors aus dem entsprechenden Tablett im Tablett-
halter mittels der Vakuumpipette. Vor dem Aufnehmen des Bauteils wurde
die Position des SAW Sensors mittels der Kamera und der Bilderkennung

uberpriift.

Aktivierung des lichtaktivierbaren Klebstoffes durch Bestrahlung (siehe
Abbildung 4-10 d).

Einsetzen des SAW Sensors in das Gehause. Der Sensor wurde dann fiir

60 s in Position gehalten (siehe Abbildung 4-10 e).

Die zwischen dem SAW Sensor und dem Gehéuse liegenden Fugen konnen
durch weiteres Aufbringen von Klebstoff verschlossen werden (siehe Abbil-
dung 4-10 f). Dieses riickseitige Vergiefsen ermoglicht ein spéteres Lagern
des SAW Biosensorchips in Fliissigkeit, ohne Ablagerungen oder Korrosion

auf der Sensoroberfldche befiirchten zu miissen.

2. Zwischentempern - die SAW Biosensorchips wurden bei 90 °C fiir 2 h getempert.

3. Prozessierung der Oberseite

In den Tabletthalter wurden die folgenden zwei Tabletts eingesetzt: das
Anschlusstablett fiir den Netzwerkanalysator und das Tablett zur Vorlage
der Gehduse. An die Produktleitung des DELO Dot-Ventils wurde der
Klebstoff KB554 in der Kleinkartuschenpresse angeschlossen.

Einbringen des gesputterten Gehduses auf das Tablett zur Vorlage der

Gehduse. Das Gehduse wurde mit der Oberseite nach oben eingelegt.

Positionskontrolle des Sensors iiber die eingebaute Kamera und die Bild-
erkennung: Lag die Position des Bauteils nicht im Toleranzbereich, wurde

der Prozess angehalten.
Aufbringen von 64 Klebstofftropfen auf den Dichtrahmen.

Aktivierung des lichtaktivierbaren Klebstoffes durch Bestrahlung.
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* Um dem Klebstoff eine ausreichende Abbindung zu ermoglichen, muss
eine Wartezeit von 60 s eingehalten werden. Danach hat der Klebstoff eine
Haut gebildet, ein Fligen mit einem anderen Bauteil ist nun nicht mehr

moglich. Der Klebstoff dient in seiner Funktion nun als Dichtlippe.

¢ Nach der Voraktivierung wurde durch leichtes Einpressen eines fluidischen
Deckels (Anpresskraft etwa 1 N) die Kontur des Deckels (je nach Anwen-
dung wurde ein fluidischer Deckel fiir das ger- oder das 8er-Array gewahlt)
in den Klebstoff eingepréagt, wodurch die Dichtlippe konturiert wurde. Dies

sorgte fiir eine verbesserte fluidische Dichtung im spéteren Betrieb.

4. Tempern - Die fertigen SAW Biosensorchips wurden bei 90 °C fiir 16 h getempert.

Abbildungen 4-11 a und b zeigen einen gefertigten SAW Biosensorchip. In Abbil-
dung 4-11 c ist der Kleberand zur Begrenzung des Gehdusefensters auf der Oberfldche

des SAW Sensors zu erkennen.

e

(a) Oberseite eines ferti-  (b) Unterseite eines ferti-  (c) Ansicht eines fertigen SAW Biosensor-
gen SAW Biosensor- gen SAW Biosensor- chips ohne gesputterte Leiterbahnen,
chips chips Detailansicht - die geschlossene Kon-

tur um den Kleberahmen ist deutlich
zu erkennen

Abb. g4-11: Ansichten eines gefertigten SAW Biosensorchips

Abbildung 4-12 zeigt die Transmissionskurven eines SAW Sensors vor dem Einbau in
das Gehduse und danach. Man sieht, dass die Resonanz von 427.5 MHz bei —10.09 dB

nicht verschoben wird und sich die Transmission insgesamt kaum verdndert.



4.7 ERZEUGUNG VON LOVEMODEN DURCH PARYLENBESCHICHTUNG 77

0 180 T
—SAW —SAW I'\"‘ A’I ”
Chip Chip I LRy M
-10 ; 120 | o f ot
= \ A A 2o hl \ im’\\l\
2 /| I h VTS
o -20 \ f 60 _“\wkw*
ST e T abinn Whow| £
g IMwy 4 RNV / \\’ o |
£ -30 N ‘F” v T e 0 \
b ¥ Nl / < !
3 WA \ &
g -40 -f\ j -60 \
£ ] )
(i} I
-50 -120 { B \
-60 -180 !
400 405 410 415 420 425 430 435 440 400 405 410 415 420 425 430 435 440
Frequenz [MHz] Frequenz [MHz]

(a) Transmissionskurven eines SAW Sensors  (b) Transmissionskurven eines SAW Sensors
und des SAW Biosensorchips, Einfiige- und des SAW Biosensorchips, Phase
dampfung

Abb. g4-12: Transmissionskurven eines SAW Sensors vor dem Einbetten in das Gehéduse
und als SAW Biosensorchip (Luft)
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Nach der Einbettung der SAW Sensoren in die Gehduse kann durch das Gehéduse-
fenster eine Beschichtung mit Parylen erfolgen. Diese Beschichtung wurde entweder
als diinne Schicht (Schichtdicke im Bereich von etwa 100 nm) oder als dicke Schicht
(Schichtdicke im Bereich von etwa 1 um) aufgebracht. Im ersten Fall dient sie als
Ausgangsschicht fiir eine Oberflaichenmodifikation [Ldn2007], im zweiten Fall als
wellenfithrende Schicht zur Erzeugung von Lovemoden.

Die Erzeugung von Lovemoden durch gezielte Aufbringung von wellenfiihrenden
Schichten auf SAW Sensoren ist seit geraumer Zeit Gegenstand der Forschung. Lo-
vemoden sind vor allem fiir die hdufig verwendeten Delayline SAW Sensoren von
Vorteil, da sie die einzige Moglichkeit darstellen, die Bindung der Wellenenergie
an die Oberfldche zu verbessern, wodurch eine geringere Einfligeddmpfung sowie
eine erhohte Empfindlichkeit der Sensoren ermdglicht wird. Fiir viele SAW Senso-
ren stellt die elektrisch isolierende wellenfiihrende Schicht die einzige Option fiir
einen stabilen Betrieb in Fliissigkeit dar. Dies gilt vor allem fiir all jene Sensoren, die
Substratmaterialien mit relativ geringen Dielektrizitdtskonstanten, wie z.B. Quarz,
verwenden.

Im Folgenden soll eine kurze Ubersicht iiber wichtige Publikationen gegeben wer-
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den, welche sich mit der Erzeugung und der Charakterisierung von Lovemoden

beschiftigen (siehe hierzu auch [Bar1998b; Ldan2008]).

* In [Zim2002] werden theoretische Vergleiche der einzelnen Wellentypen durch-
gefiihrt und mit Messdaten korreliert. Eine um den Faktor 8.7 hohere Sensitivitat

von Lovewellen im Vergleich zu Rayleighwellen wird gezeigt.

¢ In [New2001] werden Schwierigkeiten beim Betrieb von Lovemode SAW Senso-
ren in Fliissigkeit untersucht und Optimierungen in Bezug auf Schichtdicken

und Auslegung der IDT durchgefiihrt.

¢ In [Jak199y] werden theoretische Optimierungen am Design eines Lovewel-
len SAW Sensors durchgefiihrt und die Bedeutung der abschirmenden Ober-
flachenbeschichtung zur Vermeidung von elektrischen Storeinfliissen untersucht.
In einer spéteren Veroffentlichung derselben Arbeitsgruppe werden diese Unter-

suchungen durch experimentelle Ergebnisse erganzt [Jak1998].

¢ In [Joszoo1] werden Wellenfithrungseffekte bei mit PMMA beschichteten SAW

Sensoren in Fliissigkeit untersucht.

¢ In [New2002] wird anhand einer verallgemeinerten Dispersionsgleichung die
Frequenzverschiebung eines SAW Sensors bei verschiedenen Schichtdicken mo-
delliert. Somit werden Einfiigeddampfungen bei auftretenden Lovemoden simu-

liert.

* In [Bar1998b; Bar2oo1] werden unterschiedliche Schichtsysteme zur Immobilisie-
rung von Antikorpern vorgestellt und die Moglichkeit zur Nutzung von Parylen

als wellenfiihrende Schicht beschrieben.

¢ In [Du19g6] wird die Verwendung eines Lovewellen SAW Sensors auf der Basis
einer SiO;-Schicht beschrieben. Es werden Einfiigeddampfungen sowie Sensiti-
vitdten bei verschiedenen Schichtdicken verglichen. In einer spdteren Arbeit
werden diese Arbeiten auf ein Mehrschichtsystem ausgeweitet, wobei neben

SiO; auch PMMA zum Einsatz kommt [Du19g8].
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¢ In [McH2001] werden systematische Untersuchungen der Einfiigeddmpfung und
der Frequenzverschiebung bei unterschiedlichen Schichtdicken vorgestellt. Als

wellenfiihrendes Material wurde hierbei ein Photoresist verwendet.

Biosensorchip

Abb. 4-13: Beschichtungsmaske fiir die Aufbringung von Parylen- und Goldschichten

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden die in den Labcoater 2010 (vergleiche
Kapitel 3.6.1) gefithrten Hochfrequenzzuleitungen zur Online-Uberwachung von SAW
Bauteilen wahrend der Parylenbeschichtung verwendet [Ben2oog4a]. Mit Hilfe des
Netzwerkanalysators wurden wahrend der Beschichtung Transmissionsspektren der
SAW Biosensorchips aufgenommen und mit der {iber den QCM ermittelten Schichtdi-
cke korreliert. Auch hier wurde eine konturfolgende Maske verwendet, die bei der
spateren Goldbeschichtung ebenfalls zum Einsatz kam (siehe Abbildung 4-13). Durch
die Maske wurde verhindert, dass Parylen oder Gold in Bereichen abgeschieden wird,
wo diese Beschichtungen die Funktionsfahigkeit des SAW Biosensorchips gefahrden
wiirden, z. B. im Bereich der elektrischen Anschliisse. Auch diese Maske erlaubt die
Beschichtung von 32 Bauteilen pro Beschichtungsvorgang.

Die experimentellen Ergebnisse der Parylenbeschichtung von SAW Biosensorchips

zur Erzeugung von Lovemoden werden in Kapitel 6.1 dargestellt.
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(a) SAW Biosensorchip vor der Beschichtung  (b) SAW Biosensorchip nach der Beschichtung
mit Gold mit Gold

Abb. 4-14: Beschichtung von SAW Biosensorchips durch das Gehdusefenster: Zunéachst
wurde eine Parylenschicht zur Anregung von Lovemoden aufgebracht,
daran anschlieflend zusétzlich eine diinne Goldschicht

Die geringe Eigenddmpfung der aufgebrachten wellenfithrenden Parylenschichten
sowie die ausreichende Dicke dieser elektrisch isolierenden Schicht erlauben zusatz-
lich die Beschichtung mit einer diinnen homogenen Goldschicht. Eine solche Schicht
wiirde es erlauben, die elektrischen Eigenschaften des Umgebungsmediums von der
akustischen Welle abzuschirmen. Besonders relevant ist dies fiir die Einfliisse von
Dielektrizitat und Leitfdhigkeit (siehe hierzu Kapitel 4.2.1). Das im Rahmen dieser
Arbeit entworfene Gehdusedesign erlaubt erstmalig eine solche Beschichtung von
SAW Resonatoren. Dies geschieht nach der Beschichtung mit Parylen, da die wellen-
fithrende Parylenschicht als elektrischer Isolator benotigt wird. Ist die Isolationsschicht
nicht ausreichend dick oder fehlt ganzlich, so schliefit die Goldschicht die Interdigital-

transducer tiber die entstehende Kapazitit kurz. Neben der Dicke der Isolationsschicht
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muss auch die Dicke der Goldschicht angepasst werden. Die Dicke der Schicht muss
daher so gewdhlt werden, dass eine ausreichende Leitfdhigkeit gewéahrleistet ist. Ab-
bildung 4-14 zeigt einen SAW Biosensorchip vor und nach einer Beschichtung mit
Gold. Die Beschichtung erfolgte im Rahmen der vorliegenden Arbeit durch Sputtern
durch die bereits beschriebene konturfolgende Beschichtungsmaske (siehe Abbildung
4-13 a). In Abbildung 4-14 b ist die durch die Maske freigelassene Aussparung und
die durch diese Aussparung erfolgte Beschichtung des SAW Biosensorchips deutlich
erkennbar.

Die experimentellen Ergebnisse zur Beschichtung eines auf den ersten Lovemode

beschichteten SAW Biosensorchips mit Gold sind in Kapitel 6.2 dargestellt.
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5.1 MOTIVATION UND STAND DER TECHNIK

Um ein anwenderfreundliches und marktfihiges Sensorsystem zu entwickeln, be-
darf es neben dem eigentlichen Sensorelement weiterer Bestandteile. Besonders wichtig
ist dabei die den Sensor umgebende Mikrofluidik, weil diese die Schnittstelle zwischen
dem Sensor und der durch den Anwender in das System eingebrachten Probe bildet.
Cass und Toumazou beschreiben die besondere Funktion der Mikrofluidik fiir ein
solches Sensorsystem wie folgt: ,[...] Although the biosensor is a key component in the
detection and identification of infectious diseases, if it is to move from the laboratory/hospital to
community or personal care, a systems approach to device design will be needed. Microfluidics
will be a key element in terms of providing the link between the sample and the sensor, as
well as providing a means for sample concentration, pre-treatment and calibration.” (aus
[Cas2006], S. 19).

Im Folgenden soll die Entwicklung eines solchen mikrofluidischen Systems fiir
das SAW Biosensorarray beschrieben werden. Hierzu erfolgt zunéchst eine Literatur-
tibersicht tiber aktuelle Entwicklungen von Fluidiksystemen. Im Folgenden sollen
die in Kapitel 2.2.6 eingefiihrten Definitionen von aktiven und passiven fluidischen

Komponenten verwendet werden.

¢ In [Chm2002] wird ein Fluidiksystem mit makroskopischen Ventilen beschrie-
ben, welches tiber Druckluft betrieben wird. Ein entscheidender Nachteil des
Systems besteht darin, dass die Druckwiderstande der Mikrokanéle berechnet
werden miissen, um den korrekten Fluss durch das System zu gewéhrleisten.
Eine Forderung mit Druckluft bringt dariiber hinaus immer die Gefahr von

Blaseneinschluss mit sich, was zu ungewollter Ausgasung und Blasenbildung
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in den Mikrokanaélen fiihren kann. Haufig sind fiir solche Systeme aufwendige
Regelungen notwendig [Fiit2004]. Vor allem zu Beginn der Druckbeaufschlagung
neigen diese Systeme durch Reglerschwankungen zu instationdrem Betrieb und

starken Druck- und damit Volumenstromschwankungen.

In [Mal2006] wird ein System beschrieben, bei welchem tiber die Verschiebung
einer Wand Scherkrifte auf eine Fliissigkeit ausgeiibt werden und diese somit
bewegen. Das System eignet sich aufgrund seiner Bauart allerdings nicht zum

kontinuierlichen Fordern von Fliissigkeiten.

Héaufig werden Systeme beschrieben, bei welchen aktive mikrofluidische Kompo-
nenten (z. B. Mikropumpen oder schaltbare Ventile) direkt in ein Fluidiksystem
integriert werden [Lee2007; Huazoo06a; Hua2006b]. Der Nachteil dieser hohen
Systemintegration ist ein direkter Kontakt dieser Komponenten mit dem Analy-
ten. Dariiber hinaus wird die Auswahl an Materialien fiir die Komponenten eines
solchen Systems stark eingeschrankt, da viele der Prozessierungsschritte auf
gewisse Materialien wie z. B. Polydimethylsiloxan (PDMS) beschrankt bleiben
[Ung2000].

Oft werden Fluide elektrokinetisch bewegt [Tan2002; Bar2ooo]. Auch Ventilsys-
teme konnen auf diese Weise realisiert werden [Suz2007]. Hierbei kommt hdufig
Hochspannungstechnik mit Spannungen im Bereich iiber 1000 V zum Einsatz.
Diese Methode ist somit nur dann anwendbar, wenn die eingesetzten Fluide
(z. B. Proteinlosungen) durch die Einwirkung der elektrischen Felder nicht dena-
turieren, bzw. das Fluidiksystem durch die Warmeentwicklung nicht zerstort

wird.

Ein passives, von aufien mit mehreren Pumpen angetriebenes Mikrofluidiksys-
tem ist in [Lee2001] beschrieben. Das System besteht aus einer Ventilkammer,
in die mehrere Eingangs- und Ausgangskanidle miinden. Durch Variation der
Flussgeschwindigkeiten in den einzelnen Eingangskanilen kann der Fluidstrom
in einen der Ausgangskanile geleitet werden, ohne dafiir mechanische Schalter

oder Ventile zu verwenden. Der Nachteil des Systems besteht darin, dass die
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Flussgeschwindigkeiten sehr genau bestimmt werden miissen und die Parameter
bei nur leichter Anderung der Peripherie des Systems neu bestimmt werden

missen.

¢ In [Kim2006] wird ein passiver mikrofluidischer Chip beschrieben, auf welchem
zahlreiche Funktionen (z. B. Mischer und Reaktionskammern) integriert sind.
Der Chip stellt somit ein exemplarisches Lab-on-Chip-System dar. Das System
wird von auflen durch eine Pumpe betrieben, auf dem Chip selbst befinden sich
keine aktiven Komponenten. Das System ist vor allem deshalb interessant, weil
es durch die komplett passive Ausfithrung als Einwegartikel verwendet werden

kann.

