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La microfluidique est une discipline scientifique jeune, foisonnante, et située au
croisement de la physique, de la chimie et de la biologie. Elle s’ intéresse a la compréhension,
alamanipulation et al’ exploitation d’ écoulements de fluides dans des systemes de dimension
microscopique. Une des promesses les plus attrayantes de la microfluidique est la réalisation
de « Lab-on-chip », dispositifs permettant de regrouper sur une seule puce |’ensemble des
fonctions d'un laboratoire de chimie anaytique conventionnel: le mélange, la
préconcentration, la séparation, la quantification, etc. Ainsi, aterme, les analyses deviendront
portables, plus rapides, moins cheres et plus flexibles. Cette these se propose de réaliser dans
un premier temps les deux fonctionnalités éémentaires d'un tel systéme, c’'est a dire la
séparation et la détection de molécules biologiques. Pour cela, ce mémoire s articule autour de
quatre chapitres :

Dans le premier, un tour d’'horizon de I’ é&at de I'art en microfluidique est proposé au
lecteur. Une bibliographie relative aux fonctionnalités rencontrées aujourd hui dans ce
domaine est proposée dans un premier temps. Les techniques séparatives sont ensuite décrites,
avec notamment une discussion sur I'intérét gu’apporte la miniaturisation de I’ expérience
d éectrophorése capillaire de zone. Enfin, les matériaux et méthodes de rédisation de

dispositifs microfluidiques sont présentés dans une derniére partie.

Dans un deuxiéme chapitre, une étude théorique et expérimentale sur les écoulements
hydrodynamiques dans des microcanaux de profondeur de |’ordre de 20 um est proposée.
Cette étude nous a permis de valider les équations de Navier-Stokes a ces échelles
géométriques, résultats non triviaux a priori et parfois en désaccord avec d’ autres travaux de
lalittérature. Une discussion comparative des résultats obtenus clét ce chapitre.

Un troisieme chapitre propose une méthode expérimentale de détermination des
charges de surfaces de systemes microfluidiques de géométries quelconques. Cette
détermination est importante pour la compréhension et I'anticipation des phénomeénes
électroosmotiques nécessaires a la séparation efficace de molécules en solution par
électrophorése capillaire de zone. Une validation expérimentale de la méthode est réalisée en

collaboration avec des chimistes sur des tubes capillaires.
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Enfin, un dernier chapitre présente la réalisation des microsystemes separatifs ains
que leurs tests sur des séparations d’ acides aminés. Ces microsystémes sont fabriqués a partir
de matériaux polymeéres et ils font appel ala séparation par électrophorése capillaire de zone.
Une méthode de détection originale par fibres optiques intégrées est mise en ceuvre. Les
implications techniques et théoriques induites par I'insertion des fibres optiques dans le
microsysteme sont discutées, et prises en compte dans la conception des géométries de ces
systémes. Les premiers résultats obtenus sont trés encourageants, notamment en terme de
vitesse de séparation et de stabilité temporelle.
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Introduction ala microfluidique et aux techniques séparatives

1.1 Généralitéset historique dela microfluidique

La microfluidique peut se définir comme I’ ensemble des travaux ayant trait a la
compréhension et a la manipulation d écoulements de fluides (monophasiques ou
multiphasiques) aux échelles microscopiques. Cela comprend I’ étude de microcanaux
(symétriques ou non), de pompes, de mélangeurs, de séparateurs, de micro réacteurs
chimiques, de diffuseurs de gouittes, etc....

Ce domaine de recherche est récent et trés foisonnant : le premier article se
réclamant de la microfluidique date de 1983 [1], et depuis le nombre d’ études sur ce
domaine a suivi une trés forte croissance. Pour se faire une idée sur ce point, la figure 1.1
représente le nombre d’ articles publiés dans des revues ou dans des conférences contenant

I’ occurrence « microfluidic » en fonction de I’ année de publication, par une recherche sur
la base de données INSPEC :

400

300

200

100 -

Nombre d'articles consacrés ala microfluidique

I ' I ' I
1988 1990 1992 1994 1996 1998 2000 2002
Année de publication

Figure1l.1: Emergence destravaux de recherche en microfluidique
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Introduction ala microfluidique et aux techniques séparatives

1.2 Fonctionnalités élémentaires d’un systeme microfluidique

Nous allons présenter ici quelques réalisations actuelles parmi les plus courantes de la
microfluidique, afin de placer le travail de cette thése dans un contexte plus général et de le
mettre en perspective. Une des promesses |es plus attrayantes de la microfluidique concerne la
réalisation de «lab-on-chip », littéralement « laboratoires sur puce », qui se proposent de
concentrer et d'intégrer sur un seul microdispositif I’ensemble des activités pratiquées

habituellement dans un laboratoire de chimie analytique ou de biologie médicale.

La phase de séparation de molécules, qui est le sujet de cette thése, n’est qu’une des
activités parmi d'autres que doit réaliser un laboratoire sur puce, qui sont : le mélange de
produits, la préconcentration de molécules, la séparation, le pompage de liquides, et la
détection. On se propose dans ce chapitre de faire un tour d’horizon bibliographique des
résultats présentés dans la littérature sur ces fonctionnalités microfluidiques.

1.2.1 Méange de molécules en solution

Considérons, pour simplifier le probléme, un systéme de mélange de deux solutions
soumises a un écoulement. Dans un systeme fluidique de dimension classique, le mélange des
deux molécules ne pose a priori pas de probléme particulier. En effet, les turbulences dues
aux grandes dimensions assurent a chaque molécule un trajet chaotique et donc une grande
interpénétration des liquides introduits.