¢ In [Jun2002b] wird ein mikrofluidisches System beschrieben, welches durch
Kapillaritat Fluide fordert. Das System umfasst neben einer Mikropumpe auch
Mikroventile, die tiber Kapillarkrafte Kandle 6ffnen und schliefsen. Der Nachteil
dieser System liegt allgemein darin, dass sie sich nur eingeschrankt fiir die
Forderung von konstanten Volumenstromen eignen. Dariiber hinaus ist die Kon-
trolle der Fliissigkeitsbewegung durch die geometrischen Abmafle der Kanile

bestimmt, was den Einsatz dieser Systeme unflexibel macht.

Allgemein sind die meisten dieser Systeme nicht einwegtauglich, d. h. die Fluide,
vor allem die Analyten, stehen immer wieder im Kontakt mit denselben Kanilen
oder Oberflichen des Systems. Ahnlich wie bei Sensorsystemen fiir die medizinische
Diagnostik (siehe hierzu Kapitel 4.1) muss die geforderte Einwegtauglichkeit auch
tiir die den Sensor umgebende Mikrofluidik gelten. Werden Systeme eingesetzt, die
aufwendig in der Fertigung und damit nicht als Einwegkomponente geeignet sind, so
sind zeit- und kostenintensive Reinigungsschritte zwischen den einzelnen Analysen
notwendig. Dabei kann allerdings oft nicht ausgeschlossen werden, dass einzelne
Experimente durch in den Komponenten verbliebene Verunreinigungen kontaminiert
und somit verfilscht werden. Die Bereitstellung einwegtauglicher Fluidiksysteme ist

somit ein wichtiger Aspekt beim Entwurf eines Fluidiksystems.
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5.2 ANFORDERUNGEN AN DAS ZU ENTWICKELNDE FLUIDIKSYSTEM

Das in Kapitel 3.4 beschriebene FIA-System wurde in der Vergangenheit bereits
erfolgreich fiir Messungen im Labormafistab verwendet [Lan2007]. In der derzeitigen
Form ist das System allerdings keine geeignete Fluidik fiir ein kommerzielles Sen-
sorsystem, weil vor allem die Schlauchsystem der Fluidik, ebenso wie die Pumpen
und das Ventil, wiederholt in Kontakt mit Analyten stehen, ohne nach jeder Messung
ausgetauscht zu werden. Das Fluidiksystem ist somit im strengen Sinne nicht einweg-
tauglich. Hierfiir miissten alle Komponenten, die in Kontakt mit dem Analyten stehen,
nach einer Messung entsorgt werden konnen. Dies ist im Falle der SAW Biosensorchips
zwar fiir den Detektor gegeben, jedoch nicht fiir das 6/2-Wegeventil, die Pumpen und
das Schlauchsystem. Speziell bei dem 6/2-Wegeventil handelt es sich um ein axiales
Teflonventil, welches iiber einen hochprazisen Schrittmotor mit hohem Drehmoment
angetrieben wird. Der Austausch dieser Komponente nach jeder Messung wiirde die
Betriebskosten eines solchen Systems stark erhdhen.

Die Wahl makroskopischer Einzelkomponenten fiir das FIA-System, die durch
Schlduche verbunden werden miissen (verwendete Schlauchinnendurchmesser liegen
typischerweise im Bereich zwischen 0.5 mm und 0.8 mm), verstdrkt dariiber hinaus
ein bei FIA-Systemen héufig beobachtetes Problem: die starke Probenverdiinnung
infolge von Konvektion und Diffusion (vergleiche Kapitel 2.2.5, [Ruz1988]). Konvektion
beruht auf dem grundlegenden Verhalten von bewegten Fluiden und ldsst sich im
Wesentlichen nur durch Reduktion der FlieBgeschwindigkeit reduzieren. Diffusion
hingegen kann durch geeignete Mafinahmen verringert werden.

Zusammenfassend konnen folgende Anforderungen an ein zu entwickelndes Flui-

diksystem formuliert werden:

1. Das Gesamtsystem ist in eine Mikrofluidik mit geringen Proben- und Totvolu-
mina zu tiberfithren. Von besonderer Bedeutung ist dabei das Volumen zwischen
Probenschleife und dem eigentlichen Sensorelement, das sogenannte Ubergangs-
volumen. Je kleiner das Ubergangsvolumen ist, desto kiirzer muss der Analyt

durch das System bewegt werden. Entsprechend kleiner fallen somit auch die
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zeitabhdngigen Dispersionseffekte aus.
2. Diffusionseffekte sollen durch geeignete Mafinahmen weiter reduziert werden.

3. Das System ist in ein einwegtaugliches Fluidiksystem zu iiberfiihren.

53 ENTWURF DES MIKROFLUIDIKSYSTEMS

Das zu entwickelnde Fluidiksystem soll die gestellten Anforderungen in drei Schrit-

ten losen:

1. Um Proben- und Totvolumina weiter zu reduzieren, werden die Kanalquer-
schnitte reduziert. Hierfiir bietet sich die Ubertragung des Schlauchsystems in
eine reale Mikrofluidik in Form eines mikrofluidischen Kanalsystems an. Die Re-
duktion der Querschnitte kann fiir eine solche Mikrofluidik nahezu beliebig fort-
gesetzt werden kann, wohingegen der Reduktion der Kanalquerschnitte in einem
Schlauchsystem durch die minimal herstellbaren Schlauchinnendurchmesser
Grenzen gesetzt sind. Mit zunehmender Reduktion der Innendurchmesser sind
solche Schlduche auch nur noch sehr schwer zu verbinden, z. B. durch Anschmel-
zen eines Flansches oder durch Ineinanderstecken. Das aktuelle FIA-System
wird somit in eine reale Mikrofluidik und damit zu einem mikrofluidischen

FIA-System umgebaut.

2. Das System wird strikt in Bereiche unterteilt werden, welche mit dem eigentli-
chen Analyten in Berithrung stehen und somit als Einwegkomponenten ausge-
fithrt werden miissen und in Bereiche, die nicht mit dem Analyten in Beriihrung
kommen und somit als Mehrwegkomponenten ausgefiihrt werden konnen. Auf

diese Weise wird das System einwegtauglich.

3. Diffusionseffekte werden durch die Einfiithrung eines fliissig-fliissig Separators
unterdriickt. Dieser Separator wird in Form von kleinen Fliissigkeitsplugs ausge-
tithrt, welche jeweils unmittelbar vor und hinter das eigentliche Probensegment

eingefiigt werden.
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5.3.1 Umsetzung des mikrofluidischen FIA-Systems
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(a) Aufbau eines typischen FIA-Systems (siehe (b) Modifikation eines typischen FIA-Systems
hierzu auch Kapitel 3.4)
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(c) Prinzip des mikrofluidischen Polymerchips zum Ersatz (d) Mikrofluidischer Polymer-
des makroskopischen 6/2-Wegeventils chip in Form des erwei-
terten fluidischen Deckels,
eingebaut in einem Alumi-

niumrahmen

Abb. 5-1: Ableitung und prinzipieller Aufbau des mikrofluischen FIA-Systems (v -
Ventile, ¢ - SAW Biosensorchips)

Das Herzstiick des Fluidiksystems bildet ein mikrofluidischer Polymerchip, der
als Einwegkomponente ausgelegt ist. Durch geeignete Anordnung von zwei Kanélen
auf dem mikrofluidischen Polymerchip kann die Funktion des makroskopischen FIA-
Ventils (siehe Abbildung 5-1 a sowie Kapitel 3.4) komplett in eine passive Mikrofluidik
tibersetzt werden (siehe Abbildung 5-1 b und c). Der Chip ist eine erweiterte Version
des fluidischen Deckels (siehe Kapitel 4.2.2) und weist fluidische Anschlussbuchsen
tiir acht SAW Biosensorchips auf, er wird somit als 8er-Array betrieben. Eingebettet
in diesen Chip befinden sich zwei Kandle: der Messkanal, der die einzelnen An-
schlussbuchsen fiir die SAW Biosensorchips verbindet, sowie der Probenstromkanal,

in welchem der tiiber die Sensoren zu beprobende Probenstrom zusammengesetzt wird
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(siehe Abbildung 5-1 c). Der Probenstromkanal ersetzt die klassische Probenschleife.
Er besteht aus einzelnen Segmenten, die jeweils durch einmiindende Eingangs- und
Ausgangskanile begrenzt werden. Jeder Ein- und Ausgang des Kanals ist mit je einem
Ventil verbunden. Ist das gesamte Kanalsystem mit Fliissigkeit befiillt, so ist der
Stromungsweg einer Fliissigkeit durch das System genau festgelegt, wenn man jeweils
nur ein eingangsseitiges und ein ausgangsseitiges Ventil 6ffnet. Hierbei wird fiir jedes
Segment des spiteren Probenstroms jeweils ein eingangs- und ein ausgangsseitiges
Ventil gedffnet und die gewtiinschte Fliissigkeit hindurchgefordert. In der vorliegenden
Arbeit setzt sich der zu erstellende Probenstrom aus drei Segmenten der Volumina
25 ul, 200 pl und 25 pl zusammen. Modus I (Ventile v1 und v7) wird fiir das Befiillen
des mittleren Segmentes, Modus II (Ventile v2 und vo) fiir das Befiillen des vorderen
Segmentes und Modus III (Ventile v5 und v8) fiir das Befiillen des hinteren Segmentes
verwendet.

Dabei muss der Chip die beiden Betriebsmodi , Probe laden” und , Injektion” (ver-
gleiche auch Kapitel 3.4) eines FIA-Systems unterstiitzen. Dies wird im beschriebenen
System durch Offnen des passenden Eingangsventils in Kombination mit dem zuge-
horigen Ausgangsventil realisiert. In Abbildung 5-1 ¢ wird ,Probe laden” mit den
Modi I-II1, ,Baseline” als Modus IV (Ventile v4 und v6) und ,Injektion” als Modus V
(Ventile v3 und v6) bezeichnet. Dabei wird jeweils der Inhalt des Messkanals bzw. des
Probenstromkanals tiber die SAW Biosensorchips beprobt. Das Laden der Probe erfolgt
vor dem Umschalten auf den Modus ,Baseline”. Besondere Bedeutung kommt dabei
dem Verbindungsstiick zwischen Messkanal und Probenstromkanal, dem sogenannten
Ubergangsvolumen zu. Dieses Volumen ist sehr klein (im vorliegenden System betragt
es lediglich 4.25 ul, durch weitere Reduktion der Kanalquerschnitte ist eine Verrin-
gerung bis hin zu wenigen Nanolitern mdoglich), kleiner als es bei einer Verbindung
makroskopischer Einzelteile eines FIA-System mittels eines Schlauchsystems moglich
ist (typische Ubergangsvolumina liegen dort im Bereich von 85 l, vergleiche Kapi-
tel 6.4). Dadurch lassen sich vor allem Diffusionseffekte sehr gut reduzieren, die ein
bekanntes Problem bei FIA-Systemen darstellen [Ruz1988]. Dies ist ein entscheidender

Vorteil bei der Umsetzung des Systems als integriertes mikrofluidisches FIA-System.
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5.3.2 Einwegtauglichkeit durch Verwendung einer indirekten Mikrofluidik

(a) Aus PMMA gefertigte Fluidtauscher mit (b) Eppendorf-Cup mit Teflon-Deckel als Flu-
10 ml Volumen idtauscher, Volumen ca. 1.5 ml

Abb. 5-2: Verwendete Fluidtauscher

Um das System einwegtauglich zu machen, muss die Kontamination von aktiven
fluidischen Komponenten, wie z.B. der Pumpen und Ventile, verhindert werden.
Hierfiir wird das System in zwei Teile unterteilt: Der eine Teil besteht aus passiven
mikrofluidischen Einwegkomponenten (z. B. dem mikrofluidischen Polymerchip und
den SAW Biosensorchips), der andere Teil aus aktiven makro- oder mikrofluidischen
Mehrwegkomponenten (z. B. Pumpen und Ventilen). Dabei ist darauf zu achten, dass
der Analyt nur mit Einwegkomponenten, niemals aber mit Mehrwegkomponenten in
Bertihrung kommt. Dies wird durch die Verwendung von eines fliissigen hydropho-
ben Mittlermediums erreicht. Im vorliegenden System wurde Tetradekan (Cy4Hj3p) als
geeignetes Mittlermedium ausgewéahlt. Anwendungen von Tetradekan als fliissiges
Separatormedium fiir wéssrige Systeme sind in der Literatur hinreichend beschrie-
ben [Giin2005; Mar2003]. Im vorliegenden System kommt lediglich Tetradekan mit
den aktiven Komponenten in Beriihrung, niemals aber der Analyt. Da die Pumpe
somit nur Tetradekan fordert, im System selber aber auch andere Fluide Verwendung
finden sollen, miissen die Fluide zwischen den Ventilen und den Eingdngen in den
mikrofluidischen Polymerchip ausgetauscht werden. Dies geschieht in sogenannten

Fluidtauschern. Fluidtauscher nutzen den Unterschied der Dichte der verwendeten
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Fluide: Tetradekan weist eine Dichte von etwa 0.7 % [Nay2003] auf, wohingegen
die verwendeten Wasser- und Pufferlosungen eine Dichte von etwa 1 % aufweisen.
Werden nun Tetradekan und beispielsweise Phosphatpuffer in ein Gefafs eingefiillt,
so bilden die beiden Fliissigkeiten eine stabile Zweiphasengrenze aus. Tetradekan
bildet dabei die obere Phase und Phosphatpuffer die untere. Verschliefst man nun das
Gefafs ohne Einschluss von Luft und legt jeweils einen Zugang zu einer der Phasen,
so kann man die beiden Fliissigkeiten effektiv austauschen. Fordert man einen Volu-
menstrom Tetradekan durch den ersten Zugang in die obere Phase, so wird derselbe
Volumenstrom Phosphatpuffer aus der unteren Phase durch den zweiten Zugang
ausflieflen und umgekehrt. Als Fluidtauscher konnen nahezu alle verschliefSbaren Ge-
fafle Verwendung finden, die mit einem geeigneten Verschluss mit den beschriebenen
Zuleitungen ausgestattet werden konnen. Im Rahmen dieser Arbeit wurden durch
Frasen hergestellte Gefdfie aus PMMA sowie handelstibliche Eppendorf-Cups mit
einem gedrehten Teflondeckel verwendet (siehe Abbildung 5-2). Letztere dienen als

Fluidtauscher fiir die Forderung des Analyten in das System.

5.3.3 Unterdriickung von Diffusion durch Einsatz eines fliissigen Separators

Die beschriebene Uberfithrung der Ventilfunktion auf einen passiven mikrofluidi-
schen Polymerchip ist ein geeigneter Ansatz, um die Flusswege im System so kurz wie
moglich zu gestalten. Kiirzere Verbindungswege fithren zu kiirzeren Verweilzeiten
der fliissig-fliissig Grenzen im System, wodurch die zeitabhédngigen Diffusionseffekte
verringert werden konnen. Einen dhnlichen Effekt hat die Reduktion der Kanalquer-
schnitte. Ein weiterer Ansatz besteht in der Verwendung eines nicht mischbaren Sepa-
rators, z. B. in Form einer Luftblase oder in Form eines kurzen Fliissigkeitssegments.
Das Verhalten von kompressiblen Separatoren ist allgemein schwerer vorherzusagen,
da diese z. B. als Druckspeicher fiir angelegte Driicke oder Volumenstrome fungieren
konnen und das Gesamtverhalten des Fluidiksystems somit stark nichtlinear werden
kann. Im Rahmen dieser Arbeit wurden daher inkompressible Separatoren aus Te-

tradekan gewdhlt. Dieser Fliissigseparator sind nicht mit Tradgerstrom und Analyt
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mischbar, wodurch eine vollstindige Unterdriickung von Diffusion erreicht wird. Im
vorliegenden System wurden Separatorplugs des Volumens 25 ul jeweils direkt vor

und hinter das Analytsegment des Volumens 200 pul im Probenstromkanal platziert.
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FT1
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vs \ =
|Z mikrofluidischer Polymerchip
Pumpe
Eingangsleitung Tetradekan- Ausgangsleitung
Reservoir
Analyt  m..... = Tragerstrom Tetradekan

Abb. 5-3: Prinzipschaubild des entwickelten Mikrofluidiksystems (v - Ventile, FT
- Fluidtauscher, i - fluidische Zugdnge (inlets), o - fluidische Ausgidnge
(outlets), c - SAW Biosensorchips)

Abbildung 5-3 zeigt die prinzipielle Umsetzung des Systems, Abbildung 5-4 das
reale System (siehe auch [Rap20o7b; Rap200o8a; Rap2008c]). Eine Pumpe fordert Te-
tradekan aus einem Reservoir durch die Eingangsleitung zu den eingangsseitigen
Ventilen (vi-v5). Von dort fithren die Zuleitungen iiber Fluidtauscher (FT1 und FT3
tauschen Tetradekan gegen den Tragerstrom, FT2 tauscht Tetradekan gegen den Analy-
ten) in den mikrofluidischen Polymerchip, welcher Probenstromkanal und Messkanal
enthdlt. Im Messkanal konnen bis zu acht SAW Biosensorchips angeordnet werden.
Zwischen Ausgang des Messkanals (03/04) und dem riickseitigen Fluidtauscher

(FT5) konnen weitere Detektoren angeordnet werden. Zwischen dem mikrofluidischen
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Abb. 5-4: Umsetzung des entwickelten Mikrofluidiksystems: 1 - Ventilsteuerung, 2 -
Ventile (ein- und ausgangsseitig), 3 - ausgangsseitige Fluidtauscher (FT 4
und FT 5), 4 - eingangsseitige Fluidtauscher (FT 1 und FT 3), 5 - Pumpe, 6 -
Pumpensteuerung, 7 - Tetradekan-Reservoir, 8 - mikrofluidischer Polymer-
chip in Form des erweiterten fluidischen Deckels (eventuell im 8er-Array,
nicht gezeigt), 9 - weitere Detektoren (gezeigt: Flusszelle mit SAW Sensor),
10 - Fluidtauscher FT 2 (gezeigt: Eppendorf-Cup mit Teflondeckel)

Polymerchip und den ausgangsseitigen Ventilen (v6-vg) sind die ausgangsseitigen
Fluidtauscher (FT4 und FT5) angeordnet, welche die aus dem System zu férdern-
den Fluidstrome aus Tragerstrom, Tetradekan und Analyt wieder gegen Tetradekan
tauschen. Durch die ausgangsseitigen Ventile fliefst Tetradekan in die gemeinsame
Ausgangsleitung und wieder zuriick ins Reservoir, wodurch ein geschlossenes System

entsteht. Das System wird in folgenden Schaltzustanden betrieben:

¢ ,Laden der Probenschleife”: Hierzu werden das eingangsseitige Ventil vi und
das ausgangsseitige Ventil vy gedffnet und die Pumpe angeschaltet. Dadurch
wird Tetradekan aus dem Reservoir durch die Eingangsleitung in den Fluid-

tauscher 2 (FT2) gefordert, wo Tetradekan gegen den Analyten getauscht wird.
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Dieser wird durch den Eingang i1 in den Probenstromkanal des mikrofluidi-
schen Polymerchips gefordert, durch den Ausgang o1 zum Fluidtauscher 4 (FT3)
geleitet und wieder gegen Tetradekan getauscht. Dieses wird durch das Ventil
vy in die Ausgangsleitung und zuriick ins Reservoir gefordert. Nach Befiillen

der Probenschleife wird die Pumpe ausgeschaltet.