Pour un systeme microfluidique simple, les écoulements sont toujours laminaires (cf.
chapitre 2), ce qui interdit |’ établissement par définition les turbulences. Le mélange est alors
uniquement di a la diffusion des molécules, et considérablement réduit par rapport au cas de
I’ écoulement turbulent [2-5]. Lafigure 1.2 permet d’ observer une telle zone de mélange dans
un cana de section 90 um * 90 um pour un nombre de Reynolds (défini au deuxieme
chapitre) égal a0.4 [2]:
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—-._complexe
fluoréscent

Figure1.2: Méange par diffusion de deux solutions aqueuses dans un canal
microfluidique et & bas nombre de Reynolds (0.4).
La section du canal est égale a 90 um* 90 um. Issu de[2].

Pour palier cette difficulté, une premiére méthode consiste, lorsque cela est possible, a
jouer sur la géométrie de I'écoulement pour améliorer I'efficacité de la diffusion des
mol écules, soit en diminuant sa largeur [6], soit en augmentant sa longueur (i.e. le temps de
trajet, [7]). En effet, en considérant uniquement le processus de diffusion, les équations de
diffusion indiquent qu’ une molécule d' arginine (D=0.5* 10 cm?/s) a besoin en moyenne de
14 secondes pour parcourir un canal de 30 um de large, contre 350 secondes pour parcourir
un cana de 150 um de large. Mais ces modifications géométriques ont le défaut de diminuer
considérablement le débit des écoulements (cf. abaques du chapitre 2), ce qui peut étre
rédhibitoire pour certaines applications.

Notons ici qu'il est possible de réduire la dimension de la zone de mélange par une
méthode de focalisation hydrodynamique [3,8], i.e. sans modifier la dimension ni la
disposition des microcanaux. Il s'agit ici d’introduire des écoulements transverses de part et
d autre de I’ écoulement principal, le contraignant ainsi a réduire ses dimensions, qui peuvent

étre gjustées par les débits des différents écoulements.

Une deuxieme méthode de mélange microfluidique consiste a imposer au systéme des
perturbations susceptibles d’introduire une contribution chaotique a I’écoulement, sans
diminuer la section du microcanal, donc en conservant les caractéristiques laminaires. Ces

perturbations peuvent avoir lieu :
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(1) Soit a la jonction des canaux d'arrivées de produits, avec par exemple des
perturbations hydrodynamiques périodiques transverse simples (figure 1.3.a, [9,10]), ou
multiples [11].

(2) Soit dans le microcana de séparation, avec par exemple I'insertion de chevrons
croisés sur une des parois du cana (perturbation hydrodynamique, figure 1.3.b [12]), ou par

I’ application de champs é ectriques diélectrophorétiques [13].

La figure 1.3 propose deux résultats expérimentaux proposes dans la littérature avec

de tels dispositifs :

I Perturbation Direction du flux

périodique
-

Liquide A >
Liquide B ——»

L
i
4

100 um

a) Perturbations hydrodynamiques sur la zone de jonction ([9])

0.2cm

Ay =3 cm

b) Perturbations hydrodynamiques dans le canal de mélange ([12])

Figure1.3: Méangeurs microfluidiques chaotiques
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1.2.2 Préconcentration de molécules

Lors d’une analyse d’ un mélange liquide trés complexe (ce qui est souvent le cas avec
des échantillons biologiques), il arrive parfois qu’il soit nécessaire de réaliser un premier tri
avant la séparation et la quantification, afin de conserver les molécules d’intérét et donc de
simplifier le signal de séparation. D’autre part, les concentrations de ces molécules peuvent
étre inférieures aux seuils de détection du systeme de quantification, et il devient alors
nécessaire de les augmenter localement avant |a phase de séparation. Ces deux taches peuvent
étre réalisées, simultanément ou non, dans une cellule de préconcentration microfluidique :

Légende
ey . . . .
ase stationnaire fonctionnalisee . : .
AR == Flux de mélange biologique
Molécule a préconcentrer —> Solution d’ &ution
Molécule sans intérét
. WL LY = |, - Tl et =
= . Wy = PR RTY
. . WOy Ly - . ey gy
== |
a) Phase stationnaire fonctionnalisée b) Etape de préconcentration
. s mEmom e ' . LI DU VI P
. wowmomom . . R
= . RN N == . N --
. RN NN : . R
| |
c) Saturation d) Désorption des molécules préconcentrées

Figure1.4: Principe schématique de la préconcentration microfluidique en vue d’ une

amplification de la concentration

Le principe schématique d' une cellule de préconcentration est présenté en figure 1.4.
Le microcanal est rempli en un endroit donné d’ une phase stationnaire fonctionnalisée, c'est a
dire possédant une interaction spécifique avec certaines molécules d'intérét du mélange
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biologique (figure 1.4.9). Durant la phase de préconcentration, les molécules a fixer sont
retenues dans la phase stationnaire, tandis que les molécules sans intérét sont expulsées de la
zone de préconcentration par le flux de liquide (figures 1.4.b et 1.14.c). En dernier lieu, les
mol écules préconcentrées sont désorbées par I’ action d' une solution d’ élution introduite dans

le systéme (figure 1.4.d).