,Einziehen des ersten Tetradekan-Plugs”: Hierzu werden das eingangsseitige
Ventil v2 und das ausgangsseitige Ventil vg gedffnet und die Pumpe eingeschal-
tet. Dadurch wird Tetradekan aus dem Reservoir durch die Eingangsleitung und
den Eingang iz in den Probenstromkanal des mikrofluidischen Polymerchips
gefordert. Uber den Ausgang 02, das ausgangsseitige Ventil vg und die Aus-
gangsleitung wird der Kreis zum Reservoir wieder geschlossen. Nach Einziehen

des Tetradekan-Plugs wird die Pumpe ausgeschaltet.

,Einziehen des zweiten Tetradekan-Plugs”: Hierzu werden das eingangsseitige
Ventil v5 und das ausgangsseitige Ventil v8 geoffnet und die Pumpe eingeschal-
tet. Dadurch wird Tetradekan aus dem Reservoir durch die Eingangsleitung und
den Eingang i5 in den Probenstromkanal des mikrofluidischen Polymerchips
gefordert. Uber den Ausgang o5, das ausgangsseitige Ventil v8 und die Aus-
gangsleitung wird der Kreis zum Reservoir wieder geschlossen. Nach Einziehen

des Tetradekan-Plugs wird die Pumpe ausgeschaltet.

,Baseline”: Hierzu wird das eingangsseitige Ventil v4 und das ausgangsseitige
Ventil v6 gedffnet und die Pumpe auf die gewiinschte Geschwindigkeit wahrend
der Messung geschaltet (iiblicherweise im Bereich von 50 mLiln). Dadurch wird
Tetradekan aus dem Reservoir durch die Eingangsleitung in den Fluidtauscher 3
(FT3) getordert, aus welchem Tragerstrom in den Eingang i4 des mikrofluidischen
Polymerchips hinein und aus dem Ausgang 03/04 wieder aus dem Chip heraus
fliest. Die im Messkanal angeordneten SAW Biosensorchips (c1-c8) werden
dabei mit einem konstanten Strom des Tradgermediums beprobt, wodurch sie

eine stabile Baseline erreichen konnen. Der Kreis wird tiber den riickseitigen

Fluidtauscher 5 (FT5), das ausgangsseitige Ventil v6 und die Ausgangsleitung
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zuriick zum Reservoir geschlossen. Nach Erreichen der Baseline wird die Pumpe

nicht wieder abgeschaltet, vielmehr wird direkt in den Messmodus geschaltet.

e Messmodus”: Haben die SAW Sensoren eine stabile Baseline erreicht, so wird
das System in den Messmodus geschaltet. Hierfiir werden das eingangsseitige
Ventil v3 und das ausgangsseitige Ventil v6 gedffnet, wihrend die Pumpe mit der
gleichen Pumpgeschwindigkeit wie beim Abwarten der Baseline weiterbetrieben
wird. Aus dem Fluidtauscher 1 (FT1) wird Trdgerstrom in den Eingang i3 des
mikrofluidischen Polymerchips geférdert, wodurch der im Probenstromkanal
zusammengesetzte Fluidstrom iiber die SAW Biosensorchips (c1-c8) im Mess-
kanal gefordert wird und den mikrofluidischen Polymerchip schliefSlich bei
Ausgang 03/04 wieder verldsst. Der Kreislauf wird erneut iiber den riickseitigen
Fluidtauscher 5 (FT5), das ausgangsseitige Ventil v6 und die Ausgangsleitung

zum Reservoir geschlossen.

55 FLUIDMECHANISCHE BETRACHTUNGEN

5.5.1 Stromungsverhdtnisse und Reynoldszahl

Aus Gleichung 2.9 kann ersehen werden, dass fiir die im Rahmen dieser Arbeit
entwickelten Fluidiksysteme, welche zumeist mit wéassrigen Losungen betrieben wer-
den und Kanalgeometrien im Bereich um die 500 pm fiir die Kanalhéhe und 1000 pm
fur die Kanalbreite aufweisen, die Grenze zur Turbulenz nicht erreicht wird. Im Falle

einer Flussrate von 100 leln ergibt sich eine Reynoldszahl von lediglich etwa 2.2.

5.5.2 Druckverlust im Kanal

In Abbildung 5-5 ist der auf die Flussrate und die Kanalldnge bezogene Druckver-
lust AP} ; in Abhéngigkeit der Kanalbreite und -héhe gezeigt (siehe Gleichung 2.10
und 2.11). Aus Abbildung 5-5 a wird ersichtlich, dass die Kanalflusswiderstiande
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Abb. 5-5: Berechnung der auf die Flussrate und die Kanallinge bezogenen Druckver-
lusten AP} y; in Mikrokandlen mit rechteckigem Kanalquerschnitt, berechnet
nach Glelchung 2.11, die Polynomreihe wurde dabei bis zum 4. Glied entwi-
ckelt, Berechnungen wurden fiir bidestilliertes Wasser ausgefiihrt

tiir Kanéle mit sehr kleinen Kanalabmessungen (Breite kleiner 50 pm, Hohe kleiner

10 um) bereits fiir kleine Flussraten sehr grofs werden, bis hin zu mehreren Bar pro

zu forderndem Mikroliter in der Minute. Dies ist bei der erstmaligen Befiillung des

Kanals zu vernachldssigen, da die Kapillarkréfte ausreichend sind, diese Widerstdnde

zu liberwinden. Durch einen einmal befiillten Kanal kann dann allerdings nur un-

ter Aufwendung sehr hoher Driicke gefordert werden. Abbildung 5-5 b zeigt die

Kanalflusswiderstdande als Funktion der Kanalbreite bei ausgewéhlten Kanalhdhen.

Im Rahmen dieser Arbeit kamen fluidische Kanile mit Breiten um die 1000 um

und Hohen im Bereich von 500 um zum Einsatz. Die Flussraten variierten dabei

zwischen 50 2L und 100 AL

s mm, die Langen liegen im Bereich von etwa 10 cm. Bei diesen

Parametern weisen die Kanile so geringe Druckverluste auf (weniger als 0.2 mbar),

dass diese vernachldssigt werden konnen.
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5.6 VORTEILE DES SYSTEMS

Im Vergleich zu anderen, in der Literatur beschriebenen Fluidiksystemen, weist das

System eine Reihe von Vorteilen auf:

* Durch die Verwendung einer indirekten Mikrofluidik iiber ein Mittlermedium
ist das System strikt in aktive Mehrwegkomponenten (wie Pumpe und Ventilen)
und passive Einwegkomponenten (mikrofluidischer Polymerchip, SAW Biosen-
sorchips) unterteilt. Dies macht das System fiir biomedizinische Anwendungen

geeignet.

* Durch den Einsatz von fliissigen Separatorplugs erlaubt das System die vollkom-

men diffusionsfreie Férderung von Proben.

* Das System erlaubt die sehr einfache Verbindung von makroskopischen Kompo-
nenten (wie z. B. Pumpen und Ventilen) mit mikrofluidischen Komponenten (wie
z.B. dem mikrofluidischen Polymerchip). Die einzige die beiden Teilsysteme
verbindende physikalische Grofse ist die Menge des geforderten Tetradekans.
Der Volumenstrom an Tetradekan ist somit die einzige Grofie, welche wirklich
klein gehalten werden muss. Dies kann meist mit einfachen makroskopischen

Pumpen (wie z. B. Peristaltikpumpen) realisiert werden.

* Das System erlaubt die Einstellung sehr kleiner Volumenstrome mit preiswerten
makroskopischen Pumpen. Dabei kann der tiber eine Pumpe gelieferte Volu-
menstrom in einem Volumenstromteiler so weit reduziert werden, bis er im
gewiinschten Rahmen liegt. Dies ist moglich, weil Tetradekan im System in
grofsen Mengen vorliegt und teure Fliissigkeiten, wie z. B. die Analyten, nicht

direkt gefordert werden.

¢ Das System erlaubt die genaue Bestimmung des Volumenstroms im System,
wobei keinerlei aktiv geregelten Systemkomponenten erforderlich sind, wie sie
haufig in Verbindung mit vergleichbaren Systemen, die mit Druckgas betrieben

werden, zum Einsatz kommen. Der Volumenstrom im System ist durch den
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Volumenstrom in der Pumpe exakt definiert. Das System fordert eine genau
definierbare Menge Tetradekan durch die Eingangsleitung und durch das System,
wodurch genau die gleiche Menge von Tetradekan auf der Ausgangsseite des
Systems wieder in die Ausgangsleitung und ins Reservoir geférdert wird. Daher
wird im System kein Druck aufgebaut, welcher zu Undichtigkeiten oder starkem

Driftverhalten der SAW Sensoren fiihren konnte.

Im Gegensatz zu anderen Ansitzen, bei denen eine Pumpe pro Eingangskanal
verwendet wird [Gas2004], benétigt das skizzierte System nur eine einzige

Pumpe.

Da Tetradekan ein ausgezeichnetes Schmiermittel ist, wird eine lange Lebenszeit

der mechanischen Bauteile (Pumpe, Ventile) erreicht.

Das System eignet sich fiir einen Dauerbetrieb, die Betriebszeit ist lediglich durch
die GrofSe der Fluidtauscher begrenzt. Im Betrieb fiillen sich die Fluidtauscher
FT1, FT2 und FT3 kontinuerlich mit Tetradekan, bis sich kein Tragerstrom und
kein Analyt mehr in dem jeweiligen Fluidtauscher befindet. Ausgangsseitig
fillen sich die unteren Phasen der Fluidtauscher FT3 und FT4 kontinuierlich,
bis kein Tetradekan mehr in dem jeweiligen Fluidtauscher ist. An diesem Punkt
miissen die Fluidtauscher ausgetauscht oder durch eine zweite Pumpe von aufien

geleert bzw. wieder beftillt werden.
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6.1 ERZEUGUNG VON LOVEMODEN

6.1.1 Voruntersuchung zum Auffinden der Lovemoden

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wurde das Auftreten von Lovemoden infolge
einer Beschichtung mit Parylen C mit Hilfe eines Netzwerkanalysators online verfolgt
(vergleiche Kapitel 4.7). Hierfiir wurden zunéchst Beschichtungen mit hohen Gesamt-
schichtdicken durchgefiihrt und das Auftreten der Lovemoden anhand der wihrend
der Beschichtung online aufgenommenen Transmissionskurven nachvollzogen. In Ab-
bildung 6-1 ist ein kontinuierlicher Beschichtungsvorgang bis zu einer resultierenden
Gesamtschichtdicke von 2900 nm Parylen dargestellt. Das Auftreten von Maxima in
den Transmissionskurven kennzeichnet das Entstehen von Lovemoden (im Diagramm
als Erhebungen zu erkennen). Im Einzelnen wurden die in Tabelle 6-1 angegebenen
Schichtdicken als anzustrebende Werte fiir die Anregung der Lovemoden ermittelt.

In Abbildung 6-2 sind die Transmissionskurven der ersten drei Lovemoden zusam-

men mit der Transmissionskurve eines unbeschichteten SAW Sensors dargestellt. Die

LOVEMODE SCHICHTDICKE [NM]| RESONANZFREQ. [MHZ]
unbeschichtet 0 427 .4
1 ca. 810 428.3
2 ca. 1750 428.0
3 ca. 2550 427 4

Tab. 6-1: Ubersicht der erzeugten Lovemoden fiir ohmsch kontaktierte SAW Sensoren
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Abb. 6-1: Beschichtung eines E062 mit ca. 2500 mg Parylen (Luft) [Qia2006]

Kurven wurden aufgenommen fiir ohmsch kontaktierte SAW Bauteile (dhnlich der
Kontaktierung bei den SAW Biosensorchips). Im Rahmen von [Qia2006] wurde ge-
zeigt, dass bereits bei einer Beschichtung auf den ersten Lovemode keine ausreichend
gute Ankopplung der SAW Bauteile an die Elektronik mit kapazitiver Kopplung
erreicht werden kann. Dies ist insbesondere kritisch bei einem Betrieb der Bauteile
in Fliissigkeit. Im Rahmen dieser Arbeit wurden lediglich auf den ersten Lovemode
beschichtete SAW Sensoren verwendet, da diese die geringste Dampfung aufwiesen
(vergleiche Abbildung 6-2). Die durch Parylen auf den ersten Lovemode beschichte-
ten SAW Biosensorchips werden im Folgenden als Lovemode SAW Biosensorchips

bezeichnet.

6.1.2 Erzeugung von Lovemoden bei SAW Biosensorchips

Ausgehend von diesen Voruntersuchungen wurden Beschichtungen von SAW Bio-

sensorchips durchgefiihrt. Bei einer Schichtdicke von ca. 810 nm ergab sich ein stabiler
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Abb. 6-2: Transmissionskurven von Lovemode SAW Sensoren bei den unterschiedli-
chen Lovemoden (Luft) [Qia2006]

erster Lovemode. Im unbeschichteten Zustand weist der SAW Sensor eine Resonanz
bei 427.4 MHz bei einer Dampfung von —8.15 dB auf, nach der Beschichtung liegt
die Resonanz bei 428.3 MHz bei einer Dampfung von —10.76 dB. Es ergibt sich so-
mit eine Frequenzverschiebung von 0.9 MHz und eine Ddampfungszunahme von ca.
2.6 dB (siehe Abbildung 6-3 a). Im Rahmen von Onlinebeschichtungen mit hoheren
Dimereinwaagen konnte bestétigt werden, dass die Dampfungszunahme bei einer Fre-
quenzverschiebung von ca. 0.8 — 0.9 MHz am geringsten ist. Ein wichtiges Kriterium
fiir den stabilen Betrieb eines SAW Sensors in einem Oszillatorschaltkreis ist (neben
einer geringen Einfiigeddmpfung im Oszillationspunkt) eine moglichst grofie Steilheit
des Phasenverlaufs im Resonanzpunkt (siehe Abbildung 6-3 b), die ein Mafs fiir die
Giite des Bauteils darstellt (siehe Kapitel 3.2.2). Bei allen gezeigten SAW Sensoren lag

eine ausreichend hohe Giite vor, selbst bei sehr hohen Beschichtungsdicken.
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Abb. 6-3: Transmissionskurven des SAW Biosensorchips vor und nach der Beschich-
tung mit Parylen zum ersten Lovemode (Luft)

6.2 GOLDBESCHICHTUNG VON LOVEMODE SAW BIOSENSORCHIPS
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Abb. 6-4: Transmissionskurven des Lovemode SAW Biosensorchips vor und nach der
Beschichtung mit Gold (Luft)

Wie in Kapitel 4.8 beschrieben, wurde der mit Parylen beschichtete SAW Biosensor-
chip im Anschluss mit Gold beschichtet. In Abbildung 6-4 sind die Netzwerkanalysator-
Transmissionen des SAW Biosensorchips vor und nach dem Sputtervorgang gezeigt.
Die Resonanz des SAW Sensors verschiebt sich von 428.2 MHz bei einer Dampfung
von —10.76 dB vor der Goldbeschichtung zu 425.5 MHz bei —15.65 dB nach der
Goldbeschichtung (Sputterzeit 150 s, Anodenstrom 50 mA, Druck 5 x 102 mbar, 5 cm
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Targetabstand, Schichtdicke ca. 20 nm). Die Ddampfung erhoht sich dabei um ca. 5 dB
bei einer Frequenzverschiebung von ca. 2.7 MHz. Der Phasenverlauf des Bauteils
ist aber nach wie vor ausreichend steil und das Bauteil konnte bedingt durch die

ausreichend geringe Dampfung stabil im Oszillator betrieben werden.