Il apparait que la fonctionnalisation de la zone de préconcentration est le parametre
essentiel de la méthode de préconcentration. Or il existe sur ce point plusieurs solutions
proposées dans lalittérature :

Thomas et al. [14] proposent par exemple de marquer la zone de préconcentration par
des anticorps ciblés sur les molécules a préconcentrer qui jouent le réle d’ antigénes, il s agit
alors d’ une « immunoconcentration ». Des billes magnétiques ont été utilisées pour manipuler
ces systemes anticorps, et des études sont en cours au LENAC pour intégrer ces billes dans
des microcanaux. Des interactions chimiques plus rudimentaires peuvent parfois suffire pour
fixer les molécules[15].

Dans le cas de la préconcentration d’ADN, Khandurina et a. proposent une
préconcentration de deux ordres de grandeur par I'intermédiaire d’une membrane poreuse
[16,17].

Enfin, Huber et al. [18] sont parvenus a moduler I'interaction entre les molécules a
préconcentrer et la surface fonctionnalisée, en modifiant la température de cellule de
préconcentration par un module Peltier intégré ala puce (figure 1.5) :

200 pm

t=0.0 sec t=0.8 sec t=1.0 sec

Figure1.5: Images de fluorescence d’ une préconcentration d’ un complexe myoglobine-
fluorescéine a différents instants apres le début du chauffage de la cellule de
préconcentration [18].
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1.2.3 Pompage de fluides

Pompes hydrodynamiques

Pompes externes

La solution qui vient en premier a |’ esprit pour déplacer des fluides dans un systeme
microfluidique consiste a utiliser les dispositifs classiques macroscopiques. Les écoulements
sont alors imposés par des éléments externes au systéme microfluidique, soit des pousse-
seringues (consigne en débit), soit des systemes pneumatiques (consigne en pression). Mais
I’ expérience montre que cette solution n’est pas la plus avantageuse, en raison notamment de
la difficulté a réaliser des connectiques macro/microfluidiques simples et fiables, c’est a dire
sans fuites. Ce point n'est pas souvent discuté dans la littérature, alors qu'il est pourtant
essentiel [3].

Nous avons toutefois utilisé cette méthode pour les mesures d écoulements
hydrodynamiques dans des microcanaux présentées au chapitre 2, et pour les caractérisations
de charges de surfaces par courants d’écoulements présentées au chapitre 3. En ce qui
concerne la liaison entre les éléments externes et les microcanaux réalises dans du silicium,
nous avons opté pour une méthode originale par la tranche ; via des tubes capillaires pour
lesquels des produits commerciaux existent sur le marché, simplifiant ainsi grandement la

connectique.

Pompes internes

Pour palier les problémes de connectique, une solution consiste & intégrer une ou
plusieurs pompes dans le systeme microfluidique, au prix d’ une complexification du systéme.
Ces pompes utilisent toutes globalement le méme principe de fonctionnement, présenté en
figure 1.6 : une cavité gravée dans le systéme microfluidique se voit imposer une variation
temporelle de son volume par I'intermédiaire d’ une membrane placée sur |’ une de ses faces.
Afin d'imposer un écoulement net dans le systéme, des microcanaux asymeétriques, que I’on
peut assimiler a des diodes microfluidiques, sont placés en amont et en aval de la cavité. On
peut faire ici I'analogie avec un redressement éectronique effectué par une ou plusieurs

diodes en série avec un générateur sinusoidal.
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Diodes microfluidiques
Figure1.6: Pompage hydrodynamique interne dans un systéme microfluidique

Le débit d’'une telle pompe sera conditionné par trois parameétres : le volume déplacé
par une oscillation de la membrane, la fréquence de ces oscillations; et | efficacité des diodes
microfluidiques, i.e. le rapport entre les débits obtenus suivant le sens de I’écoulement.
L’ optimisation géométrique de |’ efficacité des diodes microfluidiques représente en soit une
question non trivide a résoudre [19-27]. Il est reporté que |'efficacité d'une diode
microfluidique décroit avec ses dimensions, et donc avec les nombres de Reynolds des

écoulements associés [19].

fage zakl 178 108vn HD33

3878 10KU X200 |
Diode convergente/divergente 2D [ 23] Diode vortex 3D [19]

Figure1.7: Diodes microfluidiques

Un grand nombre de pompes hydrodynamiques internes ont été réalisées dans la
littérature, aussi nous bornerons nous a citer seulement quelques réalisations. La différence
principale entre ces travaux réside dans la maniere de déplacer la membrane de la cavité du
systéme. Ces actionneurs peuvent étre piézoélectriques [28,29], éectrostatiques [29-31], ou

encore thermo-pneumatiques [32].
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1.2.3.1 Pompes électrocinétiques : I’ @ectro-osmose

Principe

L’ électro-osmose peut se définir en premiére lecture comme un transfert d’énergie

électrique en énergie cinétique. Lafigure 1.8 permet d’en comprendre le mécanisme :
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Figure1.8: Principe de I’ @ectroosmose

Soit une coupe d’'un canal, dont la surface est chargée lorsqu’ elle est en contact avec
un éectrolyte. Ce point sera discuté en détail au chapitre 3, et nous ne considérerons ces
charges que de maniére qualitative pour I'instant. On choisira ici comme hypothése que la
paroi est chargée négativement.