63 ABSCHIRMUNG VON LEITFAHIGKEITSEINFLUSSEN

Dass eine Beschichtung des SAW Sensors mit Gold moglich ist, ohne die elektri-
schen Signale der Interdigitaltransducer kurzzuschlieffen, wurde im vorangegangenen
Kapitel gezeigt. Eine solche Goldschicht sollte in der Lage sein, die Interdigitaltrans-
ducer und die akustische Welle von Einfliissen der Leitfdhigkeit in der Fliissigkeit
abzuschirmen. In realen Experimenten kommt mitunter eine Vielzahl verschiedener
Fliissigkeiten zum Einsatz, deren Leitfahigkeit signifikant differieren kann. Die durch
diese Unterschiede in der Leitfdhigkeit hervorgerufenen Sensorsignale {iberlagern
die eigentlich zu detektierenden Messgrofien. Die starke Abhdngigkeit von Leitfahig-
keitseinfliissen ist bislang das grofste Hindernis fiir einen erfolgreichen Einsatz eines
SAW Resonators in der Fliissigkeit. Durch die Aufbringung einer diinnen Goldschicht
konnte dieser entscheidende Nachteil {iberwunden werden.

Im Folgenden soll gezeigt werden, dass die Goldschicht in der Lage ist, Leitfa-
higkeitseinfliisse vollstindig abzuschirmen. Hierfiir muss zunédchst eine Methode
gefunden werden, die bei Beprobung entstehenden Sensorantworten eindeutig einem
der beiden Effekte zuzuschreiben: Leitfdhigkeit oder Viskositit. In der Signalantwort
des Sensors sind beide Effekte tiberlagert (vergleiche Kapitel 2.1.7). Als Fliissigkeiten
unterschiedlicher Leitfdhigkeit kommen im Folgenden Kaliumchlorid-Losungen (KCl-
Losungen) unterschiedlicher molarer Konzentrationen zum Einsatz. KCl-Losungen
empfehlen sich vor allem deshalb, weil sie als Losungen zur Kalibrierung von Leit-
fahigkeitsmesszellen erhiltlich sind. Im relevanten Leitfahigkeitsbereich konnen die
Standards hoherer Leitfdhigkeit (iiber 300 Iclms) durch Verdiinnung mit Standards
niedriger Leitfahigkeit (etwa 0.15 %) gemischt werden, um auf diese Weise mehr

Stiitzstellen fiir das Experiment zu gewinnen.
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Die Einfliisse der Leitfdhigkeit und der Viskositdt miissen aber zunéchst in Ab-
hédngigkeit einer gemeinsamen Variable beschrieben werden. Als geeignete Variable
wurde hierfiir die molare Konzentration der verwendeten KCI-Losungen gewéhlt. Von
Interesse ist dabei nicht die tatsdchliche numerische Berechnung der zu erwartenden
Signalhiibe, sondern vielmehr die qualitative Abschdtzung des Zusammenhangs zwi-
schen Signalhub und molarer Konzentration. Die genaue Quantifizierung der Einfliisse
ist aufgrund der Komplexitdt des Aufbaus (Oszillator mit elektronischen Storgrofien,
unbekannte Parameter bei der Evaluation der Grofien) nur schwer moglich. Wie im
Folgenden gezeigt wird, ist die qualitative Auswertung jedoch bereits ausreichend,

um die beiden Effekte zu trennen.

6.3.1 Eigene theoretische Betrachtungen

Einfluss der Leitfihigkeit

Zundchst soll der Einfluss der Leitfahigkeit auf das Signal beschrieben werden. Der
Einfluss der Leitfahigkeit auf die Gesamtsignaldnderung ist nicht linear, er folgt einer

Funktion der Form (aus Gleichung 2.6):

Af k 10 2
g 6.
fo Ptk (1)
Af Anderung der Resonanzfrequenz
fo Resonanzfrequenz des ungeddmpften Bauteils
o elektrische Leitfahigkeit der Oberflache
ks Konstante

Die notwendigen Parameter fiir die Berechnung der Konstanten k; sowie k, konnen
der Literatur entnommen werden [Sim1993], die Gleichung kann daher numerisch
ausgewertet werden. Dabei ist zu beachten, dass KCl-Losungen im interessierenden

Bereich einen linearen Zusammenhang zwischen Leitfdhigkeit und molarer Konzen-
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tration aufweisen. Dieser Zusammenhang wurde experimentell bestitigt (Daten nicht

gezeigt), er folgt einer Gleichung der Form:

g f= k3C M (6.2)
o Leitfahigkeit der Fliissigkeit
CM molare Konzentration
ks 103.9 fiir o7 [22], cpr [B2]

Damit wird Gleichung 6.1 umformuliert zu:

Af  kksem)? kel

- -~ 6.
fo o (ksem)?+ka kgt +ko (6.3)

Der Signaleinfluss der Leitfahigkeit in Abhdngigkeit von der Molaritédt der eingesetz-
ten KCl-Losungen ist somit nicht linear. Er folgt einem hyperbolischen Verlauf und
konvergiert fiir steigende Leitfdhigkeiten gegen den Wert 13(1—33// Zu beachten ist dabei,
dass sich neben der Leitfdhigkeit auch die Dielektrizitit der eingesetzten Losungen
andert. Die Anderung der Dielektrizitdtskonstante bei Anderung der molaren Kon-
zentration ist allerdings sehr gering [Dra1930], sie leistet somit nur einen sehr kleinen
Beitrag zur Anderung des Gesamtsignals. Vor allem &ndert sie den hyperbolischen
Verlauf des Gesamtsignals nicht. Da sowohl Leitfadhigkeits- wie auch Dielektrizitdts-
einfliisse durch die Goldschicht abgeschirmt werden, sollen die beiden Effekte im

Folgenden zusammen betrachtet werden.

Einfluss der Viskositit

Der Einfluss von Viskositdtseffekten folgt einer Funktion der Form (siehe hierzu

Gleichung 2.7):

% = ka (/1111 — +/Poro) (6.4)
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Af Anderung der Resonanzfrequenz

fo Resonanzfrequenz des ungedampften Bauteils
01 Dichte der Fliissigkeit

ul Viskositat der Fliissigkeit

00 Dichte einer Referenzfliissigkeit

1o Viskositit einer Referenzfliissigkeit

ky Konstante

Die numerische Auswertung der Konstante k, ist aufwendig, bedingt durch Einfluss-
grofien wie z. B. die Leistungsdichte P, welche nicht bekannt und auch nur schwer
abschétzbar ist. Auf eine solche Auswertung soll aus diesem Grunde verzichtet werden.
Nun muss zundchst Gleichung 6.4 als Funktion der Molaritdt ausgedriickt werden.
Hierfiir konnen die Dichte- und Viskositdtsabhiangigkeit von KCI-Losungen verwendet
werden, welche beide im niedermolaren Konzentrationsbereich (etwa bis 3 mTOl) lineare

Abhidngigkeit von der molaren Konzentration aufweisen [Kor1968]:
pf = kscm (6.5)
Of Dichte der Fliissigkeit
Die Viskositét zeigt ebenso eine lineare Abhédngigkeit von der Molaritédt [Phi1g98o]:
nr = kecm (6.6)
nr Viskositat der Fliissigkeit

Die Gleichungen 6.4, 6.5 und 6.6 ergeben die Signaleinfliisse der Viskositdt und der

Dichte als Funktion der molaren Konzentration:

A
f—({ = ky (\/ kscmkecm — k7) = ka6 (cm —k7) (67)
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Demnach ist der Einfluss von Dichte und Viskositdt in Abhédngigkeit von der
molaren Konzentration eine lineare Funktion, wohingegen die Abhéngigkeit von
der Leitfdhigkeit einen hyperbolischen Verlauf nimmt. Die beiden Effekte ergeben
im dargestellten Experiment zwei unterschiedliche Kurvenformen und sind somit

trennbar.

6.3.2 Vorbereitung der SAW Biosensorchips

Fiir das Experiment wurden SAW Biosensorchips unterschiedlich beschichtet:

* Gruppe 1 - Die SAW Biosensorchips der Gruppe 1 wurden mit ca. 100 nm
Parylen (Einwaage 100 mg) beschichtet.

* Gruppe 2 - Die SAW Biosensorchips der Gruppe 2 wurden mit ca. 810 nm
Parylen (Erster Lovemode, Einwaage 800 mg) beschichtet.

* Gruppe 3 - Die SAW Biosensorchips der Gruppe 3 wurden mit ca. 810 nm
Parylen (Erster Lovemode, Einwaage 800 mg) und ca. 25 nm Gold beschichtet.

* Gruppe 4 - Die SAW Biosensorchips der Gruppe 4 blieben unbeschichtet.

6.3.3 Durchfiihrung der Experimente

Jeweils ein SAW Biosensorchip aus jeder dieser vier Gruppen wurde in das ger-
Array (siehe Kapitel 4.4.1) eingebaut. Die nachfolgenden Messungen wurden mit
diesem Array durchgefiihrt. Das Array wurde als Detektorelement eines FIA-Aufbaus
(siehe Kapitel 3.4) betrieben. Als Probenschleifenvolumen wurde 200 pl gewdhlt, als
Tragerstrom diente eine 0.001 M KCI-Losung. Das FIA-Ventil wurde nach 60 s auf
Injektion und bei 300 s wieder zuriickgeschaltet. Folgende KCI-Losungen wurden als

Analyte verwendet:

e 0.001 mTOI, 0.147 ICLHSI (Leitfahigkeitsstandard, fiir die folgenden Experimente als

Tragerstrom verwendet)
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0.01 mTOI, 1.41 ICLHSI (Leitfahigkeitsstandard)

0.1 mTOI, 12.8 rc%sl (Leitfahigkeitsstandard)

1 mTOI, 111 % (Leitfahigkeitsstandard)

0.22 =l 24.85 15 (22 Vol% 1M KCl-Losung, 78 Vol% 0.001M KCl-Losung)

0.45 mTOI, 49.85 %ﬁ’ (45 Vol% 1M KCl-Losung, 55 Vol% 0.001M KCI-Losung)

0.67 mel 75 M5 (57 V1% 1M KCl-Lésung, 33 Vol% 0.001M KCl-Lésung)

0.9 =, 100 ™ (90 Vol% 1M KCl-Losung, 10 Vol% 0.001M KCl-Losung)

0.75 mel 87 mS (25 Vol% 3M KCl-Losung, 75 Vol% 0.001M KCl-Losung)

1.5 el 166 IS (50 Vol% 3M KCl-Losung, 50 Vol% 0.001M KCl-Losung)

2.25 mTOI, 240 ’é“—nsl’ (75 Vol% 3M KCl-Losung, 25 Vol% 0.001M KCI-Losung)

3 mol 308 mS (100 Vol% 3M KCl-Losung, 0 Vol% 0.001M KCl-Lésung)
1 cm g g

Die Leitfahigkeiten wurden mit einer Leitfdhigkeitsmesszelle (Typ LF539, WTW,
Deutschland, www.wtw.com) bestimmt. Fiir jedes Experiment wurde der maximale
Frequenzhub jeder der vier SAW Biosensorchips wéahrend der Injektion bestimmt
und auf die jeweilige Grundfrequenz des Bauteils bezogen. Es wurden jeweils drei

Messungen durchgefiihrt, deren Mittelwert und die Standardabweichung bestimmt.

6.3.4 Ergebnisse und Diskussion

Abbildung 6-5 a zeigt die Ubersicht der Messergebnisse der einzelnen SAW Biosen-
sorchips und die theoretisch zu erwartende Leitfadhigkeitsabhdngigkeit (Simulation).
Abbildung 6-5 b zeigt vergrofiert die Messergebnisse ohne die simulierte Kurve. Bei
den SAW Biosensorchips der Gruppe 4 kann bereits ab einer Molaritdt von 0.1 mTOl

(entspricht einer Leitfahigkeit von 12.8 ELH?) keine Messung mehr durchgefiihrt werden.


www.wtw.com

Frequenzéanderung Af/f0 [-]

Frequenzanderung Af/f0 [-]
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Abb. 6-5: Signaldnderungen in Abhidngigkeit der Molaritat der eingesetzten KCl-
Losungen, Abszisse zeigt Molaritidt der jeweiligen Proben abziiglich der
Molaritdt des Tragermediums (0.001 mTOI KCl-Losung)
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Abb. 6-6: Vergrofierter Bereich: Signalverlauf des SAW Biosensorchips aus der
Gruppe 3

Der Grund liegt darin, dass die Signalleitungen der SAW Biosensorchips bei der
hohen Leitfahigkeit der umgebenden Fliissigkeit kurzgeschlossen werden, wodurch
sich keine stabile Oberflachenwelle mehr ausbildet. Dies fiihrt zu einem Ausfall des
SAW Biosensorchips. Unterhalb einer Molaritidt von 0.1 mTOI stimmen die durch die
Theorie vorhergesagten Werte sehr gut mit den Werten der Gruppe 4 iiberein.

Die Parylenschicht fungiert als eine isolierende Schutzschicht auf den Signalleitun-
gen gegen das verstirkte Ubersprechen und den Kurzschluss. Wird die isolierende
Schutzschicht auf dem SAW Biosensorchip erhoht, z. B. auf Werte um die 100 nm wie
bei Gruppe 1, so konnen die SAW Biosensorchips bis zu einer Molaritdt von 1 mTOI
(entspricht einer Leitfahigkeit von 111 rcinsl) betrieben werden. Jenseits dieses Wertes
werden auch hier die Signale so stark kurzgeschlossen, dass die SAW Biosensorchips
ausfallen.

Ein durch die Theorie vorhergesagter Konvergenzwert ist bei dieser Gruppe aber
bereits zu beobachten, er liegt bei einem Wert von ca. —1.5  10~3. Bei Gruppe 2 weist

die isolierende Parylenschicht eine grofiere Schichtdicke auf. Die Schicht reicht aus,

um die SAW Biosensorchips bei allen eingesetzten Leitfahigkeiten ausreichend stark
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abzuschirmen, so dass ein Betrieb iiber die gesamte Messreihe moglich war. Auch hier
ist ein theoretisch vorhergesagter Konvergenzwert deutlich zu erkennen. Er liegt bei ca.
—0.4%10~*. Die Signalverldufe der Gruppen 1, 2 und 4 verhalten sich qualitativ gleich,
sie folgen alle dem auf die Leitfahigkeitseinfliisse zurtickzufiithrenden hyperbolischen
Verlauf.

Abbildung 6-6 zeigt vergrofiert die Ergebnisse, die mit dem SAW Biosensorchip
aus der Gruppe 3 gemessen wurden. Der SAW Biosensorchip zeigt einen grundle-
gend anderen Verlauf. Die Signalantworten bei niederen Molaritédten (bis ca. 0.6 mTOI,
entspricht ca. 70 ICLH?) weisen keine signifikanten Werte auf. Dies ist der Bereich, in
welchem sich in realen Messungen die Leitfahigkeit der eingesetzten Fliissigkeiten
bewegt (Phosphatpuffer 5.9 ran?' phosphatgepufferte Kochsalzlosung 14.4 ICLIE, bides-
tilliertes Wasser 2.27 C”Ti). Ab einer Molaritdt von ca. 0.6 mTOI steigt die Messkurve
allerdings linear an. Wie auf Grundlage der abgeleiteten Theorie vorhergesagt, weist
der SAW Biosensorchip Sensorantworten auf, die auf den Einfluss von Viskositéts-
und Dichteunterschieden zurtickzufiihren sind (vergleiche Gleichung 6.7), nicht jedoch
auf Leitfahigkeitseinfliisse, da die Kurve sonst ebenfalls einem hyperbolischen Verlauf
folgen miisste (vergleiche Gleichung 6.3).

Es konnte auf diese Weise demonstriert werden, dass eine Goldbeschichtung auf
Lovemode SAW Biosensorchips dazu verwendet werden kann, Leitfdhigkeitseffekte
vollstandig abzuschirmen. Der verbleibende Signalhub riihrt somit lediglich von
unterschiedlichen Viskositits- und Dichtewerten her. Dies ist erstmalig bei einem SAW

Resonator in Fliissigkeit gelungen.
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Die Integration der SAW Biosensorchips in den mikrofluidischen Polymerchip
erlaubt die Bereitstellung eines Sensorsystems mit geringen Totvolumen. Von Bedeu-
tung ist dabei vor allem das Ubergangsvolumen, da es auf die diffusive Verdiinnung
der Probe auf dem Weg zwischen Probenschleife und Sensor einen entscheidenden

Einfluss hat.
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Da das Ubergangsvolumen im entwickelten Sensorsystem gering ist, sollte un-
tersucht werden, ob in diesem Aufbau komplett auf die Verwendung der fliissigen
Separatorplugs verzichtet werden kann. Hierfiir wird die Probenschleife nicht mehr,
wie in Abbildung 5-3 dargestellt tiber den Eingang i1 und den Ausgang o1 befiillt, der
Fluidtauscher FT2 wird vielmehr direkt an i2 verbunden. Hierdurch erhoht sich das
Probenvolumen von 200 pl auf 225 pl. Der bisherige Eingang i1 wird stillgelegt, ebenso
wie die Ventile v2, v5, v8 und vg. Das resultierende Ubergangsvolumen zwischen
Probenschleife und SAW Biosensorchip c1 verringert sich auf nur 4.25 pl.

Abbildung 6-7 zeigt Adsorptionen des Proteins BSA (Rinderserumalbumin, engl.
bovine serum albumin, BSA) auf unbeschichteten SAW Sensoren [Rap2008d]. Dabei

wurden drei Versuchsaufbauten vergleichen:

* Aufbau A bestand aus einem SAW Sensor in einer Flusszelle (vergleiche Kapi-
tel 3.3), welche in das bisher verwendete makroskopische FIA-System integriert

wurde.

* Aufbau B bestand aus einem SAW Biosensorchip, welcher im 8er-Array in das
externe makroskopische FIA-System integriert wurde, welcher fiir Aufbau A

verwendet wurde.