Cette charge négative est compensée dans I’ électrolyte par une couche de contre-ions
positifs, placés prés de la paroi appelée double couche de Helmholtz, et dont |’ épaisseur est
typiquement égale a quelques centaines de nm. Ces ions positifs sont libres, contrairement
aux charges négatives liées ala paroi. Au coaur du candl, le liquide est globalement neutre, et
I"influence électrique de la paroi est nulle gréce a I'écrantage de la double couche de
Helmholtz.

Lorsque I’on applique un champ longitudinal au canal, les ions situés dans la double
couche de Helmholtz migrent le long de la paroi suivant les potentiels appliqués. Par
frottements des ions sur les molécules du fluide, puis par frottement des molécules du fluide
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entre elles, i.e. par viscosité, un écoulement net est induit dans le canal, avec une vitesse
homogeéne sur la section en premiére approximation [33-36]. La vitesse électroosmotique du
fluide est aors proportionnelle au champ éectrique dans le canal (cf. paragraphe 1.3.2).

Intérét de I’ électroosmose pour les micro-systemes séparatifs

Comme précisé au chapitre précédent, les écoulements électroosmotiques induisent un
front de vitesse plat dans le microsysteme fluidique. Or, a contrario, les profils de vitesse des
écoulements hydrodynamiques sont de forme parabolique, ou approchante si la section du
microcana est complexe (cf. chapitre 2). Or, ces profils de vitesse ont un impact négatif sur la
qualité d'un systéme séparatif, car ils induisent une dispersion supplémentaire a la seule
diffusion moléculaire. Nous reviendrons en détail sur ce point au chapitre 4. Pour illustrer ce
propos, la figure 1.9 présente deux images en coupe d écoulements respectivement
électroosmotiques (figure 1.9.a8) et hydrodynamiques (figure 1.9.b) d'un échantillon de
produit dans un canal, réalisées par Ross et d. [37]. On y voit nettement I'intérét de déplacer
les fluides par électroosmose :

a) Ecoulement é ectroosmotique b) Ecoulement hydrodynamique

Figure1.9: Consequences des écoulements sur la forme des échantillons et sur leur
diffusion (issu de [37])
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1.2.3.2 Autrestypesde pompes microfluidiques

Nous proposons de clore ce paragraphe par la présentation de trois autres modes de

déplacements de fluides dans des systémes microfluidiques.

Le premier concerne une méthode alternative de pompage éectrocinétique, ne
nécessitant pas de haute tension comme dans le cas de I’ éectroosmose. Cette méthode
consiste a appliquer des faibles tensions variables sur des structures d' é ectrodes inter-digitées
placées sur une des parois du microcana. Des articles théoriques expliquent en détail les
phénomenes a |’ origine du déplacement des fluides, qui dépassent |e cadre de cette thése [38-
40]. Citons simplement que les écoulements sont dus principalement a des asymétries
introduites dans le dessin des électrodes et/ou dans I’ application des potentiels (figure 1.10),
ains qu'au fait que les éectrodes sont placées a de faibles distances les unes des autres, de
I’ ordre du micron [39,41]. Quelques dispositifs expérimentaux ont été réalisés [41-43].

NG\
NTATR

L
| Bl R

25.7 um 454.2° 15.6pm
pmum

Figure 1.10 : Déplacement de fluide par application de tensions sinusoidales sur des
électrodes asymétriques interdigitées (issu de [41])

Lorsgue que le fluide présente une surface libre, par exemple sous la forme d’'une
goutte posée sur un solide, il peut étre déplacé grace a des différences de tensions de surface
imposées par des potentiels, des températures, etc. [44-46]. Lafigure 1.11 présente I’ exemple
d'un tel déplacement de goutte par effet électrostatique (ici de la gauche vers la droite). Ce
type de déplacement peut étre utilisé par exemple pour des mélanges de produits chimiques,
car il apparait que la fusion entre deux micro-gouttes de liquide par ce procédé permet un
mélange tres efficace. Notons cependant qu’ a notre connaissance, aucune équipe n'a pu a ce
jour connecter un tel systeme avec des microcanaux fermeés.
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Figure 1.11: Déplacement d' une goutte d’ eau par effets électriques
(issude[45])

Notons enfin qu'a défaut de déplacer des fluides, il est possible sous certaines
conditions de déplacer les corps introduits dans ces fluides. Citons ici la diélectrophorése qui
permet notamment de déplacer des cellules biologiques dans des dispositifs microfluidiques
[47-52]. Certaines équipes exploitent ce phénomene pour la cytométrie [53-55].

1.2.4 Détection de molécules dans des systemes micr ofluidiques

1.2.4.1 Méthodes électrochimiques

Les méthodes de détection é ectrochimique présentent deux avantages majeurs, qui en

font de bons candidats pour la détection de molécules en solution dans des microsystémes
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séparatifs [56-66] : elles sont facilement intégrables [59,66], et ne nécessitent généralement
pas de marquage particulier [61].
Il existe trois modes de détection éectrochimique :

(1) Le mode conductimétrique, qui consiste a mesurer la résistance éectrique d'un
électrolyte, et par suite sa conductance. Cette méthode est trés universelle car elle fonctionne
pour la détection de toute molécule chargée en solution, comme par exemple le paracétamol,
la créatinine, ou le glucose [64]. La conductance est proportionnelle ala concentration en ions
de la solution, et des détections sont proposées pour des concentrations typiquement de
I’ ordre de la dizaine de pumol/l [61,63]. La limitation en sensibilité de cette méthode provient
principalement de son mangue de sélectivité, qui induit des fluctuations de signal produites
par lesions du tampon qui perturbent laligne de base [63].