* Aufbau C bestand aus einem SAW Biosensorchip, welcher im 8er-Array mit der

integrierten Mikrofluidik und einem Ubergangsvolumen von 4.25 pl betrieben

wurde.
- AUFBAU A AUFBAU B AUFBAU C
effektives Probenvolumen tiber Sensor [ul] 4.8 1.55 1.55
Ubergangsvolumen [ul] 85.0 51.0 4.25
t-10 [s], Mittelwert 136.3 110.3 63.7
t-10 [s], Standardabweichung 14.6 5.8 0.6
t-9o [s], Mittelwert 282.0 190.3 88.7
t-go [s], Standardabweichung 6.1 19.5 9.3
Mittelwert (t-9o) - Mittelwert (t-10) [s] 145.7 80.0 25.0

Tab. 6-2: Vergleich verschiedener Messaufbauten bei Adsorption von BSA
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Abb. 6-7: Vergleichende Messungen mit den drei beschriebenen Messaufbauten (Auf-
bau A - SAW Sensor in Flusszelle mit makroskopischem FIA-Aufbau, Aufbau
B - SAW Biosensorchip mit makroskopischem FIA-Aufbau, Aufbau C - SAW
Biosensorchip mit integrierter Mikrofluidik)

Da die Kurven mit verschiedenen HF-Elektroniken aufgenommen wurden, sind
die Kurven auf ihre jeweiligen Maximalwerte normiert. Der Grund liegt darin, dass
beispielsweise die HF-Elektronik fiir eine Flusszelle nicht mit der HF-Elektronik
des 8er-Arrays vergleichbar ist. Durch Unterschiede in der Phasenposition infolge
von manuellen Adaption der Schaltung, um beispielsweise die Oszillatorfrequenz
anzupassen, ergeben sich unterschiedliche Signalhiibe, was einen direkten Vergleich
der Elektroniken erschwert (siehe hierzu auch Kapitel 3.2.2). Zur Charakterisierung
der Kurven wurden die t-10 und die t-go-Werte ermittelt, jene Zeitpunkte, an denen
das Messsignal 10 % bzw. 90 % des Maximalwertes erreicht. Als Analyt wurde in
Phosphatpuffer gelostes BSA (Konzentration 4 —%) verwendet, als Trigermedium kam
reiner Phosphatpuffer zum Einsatz. Die Systeme wurden zum Zeitpunkt 60 s in den
Injektionsmodus geschaltet, im Falle von Aufbau A und B wurde das System zum
Zeitpunkt 300 s wieder zuriickgeschaltet. Jede Messung wurde dreimal durchgefiihrt,

Mittelwerte und Standardabweichungen der t-10 und t-go-Werte wurden ermittelt.
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Die Ergebnisse sind in Tabelle 6-2 zusammengefasst.

Aufbau C weist im Vergleich zu Aufbau A und B ein stark reduziertes Uber-
gangsvolumen auf. Bei Aufbau A setzt sich diese Volumen aus den Volumina in der
Transferstrecke zwischen Ausgang des makroskopischen FIA-Ventils und Eingang
in die Flusszelle (45 pl) und dem Volumen in den Kapillaren der Flusszelle (40 ul)
zusammen und ergibt somit ein gesamtes Ubergangsvolumen von 85 ul. Aufbau
B weist ein Ubergangsvolumen von 51 ul auf, welches ebenfalls aus dem Volumen
zwischen Ausgang des makroskopischen FIA-Ventils und Eingang in den fluidischen
Deckel (45 ul) und dem Volumen zwischen Einlass in den fluidischen Deckel und
dem ersten SAW Biosensorchip (6 pl) besteht. Im Vergleich hierzu weist Aufbau C
lediglich ein Ubergangsvolumen von 4.25 ul auf. Infolge der reduzierten Ubergangs-
volumen ergeben sich verringerte t-10-Zeiten, welche letztlich das Ubergangsvolumen
und damit die Totzeit zwischen Umschalten in den Injektionsmodus und Beginn der
Sensorantwort reprasentieren. Ein Maf? fiir den Grad der diffusiven Verdiinnung ist
die Differenz der Zeiten t-go und t-10. Eine geringe Differenz kennzeichnet eine steile
Kurve, welche fiir einen steilen Konzentrationsgradienten infolge geringer diffusiver
Verdiinnung steht.

Der Mittelwert der Differenzen zwischen t-10- und t-go-Zeit betrdgt 145.7 s bei
Aufbau A, 80.0 s bei Aufbau B und nur 25.0 s bei Aufbau C. Das ist eine Reduktion
von 83 % im Vergleich zu Aufbau A und von 69 % im Vergleich zu Aufbau B.

Im Gegensatz zu Volumeneffekten, wie sie bei der Beprobung von Fliissigkeiten mit
unterschiedlicher Leitfdhigkeit vorliegen, weisen die Kurven bei Oberfldcheneffekten,
in diesem Fall einer Adsorptionsreaktion, kinetische Merkmale auf. Die an die Ober-
flache adsorbierenden Molekiile miissen zunéchst die auf der Oberfldche ausgebildete
Nernstsche Diffusionsgrenzschicht iiberwinden. Durch verringerte Kanalquerschnitte,
vor allem eine verringerte Kanalhohe, kann neben dem Probenverbrauch vor allem die
Dicke dieser Nernstsche Diffusionsgrenzschicht auf der Sensoroberfldche verringert
werden [Ldn2006]. Eine Reduktion der Dicke dieser Grenzschicht wiirde, bedingt
durch die geringere Diffusionswegstrecke, eine Beschleunigung des Transportes der

adsorbierenden Molekiile an die Sensoroberflache ermdglichen.
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Zusammenfassend kann gesagt werden, dass bei der Verwendung von in die Mi-
krofluidik eingebetteter Detektoren eine signifikante Beschleunigung der Messungen
erzielt werden kann. Diese Mafinahme kann ohne die Verwendung einer weiteren
Fliissigkeit, wie sie bei der Analytik mit fliissigen Separatorplugs notwendig wiére,
durchgefiihrt werden. Es muss dabei festgestellt werden, dass allein die hohe Inte-
grationsdichte von Fluidik und Sensorik (wie sie bei Aufbau C vorliegt) geeignet ist,
die Problematik von diffusiver Probenverdiinnung im Sensorsystem zu losen, die
alleinige Reduktion von Probenvolumina iiber dem Sensor, beispielsweise allein durch
Integration der Sensoren in die Polymergehduse (wie sie bei Aufbau B vorliegt), ist

nicht ausreichend.
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Die integrierte Mikrofluidik wurde entwickelt, um eine moglichst hohe Integration
von Fluidik und Sensorik zu ermoglichen. Wie gezeigt wurde, kann fiir eine solch
hohe Systemintegration auf die Verwendung der fliissigen Separatoren zur Unterdrii-
ckung von Diffusion verzichtet werden. Sind Detektoren allerdings nicht direkt in
den mikrofluidischen Polymerchip integrierbar, weil sie z. B. nicht in das entworfene
Gehéuse passen, so konnen die Detektoren extern angeordnet werden. Diese sind in
Abbildung 5-3 als ,weitere Detektoren” schematisch gezeigt. Fiir eine solche Anord-
nung eines Detektors empfiehlt sich die Verwendung der Separatorplugs, da durch
die geringe Systemintegration in der Transferstrecke zwischen Ausgang aus dem
mikrofluidischen Polymerchip 03/04 und dem Detektor starke Verdiinnungseffekte
infolge von Diffusion zu erwarten sind.

Im Folgenden soll die Eignung der fliissigen Separatorplugs fiir die Unterdrii-
ckung von Diffusion bei einem extern angeordneten Detektor gezeigt werden. Zum
Einsatz kommen hierfiir zum einen ein SAW Sensor in einer Flusszelle sowie eine

Fluoreszenzmesszelle.
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6.5.1 Messungen mit einem SAW Sensor

Fiir die Messung mit einem SAW Sensor wird die Flusszelle (siehe Kapitel 3.3)
verwendet, welche in dem in Abbildung 5-3 skizzierten Aufbau als , weiterer Detektor”
eingesetzt wird. Der Aufbau des Versuches ist in Abbildung 5-4 gezeigt, die Flusszelle
ist in der Abbildung mit der Ziffer 9 bezeichnet. Der verwendete SAW Sensor wurde
nach etablierten Protokollen mit einer Hydrogelschicht (Aminodextran M, = 3 kDa,
Einwaage 3 %) beschichtet [Ldn2007]. Aufgrund ihres hydrophilen Charakters sorgt
diese Schicht dafiir, dass die hydrophoben Separatorplugs nicht auf der Oberfldche
des SAW Sensors anhaften. Als Tragermedium wurde bidestilliertes Wasser gewahlt,
als Analyt kam Phosphatpuffer zum Einsatz. Die Flussrate betrug 75 leln Das System
wurde zum Zeitpunkt 60 s auf Injektion geschaltet. Verglichen wurden die gemessenen

Kurven bei Verwendung der fliissigen Separatorplugs und ohne die Separatorplugs.

Die Ergebnisse der Messungen sind in Abbildung 6-8 zusammengefasst.
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Abb. 6-8: Messergebnisse bei der Verwendung des mikrofluidischen Polymerchips
in Verbindung mit einem extern angeordneten Detektors in Form einer
Flusszelle mit SAW Sensor, Messung wurde durchgefiihrt unter Verwendung
der Separatorplugs (blau) und ohne Separatorplugs (rot)
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Es ist deutlich zu erkennen, dass die Messkurve, die ohne die Verwendung der
fliissigen Separatorplugs aufgenommen wurde, sehr stark unter diffusiver Verdiinnung
leidet. Die Kurve sinkt etwa ab dem Zeitpunkt 100 s langsam zu einem Minimalwert
von ca —68 kHz, der allerdings nicht gehalten wird. Die Kurve driftet sehr stark und
steigt dann langsam wieder an. Der Einfluss der diffusiven Vermischung wird im
Vergleich der fallenden und der steigenden Flanke deutlich. Die fallende Flanke ist,
bedingt durch ihre kiirze Verweilzeit im System, weniger stark verdiinnt, sie ergibt
daher eine steilere Signalflanke. Die steigende Flanke ist, bedingt durch die langere
Verweilzeit im System, starker diffusiv verdiinnt als die fallende Signalflanke, sie ist
daher flacher.

Im Gegensatz dazu zeigt die Kurve, welche unter Verwendung der fliissigen Separa-
toren gemessen wurde, ein anderes Verhalten. Das Messsignal fillt durch den Beginn
des Separatorplugs zum Zeitpunkt 108 s abrupt auf einen Wert von etwa —340 kHz
(nicht gezeigt). Der Plug endet zum Zeitpunkt 130 s, ab diesem Zeitpunkt erreicht
der Analyt in unverdiinnter Form den SAW Sensor. Das Signal driftet nicht, es halt
bis zum Zeitpunkt 270 s, dem Beginn des zweiten Separatorplugs, einen konstanten
Wert von etwa —62 kHz. Im Anschluss an den zweiten Separatorplug geht das Signal
zurtick auf die Nulllinie.

Fiir beide Kurven stellt das Integral zwischen der Nulllinie und der Messkurve ein
Maf fiir die Menge der injezierten Probe dar. Die Integrale unterscheiden sich fiir
beide Messkurven nur geringfiigig. Das Integral der Messkurve, welche ohne fliissige
Separatoren erstellt wurde, betrdgt —8.42 MHz x s, das Integral der Messkurve, welche
mit fliissigen Separatoren (hierbei wird nur das Integral zwischen Ende des ersten
Plugs und Beginn des zweiten Plugs berechnet), betragt —8.56 MHz x s.

Diese vergleichenden Messungen zeigen sehr eindrucksvoll den enormen Einfluss
der Diffusion auf die Messung. Durch den Einsatz der Separatorplugs lasst sich die
Diffusion effektiv unterdriicken, wodurch konstante Konzentrationsprofile und damit

stabilere und schnellere Messungen moglich werden.
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6.5.2 Messungen mit einer Fluoreszenzmesszelle

Eine sehr einfach Methode, die zunehmende Probenverdiinnung infolge von Dif-
fusion und deren effektive Unterdriickung durch die Verwendung von fliissigen
Separatorplugs darzustellen, liegt in der Verwendung eines fluoreszierenden Analyten
in Verbindung mit Fluoreszenzmesszelle als Detektor. Zum Einsatz kam hierbei ein
Fluoreszenzmikroskop der Marke SVM340 (LabSmith, USA, www.labsmith.com) mit
angeschlossenem Messrechner zur Darstellung der Falschfarbenbilder vom Mikro-
skop. Der Analyt bestand aus einer Losung von Fluorescein (2 %01) in Natronlauge
(10 %"1). Als Tragermedium kam dabei bidestilliertes Wasser zum Einsatz. Der Auf-
bau des Versuches ist schematisch mit dem Aufbau aus Abbildung 5-3 identisch. Die
Fluoreszenzmesszelle wurde dabei als ,weiterer Detektor” in den Aufbau integriert.
Die Lange der Transferstrecke (Teflonschlauch, Innendurchmesser 0.8 mm) zwischen

Ausgang 03/04 des mikrofluidischen Polymerchips und der Fluoreszenzmesszelle

ul
min *

betrug dabei 25 cm. Die Flussrate betrug 75

Abbildung 6-9 zeigt die Ergebnisse einer Messung mit Verwendung der fliissigen
Separatorplugs und eine Messung, bei der die Plugs nicht verwendet wurden. Die
Farbdarstellung entspricht der Konzentration von Fluorescein, wobei rot einer hohen
Konzentration entspricht, blau einer niedrigen Konzentration. Fiir Messung A kam ein
Fliissigkeitsstrom zum Einsatz, bei dem keine Separatorplugs verwendet wurden. Das
Konzentrationsprofil mit fortschreitendem Fluidstrom verdndert sich kontinuierlich,
wobei bereits ab einer Zeit von ca. 60 s eine erste Verdnderung im Fluss festgestellt
werden kann. Ab etwa 150 s erreicht das Konzentrationsprofil das Maximum, wobei
der Beginn und das Ende dieses Maximums nicht definierbar sind. Der Grund liegt

an der fortschreitenden diffusiven Verdiinnung des urspriinglich genau definierten

Analytsegments.


www.labsmith.com
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Abb. 6-9: Schematischer Aufbau und Messergebnisse mit dem beschriebenen Fluores-
zenzmikroskop, Farben korrespondieren mit Fluoresceinkonzentration (rot
entspricht hoher Konzentration, blau entspricht niedriger Konzentration),
Messung wurde durchgefiihrt ohne Verwendung der Separatorplugs (A)
und mit Separatorplugs (B); Phasengrenzen zwischen Tetradekan und Puffer
wurden zur bessern Sichtbarkeit schwarz tiberzeichnet
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Mit weiterem Fortschreiten des Fluidstroms verringert sich die Konzentration konti-
nuierlich, erreicht aber erst ganz zu Ende der Messung, ab ca. 300 s, langsam wieder
den Konzentrationswert, welcher zu Beginn der Messung vorlag. Im Gegensatz hierzu
weist Messung B, fiir welche die Separatorplugs verwendet wurden, bis zum Zeit-
punkt 80 s keinerlei Verdnderung auf. Zum Zeitpunkt 80 s kann der Beginn des
Separatorplugs im Fluoreszenzmikroskop als Front erkennt werden (in der Abbildung
ist die Front des Separatorplugs schwarz iiberzeichnet). Der Separatorplug endet zum
Zeitpunkt 100 s mit dem Beginn des Analytsegmentes. Die Front ist scharf ausgebildet
und weist die in Kapitel 2.2.4 diskutierte konvexe Fluidfront auf. Die Konzentration
des Analytsegments dndert sich auf seiner gesamten Linge nicht, das Segment en-
det zum Zeitpunkt 240 s bei voller Konzentration. Daran schliefdt sich der hintere
Separatorplug an, auf den erneut der Tragerstom folgt.

Diese Messungen ergédnzen die Ergebnisse, die mit einem SAW Sensor als Detektor
gewonnen wurden. Anhand von vergleichen Messungen konnte hier die Effektivitat
der Unterdriickung von Diffusionseffekten durch die Verwendung von fliissigen

Separatorplugs durch ein optisches Verfahren nachgewiesen werden.

6.5.3 Wichtige Betrachtungen bei der Verwendung von fliissigen Separatorplugs

Sowohl die Messung mit einem SAW Sensor in einer Flusszelle als auch die Mes-
sungen mit der Fluoreszenzmesszelle zeigen eindeutig, wie effektiv die fliissigen
Separatorplugs aus Tetradekan eingesetzt werden konnen, um diffusive Verdiinnung
zu unterdriicken. In beiden Fillen waren die Detektoren aufierhalb des mikrofluidi-
schen Polyerchips angeordnet. Dem Einsatz der Separatorplugs miissen jedoch, je
nach gewihlter Anwendung und der Art des gewihlten Detektors, eine Reihe von
Uberlegungen vorausgehen.

Die Verwendung von Tetradekan als Separatormedium kann unter Umstdnden
mit den verwendeten Analyten sowie einer gewiinschten biochemischen Reaktion in
Widerspruch stehen. In [Sid2oo7] wurden Untersuchungen angestellt, den Einfluss

von Tetradekan auf eine biochemische Affinititsreaktion zu charakterisieren. Am
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Beispiel der Bindung zwischen Biotin und Streptavidin wurde untersucht, ob eine
spdtere Reaktion durch die einmalige Beprobung der Oberfliche mit Tetradekan
behindert wird. Dabei wurden Sensoren nach einem etablierten Protokoll mit einem
biorezeptiven Layer von Streptavidin versehen [Ldn2o007] und die Signalhchen bei
Beprobung mit zwei verschiedenen Konzentration von biotinyliertem BSA (b-BSA,
10 £ und 100 L&) beprobt. Dabei wurde iiber einen Teil der Sensoren vorher ein
Volumensegment von 25 ul Tetradekan beprobt, die iibrigen Sensoren kamen nicht
mit Tetradekan in Beriihrung. Abbildung 6-10 zeigt Ergebnisse dieser vergleichenden
Messungen. Die Messungen zeigen, dass eine Verschlechterung der Reaktionsfdhigkeit
durch Beprobung mit Tetradekan bei diesem Testsystem nicht nachgewiesen werden
konnte. Diese Untersuchungen miissten fiir andere Testsysteme ausgeweitet werden.

4000

B BSA Konzentration 10 yg / ml
B BSA Konzentration 100 pg / ml -l-
3500

3000

2500 4

2000 +

Signalh6he [Hz]

1500 4

1000 +

500 -

ohne vorhergehende Beprobung mit Tetradekan mit vorhergehender Beprobung mit Tetradekan

Abb. 6-10: Signalhohen mit einer biorezeptiven Schicht aus immobilisiertem Strepta-
vidin beschichteten SAW Sensoren bei einer Beprobung mit b-BSA (rot -
10L& blau - 100L8), die Versuche wurden durchgefiihrt nach einer Bepro-
bung der SAW Sensoren mit Tetradekan und ohne eine solche Beprobung
[Sid2007]

Dartiber hinaus schrankt die Verwendung von Tetradekan eventuell die Wahl der
moglichen Detektoren ein. Tetradekan hat die Eigenschaft, auf unpolaren Oberfldchen

sehr gut anzuhaften. Handelt es sich bei dieser Oberflache um die sensitiven Bereiche
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eines Detektors, so konnten die Messsignale dadurch nachhaltig verfdlscht werden. In
den gezeigten Anwendungen kann bei der Verwendung von stark polaren Oberfldchen
wie z. B. der spéter fiir biosensorische Anwendungen verwendeten Hydrogelschich-
ten von einer vernachldssigbaren Anlagerung von Tetradekan ausgegangen werden.
Vergleichbares gilt fiir die Teflonschlduche, die bei den Fluoreszenzmessungen zum
Einsatz kamen.

Unter den genannten Einschrdnkungen ist die Verwendung von fliissigen Separa-
torplugs jedoch moglich. Eventuell kann fiir andere Anwendung auch der Einsatz
anderer Medien in Erwdgung gezogen werden, eine in der Literatur zitierte Alternative

wire z. B. der Einsatz von fluorinierten Olen [Cla2008].

66 MESSUNGEN MIT ANDEREN SENSORELEMENTEN

Im Folgenden soll gezeigt werden, wie das entwickelte integrierte Mikrofluidiksys-
tem in Kombination mit den Sensorgeh&dusen als Plattform fiir eine Vielzahl anderer
Sensorelemente dienen kann. So konnten auch andere Sensorelemente von der ent-
wickelten integrierten Mikrofluidik profitieren. Durch Einsetzen eines beliebigen
Sensorelementes, welches den vorgesehenen geometrischen Abmessungen entspricht
(Lange und Breite jeweils etwa 4 mm, Dicke im Bereich kleiner 0.5 mm), kann das
System sehr einfach fiir die Verwendung anderer Sensorelemente angepasst werden.
Insbesondere konnten diese anderen Sensorelemente dann ebenfalls von der entwi-
ckelten integrierten indirekten Mikrofluidik und den auf nahezu beliebige Oberflachen
tibertragbaren biochemischen Modifkationsprotokollen profitieren.

Im Folgenden wird eine einfache Anwendung mit einem Leitfdhigkeitsdetektor
anstelle eines SAW Sensors demonstriert. Hierfiir wurde ein SMD-Widerstand (engl.
surface mounted device) mit einem elektrischen Widerstand von Rgyp = 20 k() auf
ein blankes LiTaOs-Substrat geklebt. Dieser Verbund wurde als Sensorelement in
ein Gehduse eines SAW Biosensorchips eingesetzt, wobei die Anschlussstellen des
SMD-Widerstands jeweils mit einer der gesputterten Leiterbahnen verbunden wurden,

iiber welche normalerweise die SAW Sensoren im Gehiuse kontaktiert wurden.
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(a) Ansicht des SMD-Widerstandes im Leitfa-

higkeitsdetektorchip
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Injektion

25

20 y — ]
T L\:b[rf _,,/‘
K=
o
=
2 15
©
[
Q
]
=
10
5
——integrierte Mikrofluidik
—FIA-System
0 T T T T T T T
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450
Zeit [s]

(c) Messergebnisse mit dem Leitfdhigkeitsdetektorchip, verwendet wurden einmal die inte-
grierte Mikrofluidik (rote Kurve) sowie ein FIA-System (blaue Kurve)

Abb. 6-11: Messergebnisse mit dem Leitfadhigkeitsdetektorchip
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Hierbei kam ebenfalls das automatisierte Fertigungssystem zum Einsatz, welches
bereits fiir die Herstellung der SAW Biosensorchips verwendet wurde (siehe Kapi-
tel 4.6.4). Diese Chipvariante wurde als sehr einfacher Leitfdhigkeitssensor eingesetzt,
er soll im Folgenden als Leitfahigkeitsdetektorchip bezeichnet werden. Wird der Leitfa-
higkeitsdetektorchip in das 8-er Array eingesetzt und beprobt, so liegt die Fliissigkeit
als parallel geschalteter variabler Widerstand Ry,iq neben dem SMD-Widerstand. Uber
die Federkontaktstifte, welche normalerweise fiir die Leitung der Hochfrequenzsignale
verwendet werden, kann der Gesamtwiderstand Rgesamt der Parallelschaltung tiber ein
Digitalmultimeter (DMM) abgegriffen werden. Hierfiir muss lediglich die HF-Platine
des 8er-Arrays entfernt werden, das DMM kann dann direkt an die Adapterplatine
angeschlossen werden. Der Gesamtwiderstand bildet die Grofie des Parallelwider-
standes der Fliissigkeit ab und ist somit ein Maf fiir die Leitfadhigkeit der Fliissigkeit.
Die Funktion des SMD-Widerstandes liegt dabei vor allem in der Einstellung eines
geeigneten Arbeitsbereiches.

Abbildung 6-11 a zeigt den Leitfdhigkeitsdetektorchip. Abbildung 6-11 b zeigt das
Prinzipschaubild des Aufbaus, in Abbildung 6-11 ¢ sind die Messergebnisse gezeigt.
Hierbei wurde als Analyt ein KCl-Leitfdhigkeitsstandard mit einer Molaritdt von

1 mol (Leitfahigkeit 111 22, siehe Kapitel 6.3.3) verwendet. Als Trigermedium wurde
I & P &

cm
Phosphatpuffer mit einer Leitfdhigkeit von 5.9 %?1 verwendet (siehe Kapitel 6.3.4).
Verglichen wurden hierbei Messungen, bei der die integrierte Mikrofluidik verwendet
wurde und Messungen, bei denen ein FIA-Aufbau (siehe Kapitel 3.4) zum Einsatz
kam. In beiden Fillen war das gewédhlte Probenvolumen 200 pl, die Flussrate lag bei
75 leln Fiir die Injektion der Probe wurde die integrierte Mikrofluidik bei 60 s in den
Injektionsmodus geschaltet. Im Falle des FIA-Systems wurde das Ventil bei 60 s in
den Injektionsmodus und bei 300 s wieder zuriick geschaltet.

Die Anderung der Leitfahigkeit in der Fliissigkeit l4sst sich am gemessenen Gesamt-
widerstand des Systems beobachten. Der Gesamtwiderstand des Leitfdhigkeitsdetek-
torchips verringert sich bei Beprobung von etwa 20 k() auf etwa 16.3 k(). Auch hier ist
der positive Einfluss der Systemintegration auf das Messsignal deutlich zu erkennen.

Die Messkurve, fiir welche die integrierte Mikrofluidik verwendet wurde, steigt sehr
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viel frither an und erreicht schneller einen Plateauwert. Der Einfluss der diffusiven
Vermischung zeigt sich vor allem im direkten Vergleich der fallenden Flanke am
Anfang der Messung und der steigenden Flanke am Ende der Messung. Die fallende
Flanke ist steiler, bedingt durch die kiirzere Verweilzeit im System fillt die diffusive
Verdiinnung an der vorderen Fluidfront des Analytsegments geringer aus. Die hintere
Fluidfront hingegen muss einen sehr viel weiteren Weg durch das System transportiert
werden, sie ist somit durch die fortschreitende Diffusion sehr viel stiarker verdiinnt
und die steigende Flanke damit flacher.

Im Vergleich dazu zeigt die Kurve, fiir die ein FIA-System verwendet wurde, ein
verspétetes Auftreten der fallenden Flanke, wobei sich infolge der erhohten Diffusion
kein stabiles Plateau ausbildet. Der Hub des Messsignals ist geringer, die Kurve ist
stark in die Lange gezogen.

Auch in diesem Fall stellt das Integral zwischen der Nulllinie (in diesem Fall der
Absolutwert des Gesamtwiderstandes bei Beginn der Messung) und der Messkurve
ein Maf3 fiir die Menge der injizierten Probe dar. Die Integrale unterscheiden sich
tiir beide Messkurven nur gering. Das Integral der Messkurve, welche mit der in-
tegrierte Mikrofluidik aufgenommen wurde, betragt —564 k() x s, das Integral der
Messkurve, welche mit dem FIA-System aufgenommen wurde, betrdagt —574 k() * s.
Die beiden Kurven wurden tiber ein DMM der Marke Voltcraft M-4660A (Firma Volt-
craft, Deutschland, www.voltcraft.de) gemessen, welches iiber eine RS232-Schnittstelle
ausgelesen wurde. Da DMM und Schnittstelle nicht synchronisiert wurden, weisen

die Kurven durch Abtast- und Diskretisierungsfehler mitunter Kanten auf.

67 VERBINDUNG VON S8ER-ARRAY UND MIKROFLUIDIKSYSTEM

Um die Funktionsfdhigkeit des 8er-Arrays in Verbindung mit der integrierten Mikro-
fluidik zu demonstrieren, wurden in einem letzten Versuch acht SAW Biosensorchip
in das 8er-Array eingelegt und mit bidestilliertem Wasser beprobt. Als Tragerstrom
wurde Phosphatpuffer verwendet. Abbildung 6-12 zeigt die Ergebnisse des Expe-

riments. Das System wurde zum Zeitpunk 60 s in den Messmodus geschaltet, das


www.voltcraft.de
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Probenvolumen betrug 200 pl. Die Kurven zeigen steile steigende Signalflanken, wo-
bei die Flanke flacher wird, je weiter der jeweilige SAW Biosensorchip im 8er-Array
entfernt liegt von der Einmiindungsstelle des Probenstromkanals (SAW Biosensorchip
c1 liegt unmittelbar nach der Einmiindungsstelle, SAW Biosensorchip c8 liegt am
weitesten entfernt, siehe hierzu auch Abbildung 5-3). Wie in den vorangegangenen
Experimenten (siehe Kapitel 6.4 und 6.6), so sind auch in diesem Experiment die
fallenden Signalflanken, bedingt durch ihre lingere Verweilzeit im System, starker

diffusiv verdiinnt und damit flacher als die steigenden Flanken.
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Abb. 6-12: Messergebnisse mit dem 8er-Array, Tragerstrom - Phosphatpuffer, Analyt -
bidestilliertes Wasser; um die Signalprofile besser vergleichen zu kénnen
wurden die Kurven auf ihre jeweiligen Maximalwerte normiert
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PROBLEMANALYSE UND WEITERE ARBEITEN

7.1 PROBLEMANALYSE

Im Folgenden werden kritische Aspekte des entwickelten Sensorsystems beleuchtet,

welche bei Messungen mit dem Sensorsystem gesammelt wurden.

7.1.1  Adaption der Protokolle fiir die Oberflichenmodifizierung

Im Rahmen dieser Arbeit wurden keine Affinititssysteme mit SAW Biosensorchips
untersucht. Der Grund hierfiir liegt darin, dass die bestehenden Protokolle [Lanzo07]
nicht direkt auf die SAW Biosensorchips iibertragen werden konnen, da die verwende-
ten Chemikalien den Kunststoff der Gehduse angreifen. Dies ist bereits im Rahmen
einer vorangehenden Arbeit ermittelt worden [Bla2oo6]. Derzeit werden im Rahmen
einer Promotion neue Schichtsysteme entwickelt, welche auf die SAW Biosensorchips

tibertragbar sind, wodurch zukiinftige Affinitdtsmessungen moglich werden.

7.1.2  Schwierigkeiten bei der Aushértung des Leitklebers

Wiéhrend der Prozessierung der Unterseite werden zwei Klebstoffe kurz nach-
einander appliziert: der Leitkleber und der lichtaktivierbare Klebstoff (vergleiche
Kapitel 4.6.4). Zundchst wird der Leitkleber in das Gehduse appliziert, dann der
Kleberahmen benetzt, die Aushédrtung durch Belichtung gestartet und schliefilich der
SAW Sensor eingesetzt. Die sich anschlieffende Temperzeit ist mit 16 h sehr lange

gewdhlt.
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Abb. 7-1: Transmissionskurven von acht nacheinander hergestellten SAW Biosensor-
chips vor und nach mehrmaligem Ein- und Ausbau in das 8er-Array, nach
der Herstellung streuen die SAW Biosensorchips nur sehr gering; nach mehr-
maligem Ein- und Ausbau in das 8er-Array haben sich Einfiigeddmpfung,
sowie Amplituden- und Phasenverlauf (nicht gezeigt) stark verandert
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=

(a) Ansicht der Massekontaktstelle: Der Leit- (b) Ansicht einer Koppelpadkontaktstelle:
kleber ist nach wie vor weich und quillt im Beim gemeinsamen Aushérten der beiden
Betrieb aus der Kontaktstelle Klebstoffe entsteht eine Offnung, durch

welche Leitkleber austreten kann

Abb. 7-2: Unvollstandige Aushdrtung des Leitklebers am Beispiel eines SAW Biosen-
sorchips, der mehrmals in das 8er-Array ein- und ausgebaut wurde

Beide Klebstoffe hérten bei einer Temperatur von 90 °C bereits innerhalb von etwa
2 h aus. Wie sich herausgestellt hat, gilt dies aber nicht fiir den Verbund der beiden
Klebstoffe. Werden die Klebstoffe kurz nacheinander appliziert und miissen dann
zusammen aushdrten, so hartet vor allem der Leitkleber nicht vollstandig durch. Durch
die Verwendung langerer Temperzeiten kann dieser Effekt reduziert werden, er ist
aber letztlich nicht zu verhindern. Der Grund liegt vermutlich in der chemischen
Ahnlichkeit der beiden Klebstoffe. Bei beiden handelt es sich um Epoxid-Klebstoffe,
deren Einzelkomponenten sich eventuell in ihrer Aushédrtung gegenseitig behindern
konnen.

Die unvollstandige Aushadrtung des Leitklebers fiihrte dazu, dass SAW Biosensor-
chips, die kurz nach der Fertigstellung ausgezeichnete elektrische Charakteristiken
aufweisen, nach mehrmaligem Ein- und Ausbau aus dem Array an Giite verlieren. In
Abbildung 7-1 a und b sind NA-Transmissionskurven von acht SAW Biosensorchips
dargestellt, welche kurz nach der Chipfertigung aufgenommen wurden. Abbildung 7-
1 c und d zeigt die Transmissionskurven der gleichen SAW Biosensorchips nach
mehrmaligen Fin- und Ausbau in das 8er-Array. Die elektrischen Transmissionen
haben sich stark verdndert, einige der Sensoren haben vor allem stark erhohte Damp-

fungswerte.
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Abb. 7-3: Gednderte Prozessfithrung - Transmissionskurven von acht nacheinander
hergestellten SAW Biosensorchips vor und nach mehrmaligem Ein- und Aus-
bau in das 8er-Array, nach der Herstellung streuen die SAW Biosensorchips
nur sehr gering, auch nach mehrmaligem Ein- und Ausbau in das 8er-Array
haben sich Einfiigeddmpfung, sowie Amplituden- und Phasenverlauf (nicht
gezeigt) nur sehr gering verandert
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Stellvertretend fiir andere Chips ist in Abbildung 7-2 ein SAW Biosensorchip gezeigt,
dessen elektrische Transmission sich besonders stark verdndert hat. Von Interesse
sind dabei vor allem die Kontaktstellen zwischen SAW Sensor und Gehéduse auf
der Unterseite des Gehduses. Wie deutlich zu erkennen ist, ist Leitkleber aus den
Kontaktstellen ausgetreten, mitunter sind Hohlrdume entstanden. Diese Hohlrdume
entstehen wiahrend der Aushéartung, bei welcher der Leitkleber scheinbar eine Volu-
menvergroflerung erfahrt. Infolge dieser Volumendnderung kommt es zu Spannungen
und schliefSlich zu einem Aufbrechen von Kanilen, durch welche der Leitkleber he-
rausfliefst. Beim Ein- und Ausbau in ein Array wird der SAW Biosensorchip leicht
belastet, wodurch der Leitkleber, &hnlich wie bei einer Peristaltikpumpe, nach und
nach aus der Kontaktstelle verdriangt wird. In Vorversuchen konnte bereits ermittelt
werden, dass Leitkleber anderer Hersteller, die auch als Epoxid-Klebstoffe ausgefiihrt
sind, in Anwesenheit des lichtaktivierbaren Klebstoffes ebenfalls nicht durchhérten.