(2) Le mode potentiométrique, qui consiste a mesurer des différences de potentiel a
travers des membranes semi-perméables, sélectives aux ions a détecter. Ce mode est statique
du point de vue des électrodes de mesures puisqu’il se produit a courant éectrique nul
[61,63]. La différence de potentiel entre deux électrodes de travail est proportionnelle au
logarithme de la concentration des ions ; et il est ainsi possible de détecter des ions dans un
microcanal jusqu’ a des concentrations typiquement égales a 1 umol/l [65].

(3) Le mode ampérométrique, qui consiste a fixer un potentiel a une éectrode de
travail, et a mesurer les fluctuations temporelles du courant [56-61]. |l est a noter que dans ce
mode de travail, les processus de transfert de charges aux électrodes ne sont pas toujours
possibles avec certaines molécules biologiques car elles ne sont pas éectroactives. Dans ce
cas, le principe de détection devient plus complexe. Les concentrations mesurées par cette
méthode peuvent étre de I’ordre du pmol/l dans des microcanaux pour des échantillons de
molécules biologiques appropriées, comme par exemple de I'acide urique [66], ou des
composés catéchols [59].

Notons ici que ces méthodes éectrochimiques ont pour inconvénient majeur une

certaine complexification dans la fabrication des dispositifs puisqu’une lithographie et un

dépbt métallique sont nécessaires pour réaiser les éectrodes de mesure, avec parfois des
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difficultés d'alignement de ces éectrodes par rapport aux microcanaux. On note aussi une

passivation des électrodes dans certains cas, ce qui limite leur durée de vie.

1.2.4.2 Méthodes optiques

Les méthodes de détection optique sont les plus utilisées pour |’ éectrophorése sur
puce, et peuvent se classer en deux catégories : les méthodes d' absorbance, et |es méthodes de

fluorescence.

Absorbance

L’ absorbance optique est la faculté intrinséque de toute molécule a absorber tout ou
partie d’un flux lumineux incident. Le spectre d’ absorbance, souvent situé dans |’ UV, est une
signature de la molécule considérée; et son amplitude est proportionnelle a la quantité de
mol écul es présentes dans le volume de mesure.

Cette méthode de mesure est trés utilise dans les systémes commerciaux
d éectrophorése capillaire, mais assez peu exploitée dans le cas des puces pour
I’ électrophorése a cause notamment d'une faible sensibilité [67-72]. Suivant les sources
optiques utilistées et les configurations géométriques permises par le systéme, les
concentration minimales détectables par cette méthode sont de I’ ordre du pmol/I.

Fluorescence

Les méthodes de détection de molécules par fluorescence sont nettement plus utilisées
gue les méthodes d'absorbance dans la littérature. Ceci s explique par deux aspects tres
favorables a cette méthode de détection. Tout d'abord, les systemes de détection par
fluorescence, dont nous détaillerons le principe et la mise en ceuvre plus loin, sont souvent
relativement simples a utiliser et a régler pour des puces séparatives. Ceci est un peu moins
vrai pour des tubes capillaires [73-76]. En second lieu, I’ expérience montre que les méthodes
de fluorescence sont trés sensibles par rapport aux méthodes d’ absorbance. Typiquement les
concentrations couramment mesurées par fluorescence sont de I’ ordre du nmol/l, voir en deca
en raffinant le dispositif expérimenta [73,77,78]. Par exemple, Jiang et al. sont parvenus a

mesurer des concentrations de CY -5 égales a 9 pmol/lI dans un cana microfluidique, soit 900
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mol écules dans le volume considéré [73]. Lafigure 1.12 [67] est une bonne illustration de la

sensibilité des techniques de fluorescence, a comparer avec les mesures d’ absorbance :

50 umol1 FITC

U

50 umol1 FITC

Fluorescence

Absorbance

L
60 80 100 120 140
Temps (s)

Figure 1.12 : Détection simultanée par absorbance et par fluorescence d’ un pic de 50
pmol/l de FITC dans un canal microfluidique (issu de [67])

La mise en cauvre de la détection de fluorescence dans un microcana peut se faire de
deux maniéres. La premiere, qui est abondamment employée, utilise un microscope confocal
de fluorescence avec une premiére voie pour |'excitation (un LASER dans la tres grande
majorité des cas) et une seconde voie pour la mesure du signal d’émission de fluorescence,
via un détecteur optique (figure 1.13) [77,79-86]. L’inconvénient majeur de cette méthode est

I’ encombrement du microscope confocal, qui empéche la portabilité du systeme :

LASER

Détecteur

Objectif

Objet :
Dans le plan focal

Hors du plan focal

Figure1.13: Banc de détection par microscopie confocale de fluorescence

35



Introduction ala microfluidique et aux techniques séparatives

Une seconde voie, plus originale, consiste a intégrer la détection de fluorescence dans
le microsystéme séparatif. A notre connaissance, trés peu de travaux ont été effectues sur ce
sujet, mais leurs résultats sont encourageants [87-91]. Nous avons pour notre part choisit cette
solution de travail, et nous reviendrons en détail au chapitre 4 sur les conséquences d’un tel
choix sur les choix de réalisation technique des canaux, ainsi que sur la physique des

écoulements dans les microcanaux.

La détection de fluorescence souffre d’ un défaut majeur qu’il convient de signaler ici :
la tres grande majorité des molécules d'intérét biologique ont des rendements quantiques
faibles. De plus, dans une solution biologique typique, les longueurs d’ ondes d’ excitation des
différentes molécules ne sont pas nécessairement compatibles. Une solution consiste alors a
dériver les molécules biologiques par un fluorophore. Ceci agjoute alors une étape de
complexification expérimentale: soit en dérivant les molécules avant injection dans le
systeme ; soit en prévoyant une zone de dérivation, donc de mélange, dans le systeme
séparatif microfluidique [80] (cf. paragraphe 1.3.3).

1.2.4.3 Spectrométrie de masse

La spectrométrie de masse est, par nature, une méethode de détection universelle, et elle
est utilisée de maniére couplée a I’ électrophorése sur tube capillaire depuis une quinzaine
d années [92]. Schématiquement, la spectrométrie de masse consiste a déplacer sous un
champ éectrique et/ou magnétique des molécules préalablement ionisées, et dont la
trgjectoire et/ou le temps de vol dépendent du rapport masse/charge. La quantification des
especes chimiques, trés sensible puisgue typiquement de I'ordre du nmol/l [93-96], est
réalisée le plus souvent par un dispositif multiplicateur d’ éectrons similaire a un celui d’'un
photomultiplicateur. Dans le cas d’un spectromeétre de masse, la premiére création de charges
fait appel aune émission secondaire d’ éectrons créée par I interaction des ions accélérés dans
le spectrometre avec la matiére.

La connectique entre le canal microfluidique et le spectrometre de masse se fait la

plupart du temps: soit via un capillaire de transfert [94,95], soit via un orifice (souvent de
forme pointue) prévu en sortie du dispositif pour diffuser les gouttes d’ échantillons [96-101].
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La figure 1.14 propose un tel type de couplage via capillaire, en sortie d’un microsystéme
séparatif par électrophorese :

Electrode

Réservoir 1
Plots de contact
/ Jonction liquide (de 1.7 a 1.9kV)

i i

T Entrée du spectrométre de masse

- - h :
f \.\ Capillaire de « pompage » (12 cn)

Reéservoir 2
Réservoir 3

Figure1.14 : Electrophoreése capillaire sur puce couplée, via un capillaire, a une détection
par spectrométrie de masse (issu de [94])

Notons pour conclure sur ce point qu’a part de rares tentatives de miniaturisation de la
zone de champ accélérateur [93], la spectrométrie de masse n'est pas une méthode
expérimentale intégrée, ni intégrable a court ou moyen terme. Elle reste donc réservée aux
laboratoires fixes, et interdit dans sa configuration actuelle la réalisation d’'un dispositif

complet de type lab-on-a-chip.

1.2.4.4 Autres méthodes de détection

Les méthodes de détection décrites dans les trois paragraphes précédents sont de tres
loin les plus abondamment rencontrées dans la littérature. Elles ne doivent cependant pas
occulter d'autres techniques plus originales, parmi lesguelles nous pouvons citer des
détections microfluidiques par spectrométrie Raman [102], par holographie [103], ou par
résonance magnétique nucléaire [104].

1.2.45 Choix d’une méthode de détection

Ce tour d’ horizon des techniques de mesure de molécules biol ogiques en solution dans
des systémes microfluidiques montre une trés grande diversité des solutions possibles et des

résultats correspondants.
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Cela induit d'adapter un dispositif de mesure aux molécules envisagées et a leurs
concentrations attendues. Pour résumer ces différentes approches expérimentales, il semble
raisonnable de classer ces méthodes suivant trois critéres : I'intégration possible ou non dans

les systemes, la sensibilité, et la gamme des molécules détectables.

Les détections éectrochimiques sont facilement intégrables, au prix dun
alourdissement des processus de fabrication. Suivant le mode choisi, ces méthodes peuvent
étre soit trés sensibles (potentiométrie, ampérométrie), mais a un nombre restreint de
molécules ; soit tres universelles (conductimétrie) mais alors peu sensibles dans ce cas.

Les techniques de spectrométrie de masse sont a la fois sensibles et universelles de
part leur principe physique. Toutefois, I’ appareillage expérimental associé est trés colteux,
complexe et volumineux : il ne semble pas étre intégrable a court ou moyen terme.

Les modes de détection par fluorescence sont trés sensibles, et peuvent étre rendus
universels par la dérivation des molécules d'intérét par un fluorophore. Ces techniques sont
globalement peu intégrées a |’ heure actuelle, mais cette voie reste permise et semble promise
a des dével oppements futurs certains. L’ intégration de la détection de fluorescence est la voie

gue nous avons choisie pour cette these.
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1.3 Lestechniques sépar atives

1.3.1 Généralitéssur lestechniques séparatives

Lachimie analytique a pour but I’identification et 1a quantification des constituants
chimiques d'un échantillon de matiére. Pour se faire, une analyse chimique peut se
décomposer en trois phases : la préparation de I’ échantillon, |a séparation des constituants
de cet échantillon, que I’on nomme analytes, et leur quantification.

La quantification des analytes fait appel aux méthodes de détection évoquées au
paragraphe 1.2.4 nous ne reviendrons donc pas sur ce point ici. La préparation des
échantillons n’ est pas du ressort de cette thése et ne sera donc pas non plus discutéeici. Le
dernier point, la séparation des analytes, est le théme de ce paragraphe, et nous allons
aborder ici les méthodes qui ont été utilisées a cette fin.