Eine einfache Losung dieses Problems besteht in einer leichten Modifikation des
Fertigungsprozesses (siehe hierzu Kapitel 7.2.1). Abbildung 7-3 zeigt Ergebnisse
von SAW Biosensorchips, die nach der in Kapitel 7.2.1 beschriebenen gednderten
Prozessfiihrung hergestellt wurden. Durch getrenntes Applizieren und Aushérten
des Leitklebers und des lichtaktivierbaren Klebers konnte dauerhaft eine bessere
elektronische Anbindung der SAW Sensoren an die Gehéduse realisiert werden. Infolge
dessen streuen die SAW Biosensorchips auch nach mehrmaligem Ein- und Ausbau
in das 8er-Array nur sehr gering, die Anderungen in den Transmissionskurven sind
deutlich verringert im Vergleich zu SAW Biosensorchips, welche nach dem bisherigen

Fertigungsprozess hergestellt wurden.

7.1.3 Mangelnde Haftung der Goldleiterbahnen auf dem Gehéduse

Bei hdufigem Ein- und Ausbau eines SAW Biosensorchips in das ger- oder 8er-
Array kommt es mitunter zu Abrieb auf den gesputterten Goldleiterbahnen kommen,
besonders in Bereichen, auf welche die Federkontaktstifte aufsetzen (siehe Abbil-

dung 7-4). Vor allem beim ger-Array ist dies problematisch. Da die Chips hier auf
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die Federkontaktstifte aufgelegt werden und der fluidische Deckel dann von oben
justiert aufgesetzt wird, kommt es zu Relativbewegung zwischen Federkontaktstiften
und SAW Biosensorchip und damit zu Abrieb. Da beim 8er-Array die SAW Biosen-
sorchips direkt auf den fluidischen Deckel aufgesetzt werden und sich somit nicht
mehr bewegen konnen, ist hier der Abrieb geringer. Dennoch ist fiir eine dauerhaft
gute elektrische Kontaktierung eine verbesserte Haftung zwischen den gesputterten
Goldleiterbahnen und dem Gehé&use notwendig. Dies kann z.B. durch die Verwen-
dung einer haftvermittelnden Chromschicht unter der Goldschicht erreicht werden.
Alternativ konnte, auch im Sinne einer sehr viel giinstigeren Fertigung, tiber die
Verwendung von Drucktechniken fiir die Leiterbahnen nachgedacht werden. Durch
die Verwendung von druckbaren Leitklebern und die dadurch hoheren Schichtdicken
im Vergleich zum Sputterprozess sind hierbei durchaus bessere Hafteigenschaften zu

erwarten.

(a) Ablosung im Bereich der Massefldche (b) Ablosung im Bereich der Koppelpads fiir
die Signalleiterbahn

Abb. 7-4: Ablosung der gesputterten Goldleiterbahn auf dem Gehéduse infolge von

Reibung zwischen Gehduse und Federkontaktstiften

7.2 WEITERE ARBEITEN UND AUSBLICK

Ausgehend von der Analyse der Schwachstellen und der hierfiir skizzierten Lo-

sungswege ergeben sich im Ausblick der Arbeit einige Ansatzpunkte fiir vertiefende
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Untersuchungen.

7.2.1 Modifikation des Fertigungsprozesses der SAW Biosensorchips

Fiir die automatisierte Chipfertigung bietet sich eine Variante des in Kapitel 4.6.4
beschriebenen Prozesses an. Dies betrifft die Prozessierung der Unterseite (Einbrin-
gung des SAW Bauteils). Dabei wird auf die Benetzung des Kleberahmens verzichtet,
der SAW Sensor wird nach der Applikation des Leitklebers direkt in das Gehduse
gesetzt. Im ndchsten Schritt wird der SAW Biosensorchip vergossen. Hierbei zieht sich
der applizierte Klebstoff {iber Kapillaritdt in die engen Spalte zwischen Gehduse und
Sensor, wodurch sich eine dhnliche, den Kleberahmen umrandende Dichtstelle ergibt,
wie sie bei der Applikation von Klebstoff auf den Kleberahmen (siehe Abbildung 4-
11 c) erreicht werden kann. Mit dieser modifizierten Variante des Fertigungsprozesses
wurden in Vorversuchen bereits gute Ergebnisse erzielt. Der Vorteil dieses Verfahrens
besteht darin, dass ein Applikationsschritt (das Benetzen des Kleberahmens) sowie
ein Belichtungsschritt (Aktivieren des auf den Kleberahmen applizierten Klebstof-
fes) entfallen konnen, wodurch der Fertigungsprozess um etwa 2 Minuten verkiirzt
wird. Das modifizierte Applikationsverfahren, welches man in Anlehnung an die
verwendeten Grundverfahren als Applikations-Kapillarkleben bezeichnen konnte, ist
dann besonders genau, wenn die Menge an appliziertem Klebstoff genau dosiert und
reproduzierbar ist, was im Falle des automatisierten Fertigungssystems gegeben ist.

Dieses Verfahren ermoglicht auch eine sehr einfach Losung des in Kapitel 7.1.2
beschriebenen Problems der zeitgleichen Aushédrtung von Leitkleber und lichtakti-
vierbarem Klebstoff. So kann zundchst der Leitkleber appliziert werden, welcher im
anschliefenden Zwischentemperschritt durchhartet. Im Anschluss kann tiber das
beschriebene Applikations-Kapillarklebe-Verfahren der lichtaktivierbare Klebstoff
appliziert werden, welcher wiederum problemlos durchhérten kann. Mit dieser Modi-
fikation des Fertigungsprozesses wurden bereits sehr gute Ergebnisse erzielt (siehe

hierzu auch Kapitel 7.1.2).
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7.2.2  Modifikation an der integrierten Mikrofluidik

Der mikrofluidische Polymerchip bietet als klassische mikrofluidische Plattform in
Polymer eine nahezu unbegrenzte Fiille an Integrationsmoglichkeiten. So sind neben
aktiven und passiven Strukturen, z. B. zur Probenvorbereitung, auch Moglichkeiten
zur Integration weiterer Detektoren gegeben.

Die einfachste und zundchst naheliegende Modifikation liegt vor allem in der
weiteren Reduktion der Probenvolumina. Die aktuelle Grofie der Probenschleife ist
mit 200 ul zu grof fiir die meisten biomedizinischen Anwendungen, wo oft nur weit
weniger Probenvolumen zur Verfiigung steht. Dariiber hinaus kann auch das Volumen
der fliissigen Separatorplugs auf ca. 5 pl reduziert werden. Neben der Moglichkeit,
Probenvolumina, Ubergangsvolumen und Volumen der fliissigen Separatorplugs
weiter zu reduzieren, wire auch die Integration weiterer Probenschleifen auf den
Fluidikchip vorstellbar. So konnten mehrere Analysen hintereinander durchgefiihrt
oder Proben unterschiedlicher Volumina vorgehalten werden. Eine hierfiir notwendige
Voraussetzung ist die Einfithrung eines neuen Konzeptes fiir die Verbindung zwischen
Anschlussschlduchen und Mikrofluidikchip. Wenn mehr als nur eine Probenschleife
verwendet wird, so steigt die Zahl der an den Fluidikchip zu verbindenden Schlduche.
Die derzeit verwendeten Hohlschrauben stellen aufgrund ihrer Baugrofie hier einen

limitierenden Faktor dar.

7.2.3  Verjiingung des Messkanals direkt tiber dem SAW Sensor

Ein weiterer interessanter Ansatzpunkt ist die Reduktion des Probenvolumens di-
rekt oberhalb des SAW Sensors. Von Interesse ist dabei vor allem die Kanalhdhe, da sie
mafSgeblich auf die Dicke der Nernstschen Diffusionsgrenzschicht einwirkt. Durch die
lokale Reduktion der Kanalhohe tiber dem Sensor liefse sich sehr einfach die Grenz-
schicht reduzieren, wodurch die Kinetik der Oberflachenreaktion stark beschleunigt
wird. Eine sehr einfache Methode, den Kanal oberhalb des SAW Sensors zu verjiingen,

stellt eine leichte Modifikation des fluidischen Deckels dar. In Abbildung 77-5 ist ein
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fluidischer Deckel gezeigt, der zwischen dem Ein- und Auslass auf dem Plateau ein
Blockiervolumen aufweist. Die Hohe des Volumens bestimmt die spdtere Hohe des
Messkanals iiber dem SAW Sensor. Im aktuellen Aufbau betragt die Hohe des Kanals
500 pm, durch die Einfiihrung eines z. B. 400 um hohen Blockiervolumens kénnte die
Kanalhohe auf ein Fiinftel der urspriinglichen Hohe verringert werden, wodurch das

effektive Probenvolumen iiber dem Sensor von 1.55 ul auf 0.31 ul sinkt.

.y -

Blockiervolumen

(a) Fluidischer Deckel mit Blockiervolumen (b) Fluidischer Deckel mit Blockiervolumen
und eingelegtem Gehduse (SAW Sensor
nicht gezeigt)

Abb. 7-5: CAD Ansicht des modifizierten fluidischen Deckels mit Blockiervolumen

7.2.4 Optimierung von Parylen- und Goldschichtdicke

Im Rahmen dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dass die Anregung von Love-
moden durch Parylenbeschichtung auf dem SAW Sensor moglich ist und dass eine
auf dieser Parylenschicht aufgebrachte Goldschicht in der Lage ist, die akustische
Welle von Einfliissen der Leitfdhigkeit abzuschirmen. Dabei wurde die Anregung
des Lovemodes zundchst lediglich auf die Parylenschichtdicke optimiert, die im An-
schluss abgeschiedene Goldschicht blieb bei der Optimierung der Parylenschichtdicke
zundchst unbeachtet. Es steht zu vermuten, daf$ eine Optimierung der Verhiltnisse
der Schichtdicken der Parylen- und der Goldschicht verringerte Einfligedampfun-

gen und hohere Sensitivitdten ergeben konnte. Hierfiir sind zukiinftig umfangreiche
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Messreihen mit verschiedenen Parylenschichtdicken bei der gleichen Goldschichtdicke

durchzufiihren.

7.2.5 Integration weiterer Sensortypen

Wie in Kapitel 6.6 gezeigt wurde, kann das entwickelte Sensorsystem mit der in-
tegrierten Mikrofluidik als modulare Plattform betrachtet werden. Das entwickelte
Sensorgehduse dient dabei als eine Art standardisierte Schnittselle, die es ermoglicht,
weitere Sensortypen zu integrieren. Diese Sensoren konnen verwendet werden, um
die Analytik mit akustischen Wellen zu ergdnzen. Dies wurde anhand eines einfachen
Leitfdhigkeitsdetektors demonstriert (siehe Kapitel 6.6). Von besonderem Interesse
wiren hierbei Detektoren fiir Leitfahigkeit und Dielektrizitit, welche die Anderung
der Eigenschaften in der Fliissigkeit iiberwachen. Diese kdnnen zwar durch die Auf-
bringung einer diinnen Goldschicht eliminiert werden (siehe Kapitel 6.3.3), dennoch
kann es fiir bestimmte Anwendungen wichtig sein, diese Grélen zu bestimmen. Ahn-
lich verhilt es sich fiir die Messung der Viskositédt der Fliissigkeit. Hierbei kann ein
mit einer diinnen Goldschicht beschichteter Lovemode SAW Biosensorchip direkt als

Viskositdtssensor eingesetzt werden.
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ZUSAMMENFASSUNG

8.1 ZUSAMMENFASSUNG DER DURCHGEFUHRTEN ARBEITEN

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein einwegtaugliches Sensorgehduse aus Polymer
fiir SAW Biosensoren entwickelt, welches durch Mikrospritzguss hergestellt wurde.
Durch die Einbettung von SAW Biosensoren in Polymergehduse entstehen einweg-
taugliche SAW Biosensorchips. Das Gehduse hilt die empfindlichen Bereiche des SAW
Sensors zuganglich, wodurch die Oberfldche des Sensors auch nach der Einbettung fiir
beliebige Prozessierungsschritte, wie z. B. eine Oberflachenmodifizierung, zuganglich
bleibt. Es konnte gezeigt werden, dass durch eine nachtragliche Parylenbeschichtung
mit einer bestimmten Schichtdicke Lovemoden auf dem SAW Biosensorchip ange-
regt werden konnen. Durch eine Goldbeschichtung dieser sogenannten Lovemode
SAW Biosensorchips konnten erstmalig bei einem SAW Resonator in der Fliissigkeit
erfolgreich Einfliisse der Leitfdhigkeit der umgebenden Fliissigkeit von der akus-
tischen Welle abgeschirmt werden. Dabei konnten experimentell die Einfliisse von
Leitfahigkeit und Viskositit getrennt voneinander beobachtet werden.

Fiir die Einbettung von SAW Biosensoren in Polymergehduse wurde im Rahmen
dieser Arbeit ein vollautomatisiertes Fertigungssystem entwickelt, welches neben
einem hochprazisen XYZ-Positionierkopf, einer Vakuumpipette, einem DELO Dot-
Ventil fiir die Applizierung von Tropfen eines lichtaktivierbaren Klebstoffes und einem
Stempel fiir Leitkleber auch iiber eine automatisierte Bilderkennung verfiigt. Das
Fertigungssystem kann sehr einfach an weitere Sensorgehduse, Mikrosysteme oder
andere Anwendungen angepasst werden [Rap2008b].

Die Verbindung einzelner SAW Biosensorchips zu flexiblen Arrays erfolgt mit Hilfe

eines fluidischen Deckels. Dieser Deckel wurde im Rahmen dieser Arbeit zu einem
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multifunktionalen passiven mikrofluidischen Polymerchip erweitert, der als Ersatz
tiir ein typisches Schaltventil eines FliefSinjektionsanalyse-Systems mit integrierter
Probenschleife verwendet werden kann. Dieser mikrofluidische Polymerchip wurde
durch einen fluidischen Aufbau erweitert, der es ermoglicht, Fliissigkeiten indirekt,
unter Verwendung von Tetradekan als Mittlermedium, zu fordern. Auf diese Weise
wurde verhindert, dass Analyt in Kontakt mit aktiven fluidischen Komponenten (wie
z.B. Pumpen oder Ventilen) kommt. Lediglich die einwegtauglichen Komponenten des
Systems, d. h. die SAW Biosensorchips sowie der mikrofluidische Polymerchip, stehen
in Kontakt mit dem Analyten. Sie konnen zukiinftig als kostengtinstige Einwegartikel
nach jedem Experiment ausgetauscht werden. Somit erhédlt man ein integriertes ein-
wegtaugliches indirektes Fluidiksystem, welches fiir biomedizinische Anwendungen
geeignet ist. Die hohe Integrationsdichte von Sensorik und Fluidik ergibt ein Sen-
sorsystem mit geringen Ubergangsvolumen. Infolge dessen leidet das System kaum
unter storender Probenverdiinnung durch Diffusion, welche ein entscheidender Nach-
teil vieler in der Anwendung typischer Fluidiksysteme ist. Dies konnte anhand von
vergleichenden Messungen mit Proteinadsorption in verschiedenen Fluidiksystemen
belegt werden. Alternativ kann die Diffusion durch die Verwendung von Tetradekan
als fliissigem Separator vollstandig unterdriickt werden. Dies wurde am Beispiel von
Messungen mit einem SAW Sensor und einer Fluoreszenzmesszelle nachgewiesen.
Die Kombination eines aus acht einzelnen SAW Biosensorchips bestehenden Senso-
rarrays und des integrierten einwegtauglichen indirekten Fluidiksystems ergibt ein
anwenderfreundliches Biosensorsystem, welches fiir eine Vielzahl von biomedizini-

schen Anwendungen eingesetzt werden kann.

8.2 ABSCHLIESSENDE BEMERKUNGEN

Das im Rahmen dieser Arbeit entwickelte Sensorsystem ist geeignet fiir einen
Einsatz in der biomedizinischen Technik. Da auf Aspekte der Automatisierbarkeit
geachtet wurde, ist das System und die Fertigung seiner Komponenten einfach in ein

industrielles Fertigungskonzept zu tiberfiihren. Dies wurde anhand eines automati-
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sierten Fertigungssystems demonstriert, welches im Rahmen dieser Arbeit aufgebaut
und angewandt wurde. Es wurde gezeigt, dass das Sensorsystem auf sehr einfa-
che Weise durch weitere Sensoren erganzt werden kann, wodurch eine sehr flexible

Analyseplattform entsteht, die fiir eine Vielzahl von Analyseaufgaben geeignet ist.
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OBERFLACHENPLASMONEN-TECHNOLOGIE

Eines der wenigen kommerziell verfiig- 10)
. . Analyt
baren markierungsfreien Systeme, das Anti
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N Sensorchip
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in der Lage ist, Molekiilanlagerung und
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zu bestimmen, ist das System der Firma

w2

Lichtquelle : Detektor

Biacore (Schweden, www.biacore.com).

Abb. A-1: Prinzipschaubild des Biacore-
Systems und Lichtintensitdtsver-

die Referenzanalytik fiir diese Form der lauf tiber Einstrahlwinkel 1(®),

Resonanz bei O

Das System stellt in den meisten Fallen

Untersuchungen dar. Es handelt sich da-
bei um ein optisches System. Hierbei wird einer der beiden Reaktionspartner auf der
Oberflache eines Chips immobilisiert, der andere Reaktionspartner wird in der Fluidik
tiber die Chipoberfldache geleitet. Das System selbst besteht aus einer Lichtquelle,
einem Prisma, dem eigentlichen Sensorchip mit immobilisierten Fangermolekiilen,
z.B. Antikorper auf einer diinnen Goldschicht, einer Fluidik, welche den eigentlichen
Analyten fiihrt und einem Detektor fiir das ausgekoppelte Licht (siehe Abbildung
A-1, [Bia2oo6]). Die Empfindlichkeiten des Systems sind dabei vergleichbar mit den
Empfindlichkeiten, die mit SAW Biosensoren erreicht werden konnen.