Il existe de nombreuses méthodes permettant de séparer les molécules d’'un
échantillon, dont le choix est conditionné par la nature des molécules a séparer. Citons ici
les méthodes chromatographiques en phases liquides (pour des molécules non volatiles)
ou en phase vapeur (pour des molécules volatiles), qui séparent les molécules par un
principe de temps de rétention différents lors de leur trgjet dans une phase stationnaire
avec laquelle elles interagissent plus ou moins selon leur nature [105]. La
chromatographie en phase liquide est par exemple trés adaptée pour séparer des composés
€lectriquement neutres.

A contrario, si les molécules a séparer sont chargées en solution, il est possible de
les séparer par électrophorése. Le support de cette électrophorese peut étre un gel, il s agit
dans ce cas d' éectrophorése sur gel ; ou un milieu libre, tel qu’un tube ou un microcanal,
par exemple, et I'on parle alors d éectrophorése capillaire. Dans ce cas, les analytes
séparés se déplacent a différentes vitesses suivant leur rapport taille sur charge, et forment
des zones de concentrations distinctes lors de leur migration dans le systéme: on parle
alors d' éectrophorése capillaire de zone (ECZ).
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Il ne sera pas discuté en détail de toutes les techniques présentées brievement ci-
dessus, et largement reportées dans la littérature, mais seulement de |I'éectrophorése
capillaire de zone (ECZ), car c'est celle que nous avons utilisée dans nos travaux.

1.3.2 Principede !’ électrophorese capillaire de zone

L’ éectrophorése capillaire de zone (ECZ) est une méthode trés adaptée a la séparation
de molécules chargées en solution. Cette technique se préte donc particuliérement bien aux
séparations d’ ADN , d’'acides aminés, de protéines, d’ enzymes, de sucres, etc..[106]. Cette
technique est assez récente, puisgque les premiers articles la décrivant apparaissent dans les
années 70, avec notamment Mikkers et a. qui mettent en cauvre une séparation dans un tube
de PTFE de diamétre 200 um en 1979 [107]. En 1981, Jorgenson et Lucaks développent une
ECZ sur des tubes de silice revétus d’ octadécylsilane (ODS) et de diamétre 75um [108]. Le
premier dispositif commercial d’ électrophorése capillaire de zone date de 1988, propose par la
société Microphoretics [109].

Le processus expérimental d’une ECZ sur tube de silice peut se résumer en trois
étapes [34,110] : I'injection de I’ échantillon, la séparation des analytes, et leur quantification
par une cellule de détection.

L’injection de I’échantillon a analyser dans le capillaire peut étre hydrodynamique
(par surpression ou par dépression), hydrostatique, ou éectrocinétique. Dans tous les cas,
pour un tube capillaire donné, les volumes d’ échantillon injectés sont proportionnels au temps
d’injection, et typiquement de |’ ordre du picolitre ou du nanolitre [111,112].

Vient ensuite |’ étape de séparation électrophorétique des échantillons. Le principe de
la séparation électrophorétique est basé sur les rapports taille/charge des analytes a séparer.
En effet, considérons par exemple un tube capillaire de charge de surface négative, et soumis
aune tension V a ss bornes. Comme décrit au paragraphe 1.2.3.2, le tampon remplissant le
tube est alors soumis a un écoulement électroosmotique dans le sens des potentiels
décroissants. La relation de Helmoltz-Smoluchowski permet d'obtenir la vitesse
€électroosmotique Ve, en fonction de paramétres physiques de la séparation [105,113,114] :
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Voo = Mo E = 02 E (1.2)

Ou E est le champ électrique dans le tube, pe la mobilité électroosmotique, e la
permittivité diélectrique relative de I’ électrolyte, h sa viscosité dynamique, et z le potentiel de
surface du tube par rapport al’ électrolyte (cf. chapitre 3).

Les molécules a séparer sont elles-mémes soumises au champ dans le tube, et migrent
alavitesse éectrophorétique [105,115] :

- = q =
Vo =m.E = E 1.2
e~k 6p.h.r (1.2

ou m est la mobilité éectrophorétique, q la charge de I'ion et r son rayon

hydrodynamiqgue apparent.

Les différents analytes de I’ échantillon migrent donc a leur vitesse propre, appellée
vitesse apparente, somme algébrique des vitesses é ectrophorétiques et électroosmotiques :

€012
h

Vapp = Ve + Vep = Mypp E = (M +My).E = (6;'h : ).E (13)

Notonsici que la direction de la vitesse é ectrophorétique dépend de la charge de I’ion
en solution, et que pour avoir une séparation totale et compléte des ions, il faut
impérativement qu‘ en valeur absolue le module de la vitesse électroosmotique soit supérieur a
la valeur la plus grande de la vitesse éectrophorétique opposée. Dans le cas ou le tube
possede une charge négative a la paroi (cas des surfaces de silice ou de PDMS), I’ écoulement
électroosmotique va dans le sens des potentiels décroissants, et les cations passent devant la
cellule de détection avant les anions, comme I’indique la figure 1.15.