Das System nutzt sogenannte Oberflaichenplasmonenresonanz (engl. surface plas-
mon resonance, SPR). Darunter versteht man die Anregung von Plasmonen infolge
einer Totalreflexion eines Lichtstrahls an zwei nichtabsorbierenden Medien. Plasmonen
werden auch als Plasmaschwingungsquanten bezeichnet, da sie quantenmechanisch
gesehen Quasiteilchen sind, welche Dichteschwankungen von Ladungstrdgern in Me-
tallen oder Halbleitern darstellen. Bei Totalreflexion trifft ein Lichtstrahl unter einem
Winkel grofier als dem sogenannten kritischen Winkel auf eine Grenzflache auf. Dabei

entsteht im Medium mit dem geringeren Brechungsindex ein evaneszentes Feld, das
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mit steigender Eindringtiefe exponentiell abnimmt und nach einer Tiefe von ca. einer
Wellenldnge vollig abgeklungen ist. Kommt diese Welle mit einer leitenden Schicht
(wie z.B. einem Metall) in Kontakt, so wird eine elektromagnetische Welle erzeugt,
die sich entlang der Oberfldche der leitenden Schicht fortpflanzt. Diese Wellen werden
als Oberflachenplasmonen bezeichnet.

Sowohl das einfallende Photon wie auch das erzeugte Plasmon haben ein vek-
toriell darstellbares Moment, das sich aus je einer Komponente parallel und einer
Komponente senkrecht zur Oberfliche zusammensetzt. Zur Erzeugung des Ober-
flichenplasmons kommt es nur, wenn die parallelen Komponenten der Momente
identisch sind. Das Moment des Photons hiangt in erster Linie von seinem Einfallwin-
kel, das des Plasmons von Art und Dicke der leitenden Schicht ab. Die Erzeugung
von Oberflichenplasmonen duflert sich in einer verminderten Intensitdt des reflektier-
ten Lichtes (siehe Abbildung A-1). Mafigeblich Einfluss auf die Energie und damit
auf die Geschwindigkeit der Plasmonen hat die Geschwindigkeit, mit der sich das
evaneszente Feld ausbreitet. Diese Geschwindigkeit wiederum héangt stark vom Bre-
chungsindex des Mediums ab. Die parallele Komponente des Moments der Plasmonen
héangt somit ebenfalls vom Brechungsindex ab, welcher iiber den Einstrahlwinkel des
Lichtes ermittelt werden kann [Kos2004]. Das Biacore-System registriert also eine
Anderung der Lichtintensitit unter einem gewissen Einstrahlwinkel und schlief3t
somit auf eine Anderung des Brechungsindexes an der Oberflache. Dieser wiederum
verdndert sich mit erfolgter biochemischer Reaktion, wodurch ein direkter Nachweis
erfolgen kann. Moglich sind Messungen der Anderungen des Einstrahlwinkels im
Bereich von 10~°, was einer Anderung des Brechungsindexes im Bereich von 10~°
entspricht [Obo1993; Bia2006].

Wie bei den meisten optischen Systemen ist auch an diesem System nachteilig, dass
ein aufwendiger optomechanischer Sensorkopf benétigt wird, der den Grofsteil der
Kosten des Systems ausmacht. Das System wird somit nicht als paralleles System,
sondern nur als quasi-paralleles System verwendet. Der Sensorkopf rastert dabei {iber
die Probenoberfliche, wodurch Analysen sequentiell an verschiedenen Stellen auf dem

Sensorchip durchgefiihrt werden. Eine parallele Analyse im Sinne eines Sensorarrays



143

ist mit solchen System nur dann moglich, wenn mehr als ein Sensorkopf eingesetzt

wird.
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DELO-STEUERBOX UND USB-SCHALTBOX FUR DIE
KLEBSTOFFDOSIERUNG

Fiir die Ansteuerung des DELO Dot-Ventils wird eine Steuerbox verwendet, die
tiber eine Sub-D-Buchse (15-polig) angesteuert wird. Fiir die genaue Beschaltung
der Steuerbox siehe [DEL2006b]. Die Steuerbox iibersetzt die Eingangssignale in
Steuersignale fiir das DELO Dot-Ventil bzw. fiir den Piezoaktor des Ventils. Die
Offnungsweite des Ventils wird iiber einen Spannungswert von 0 — 10 V vorgegeben,
der fiir eine definierte Zeit (im Bereich weniger us) an die Steuerbox angelegt wird. Fiir
die Erzeugung dieses Eingangssignals und die Riickkopplung von Signalen aus der
Steuerbox an die Auswertesoftware wird eine RedJack 1208 Full Speed USB-Schaltbox
der Firma Meilhaus Electronic (Deutschland, www.meilhaus.de) verwendet. Diese
Schaltbox liefert auf 16 digitalen Kanélen Ein- und Ausgangssignale von 0 V oder 5V,
sowie auf zwei Kanilen analoge Ein- und Ausgangssignale zwischen 0 V und 4 V bei

einer 10 Bit-Diskretisierung (4096 diskrete Zustinde je Kanal).

B.1 USB-GESTEUERTER BETRIEB

Wie in Kapitel 4.5.2 beschrieben, wurde das DELO Dot-Ventil zundchst direkt an der
USB-Schaltbox mit angeschlossener Verstiarkerschaltung betrieben. Der Grund fiir die
nachgeschaltete Verstarkung liegt darin, dass die USB Schaltbox nur Spannungspulse
bis maximal 4 V erzeugt, die DELO-Steuerbox allerdings einen Signaleingang von 10 V
erwartet. Die Signalimpulse, die mit diesem Aufbau erzielt werden konnten, erwiesen
sich jedoch als nicht kurz genug: Die Verzogerung zwischen An- und Abschalten
des Signals an der Steuerbox wurde softwareseitig durchgefiihrt, was eine konstante

Verlangerung der Pulse um etwa 0.5 ms zur Folge hatte, unabhédngig von der gewihlten
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Pulsldnge. So wurde aus einem 2 ms-Puls ein 2.5 ms-Puls, die kleinste erreichbare
Pulsldange blieb auf 500 ps begrenzt. Die minimale Steuerzeit der DELO Steuerbox liegt
im Bereich 125 ps, was bedeutet, dass bei weiterer Verkiirzung der Signalldngen eine
weitere Verkleinerung der Klebstofftropfen zu erwarten war. Eine solche Verkiirzung
konnte jedoch aus den geschilderten Griinden mit dem USB-gesteuerten Aufbau nicht
erreicht werden.

Ein weiteres Problem bei der direkten USB-Steuerung war ein Jittern der Lange
der einzelnen Pulsen im Bereich um 125 ps. Dies riihrte daher, dass USB allgemein
ein nicht synchronisierter Bus ist. Wann genau ein Steuerimpuls iiber den Bus an die
Gerite geschickt wird, ist nicht genau abschdtzbar und hangt stark von der Rech-
nerarchitektur, dem Betriebssystem sowie der Prozessorauslastung ab. Dies stellt im
Allgemeinen kein Problem dar, wenn keine direkte zeitgesteuerte Funktion ausgefiihrt
werden soll. Hier verursachte die fehlende Synchronisierung allerdings zuséatzliche
Schwankung im Bereich der eigentlichen Pulsliange, so dass diese als Storgrofie nicht

akzeptiert werden konnte.

B.2 RC-GESTEUERTER BETRIEB

l\ 0-10 V, analog  U,analog [V]4&
A
kurzer Puls

Verstirker \\]anger Puls

> t[s]

0-4 'V, analog

U, Steuerb. [V]
A

Ausgangssignal
DELO Steuerbox

Komparator

— . > t[s]

Abb. B-1: Prinzipskizze der Komparator-Schaltung, je nach Komparatorstellwert wer-
den entlang der abfallenden Exponentialfunktion kurze oder lange Pulse
erzeugt
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Abb. B-2: Erreichbare Impulslangen im RC-gesteuerten Betrieb bei unterschiedlicher
Komparatorstellung

Um das beschriebene Problem beim USB-gesteuerten Betrieb zu 18sen, wurde die
Verstarkerschaltung um einen digitalen Schalter mittels eines RC-Gliedes ergédnzt.
Dieser Schalter schaltet das an die DELO-Steuerbox weiterzuleitende Signal fiir eine
gewisse Pulslinge ein und selbststindig wieder aus. Uber den USB-Bus muss somit
lediglich ein Starttrigger gegeben werden. Die Schaltung ist als Komparator-Schaltung
ausgelegt. Ein Komparator vergleicht eine Eingangsspannung mit einer Referenzspan-
nung und gibt, je nachdem ob die Spannung oberhalb oder unterhalb der Vergleichs-
spannung liegt, ein logisches true oder false am Ausgang aus. Dieses Ausgangssignal
schaltet dann wiederum die Verstiarkerschaltung. Als Vergleichsspannung am Kom-
parator wird eine analoge Spannung angelegt, welche iiber die USB-Schaltbox mit
einer 10-Bit-Diskretisierung im Bereich 0 — 4 V gestellt werden kann. Am eigentlichen
Signaleingang ist ein RC-Glied angelegt, das iiber einen kurzen Spannungspuls gela-
den wird. Das RC-Glied entlddt sich tiber einen Widerstand und produziert auf diese
Weise eine abfallende Exponentialfunktion. Je nachdem wie hoch der Vergleichswert

zu diesem Eingang gesetzt ist, wird die Exponentialfunktion frither oder spater unter-
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(a) Dauer des Signalanstiegs im Bereich unter ~ (b) Dauer des Signalabfalls im Bereich unter
10 ps 1 us

Abb. B-3: Signalverldufe im RC-gesteuerten Betrieb, die obere Kurve (1) zeigt den
Spannungsverlauf am Eingang des RC-Gliedes, die untere Kurve (2) zeigt
das Signal am Ausgang der Komparatorschaltung und damit das an der
DELO-Steuerbox anliegende Signal

halb den Vergleichswert fallen. Auf diese Weise liefert der Komparator unterschiedlich
lange Pulse.

Abbildung B-1 zeigt das Prinzipbild der Schaltung mit zwei Beispielen fiir die
Erzeugung eines kurzen und eines langen Pulses. Die eigentliche Steuergrofie ist dabei
der Referenzspannungswert, der als Komparatorspannung bezeichnet wird. Dieser
wird als Promilleteil seines Maximalwerts (4 V) angegeben. Abbildung B-2 zeigt den
Verlauf der Pulslingen iiber dem Komparatorstellwert. Oberhalb von 900 %. und
unterhalb von 50 %o sind die Pulsldngen instabil, im breiten Zwischenbereich aller-
dings ohne jedes Rauschen. Diese Form des Betriebs ist somit nur fiir Impulsbreiten
im Bereich von bis zu 3 ms geeignet. Da es durchaus vorstellbar ist, dass langere
Pulse bendtigt werden, wurde die Schaltung so ausgelegt, dass sie einfach tiberbriickt
werden kann (das geschieht durch Uberbriicken der Kapazitit des RC-Gliedes), wo-
nach die Steuerung wieder im rein USB-gesteuerten Modus betrieben werden kann.
Abbildung B-3 a zeigt den Signalverlauf am Eingang des RC-Gliedes und am Ausgang
der Schaltung. Man sieht, dass das verstdrkte Signal durch den Operationsverstarker
zunéchst schwingt, nach weniger als 10 ps dann allerdings stabil steht. Diese Zeit liegt

weit unterhalb der Reaktionsschwelle der DELO-Steuerbox und stort das Signal somit
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nicht. Der digitale Eingang des Komparators reagiert noch erheblich schneller, da es
sich hierbei um ein unverstarktes TTL-Signal handelt. Der Abfall des Steuersignals ist
ebenfalls sehr schnell (vergleiche Abbildung B-3 b). Der digitale Eingang liegt zum
Zeitpunkt des Abfalls des Ausgangssignals immer noch auf 5 V; da er lediglich einen
Startimpuls fiir den Komparator liefert (steigende Flanke), ist seine Impulsldnge nicht
von Belang. Gemessen wurden die Pulslangen mit einem digitalen Oszilloskop der

Marke TDS 220 (Firma Tektronix, Deutschland, www.tek.com).


www.tek.com
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CHEMIKALIENLISTE

* Fluorescein isothiocyanate, Kennzeichnung / Bestellnummer: 46950, Lot: 46343/1

13999, bezogen von: Sigma-Aldrich (Deutschland).

¢ Natronlauge 1 mTOI, Kennzeichnung / Bestellnummer: 1.09137.1000, Lot: 90402122,

bezogen von: VWR (Deutschland).

* Bidestilliertes Wasser, im Labor hergestellt durch zweifache Destillation von

vollentsalztem Leitungswasser.

¢ 2-Propanol, Kennzeichnung / Bestellnummer: 1.01040.1000, LiChrosolv, Lot:

I159640 419, bezogen von: Merck (Deutschland).

e EPO-TEK H20S, Hersteller: Epoxy Technology, Lot: PB 019900, bezogen von:
Polytec PT (Deutschland).

e DELOTHEN EP Reiniger, Kennzeichnung / Bestellnummer: 5150460, Lot: 077889,
bezogen von: DELO (Deutschland).

* DELO KATIOBOND KBs554, Kennzeichnung / Bestellnummer: 7555460, Lot:
086026, bezogen von: DELO (Deutschland).

* DELO KATIOBOND 4552, Kennzeichnung / Bestellnummer: 1624360, Lot:
016114, bezogen von: DELO (Deutschland).

* n-Tetradekan, Kennzeichnung / Bestellnummer: 8.14767.0250, Lot: 54572567 619,
bezogen von: Merck (Deutschland).

* Phosphatpuffer (PB), di-Natriumhydrogenphosphat / Kaliumhydrogenphosphat,
riickfithrbar auf SRM von NIST und PTB, Kennzeichnung / Bestellnummer:
1.07294.1000, Lot: HC765764, bezogen von: Merck (Deutschland).
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CHEMIKALIENLISTE

Phosphatgepufferte Kochsalzldsung (engl. phoshate buffered saline, PBS), Kenn-
zeichnung / Bestellnummer: P-4417 tablets, 0.001 mTOI bei Losung einer Tablette
in 200 ml bidestilliertem Wasser, Lot: 095K8210, bezogen von: Sigma-Aldrich
(Deutschland).

Dimer Parylen C, Kennzeichnung / Bestellnummer: 28804-46-8, Lot: 1507, Her-
steller: Speedline Technologies (USA), bezogen von: Specialty Coating Systems
(USA).

Kaliumchloridlosung (KCI-Losung), Leitfahigkeitsstandard 0.001 mTOl, Leitfahig-
keit 0.147 i,_n—n? bei 25 °C, CertiPUR, Kennzeichnung / Bestellnummer: 1.01586,
Lot: OC675235, bezogen von: Merck (Deutschland).

Kaliumchloridlosung (KCI-Losung), Leitfahigkeitsstandard 0.01 mTOI, Leitfahig-
keit 1.41 %n? bei 25 °C, CertiPUR, Kennzeichnung / Bestellnummer: 1.01553, Lot:
HC617141, bezogen von: Merck (Deutschland).

Kaliumchloridlésung (KCl-Losung), Leitfahigkeitsstandard 0.1 mTOl, Leitfahigkeit
12.8 IC“—IE bei 25 °C, CertiPUR, Kennzeichnung / Bestellnummer: 1.01554, Lot:
HC617224, bezogen von: Merck (Deutschland).

Kaliumchloridlosung (KCl-Losung), Leitfdhigkeitsstandard 1 mTOI, Leittahig-
keit 111 %, CertiPUR, Kennzeichnung / Bestellnummer: 1.01255.0500, Lot:

HC631230, bezogen von: Merck (Deutschland).

Kaliumchloridlosung (KCl-Losung), 3 mTOl, Kennzeichnung / Bestellnummer:

1.04817.0250, Lot: OC336834, bezogen von: Merck (Deutschland).

Rinderserumalbumin (engl. bovine serum albumin, BSA), Kennzeichnung /

Bestellnummer: 05482, Lot: 404634/1 41200, bezogen von: Fluka (Deutschland).
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Im Rahmen dieser Arbeit wurde das Herzstiick eines Biosensorarray-
systems auf der Basis von akustischen Oberflichenwellensensoren
(engl. surface acoustic wave, SAW) entwickelt. Hierfiir wurde ein
spezielles Sensorgehduse entwickelt, das einerseits die briichigen
SAW Sensoren schiitzt und dem Anwender ein leichtes Hantieren
mit diesen Sensoren ermoglicht, andererseits aber die empfindlichen
Bereiche des Sensors auch nach der Einbettung fiir eine Oberfla-
chenmodifizierung zugénglich hilt. Das Gehédusedesign erlaubt die
Verbindung von mehreren dieser eingebettet SAW Biosensoren zu
flexiblen Sensorarrays.

Das System wurde durch eine integrierte einwegtaugliche Mikroflu-
1dik ergianzt, welche als indirekte Fluidik ausgelegt wurde. Diese Flui-
dik ermoglicht es, alle im Rahmen einer Messung in Kontakt mit
dem Analyten geratende Systemkomponenten als passive Einweg-
komponenten auszufiihren. Die aktiven Bestandteile des Fluidiksy-
stems (wie z. B. Pumpen und Ventile) kommen niemals in Kontakt
mit dem Analyten. Das System erlaubt dariiber hinaus vollstindige
Unterdriickung von Diffusionseffekten, welche eine bekannte Schwach-
stelle bestehender Fluidiksysteme sind.

Durch die Verbindung von SAW Biosensorarray und integrierter
Mikrofluidik entsteht ein marktnahes Analysesystem, fiir welches im
Rahmen dieser Arbeit erste Anwendungen demonstriert werden.
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