La détection des molécules séparées a lieu en bout de tube capillaire, avec les
méthodes décrites au paragraphe 1.2.4.
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Figure 1.15: Principe schématique de |’ électrophorése capillaire

de zone (ECZ) sur tube capillaire

1.3.3 L’électrophorese capillaire de zone sur puce microfluidique

Les premiéres expériences d’ électrophoréses capillaires de zones réalisées avec des
puces microfluidiques datent du début des années 1990. Les principes physiques utilisés ici
sont globalement les mémes que ceux qui régissent I'ECZ dans des tubes capillaires. La
principale différence entre les deux modes de travail consiste dans |e passage d’ une géométrie
a une dimension (un tube) possédant une seule entrée et une seule sortie, a une géométrie
planaire a deux dimensions permettant un plus grand nombre d’ entrées/sorties et une certaine

complexification géométrique du systeme.
Ce changement de géométrie a de nombreuses conséquences. Par exemple, dans le cas

d’une puce microfluidique, c’'est la définition géométrique du microsystéme, c'est a dire le
dessin du réseau des microcanaux, qui définit les volumes de produits analysés :
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Canal d’injection Canal de séparation

FEtape d’injection FEtape de séparation

Figure 1.16 : Principe schématique de |a séparation électrophorétique sur puce avec un

injecteur en double T

Les premiéres réalisations de systémes microfluidiques employaient a cet effet une
géométrie en T [116,117]. Cette géométrie générant des difficultés de contréle du volume
injecté, lesinjecteurs en T ont été rapidement remplacés par des injecteurs en croix [112,118]
ou en double T [119]. Dans ce dernier cas, deux canaux transverses sont dessinés, et c'est la
zone de croisement entre ces deux canaux qui, en premiere lecture, permet de définir le
volume injecté (cf. figure 1.16).

La figure 1.17 [120] présente les images (en microscopie de fluorescence) d une
injection suivie du début d'une séparation pour deux molécules de charges opposées, ici de
I’arginine et de la glycine. La puce utilisée pour ces images est réalisée en verre et le volume
d'injection est égal a12 pL.

80ms 160ms

Figure 1.17 : Images vidéo d’ une procédure d’injection/séparation en éectrophorese
capillaire sur puce avec un injecteur en croix. La premiere image (A) correspond a
I’injection, et les images suivantes correspondent a la séparation (B, C et D). Ici deux
molécules sont séparées : I'arginine et la glycine (issu de [ 120]).
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Comme décrit précédemment, il est possible de complexifier la structure présentée ci-
dessus en intégrant par exemple un deuxieme cana d’injection de produit (figure 1.18.a) afin
de réaliser un mélange préalable a la séparation [121,122]. Ce type de systeme peut par
exemple permettre de dériver des molécules non fluorescentes avant Sparation. A contrario,
on peut gjouter un deuxiéme cana de poubelle d'injection (figure 1.18.b) de maniére a
pouvoir choisir entre une injection en croix et une injection en double T, et moduler ains le
volume d'injection [123]. D’autres équipes proposent des structures cycliques de canaux de
séparation (figure 1.18.c), qui permettent de stocker sur des voies secondaires des molécules
préalablement séparées [112,124,125]. Enfin, des réseaux de colonnes de billes magnétiques

auto-alignées sont proposés pour séparer des brins d ADN dans des microcanaux PDMS

(figure 1.18.d) [126] :
Solvant 1 SW, ?P o,
FO P;LM
s/
/ /

Analyte

Poubelle __
d’injection ~

Solvant 2

Point de
détection 1

Point de Support plexiglass Puce PDMS Tampon

. - ] détection 2
Substrat —] S ) N \ \
A

Poubelle

Plaque supérieure j

a: Doublecanal d'injection [121] b : Choix du volume d'injection [123]

7e— —6

Bobine magnétique

Echantillon

. T
lf [ [

3
Poubelle

Réseaun de
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—2.0cm —
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c : Séparation cyclique [ 112] d : Colonnes de billes magnétiques [ 126]

Figure 1.18 : Variantes de structures de séparations électrophor étiques sur puces
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1.3.4 Intérét dela miniaturisation des microsystemes sépar atifs

Le principal intérét de la miniaturisation des microsystemes séparatifs provient de la
complexification permise par la géométrie planaire par rapport a une géométrie a une
dimension, et donc par les fonctionnalités interconnectées sous la forme de réseaux de
microcanaux. Ainsi, la séparation par électrophorése capillaire de zone, qui est une étape de
travail découplée des autres taches dans des systémes de dimension classique peut, quand €elle
est introduite dans des microsystemes, étre directement reliée a d'autres fonctionnalités
élémentaires (mélange, dérivation, préconcentration, détection intégrée, voies de stockage,
etc....). Laréalisation d’ un laboratoire complet d’ analyse chimique sur une seule puce (« Lab-

on-chip ») devient envisageable.
Notons enfin que la miniaturisation de I'ECZ peut étre intrinséquement un facteur

d'amélioration de la qualité des séparations, de leur durée et donc de leur colt. Nous

reviendrons en détail sur ce point au quatriéme chapitre.
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1.4 Fabrication de systemes microfluidiques: matériaux et
méthodes

Quel que soit le matériau utilisé et |’ application visée, I’ éape technique essentielle
d' une éude microfluidique consiste en la réalisation de microcanaux. Ce paragraphe se
propose donc d'en présenter les matériaux et les méthodes de fabrication. L’ utilisation des
matériaux et des techniques planaires issues de la microélectronique impose trois étapes de
fabrication pour laréalisation d’ un canal microfluidique:

(1) Laformation en surface du cana dans un matériau donné,
(2) Le percage d’ entrées/sorties pour la connectique fluidique,

(3) Le scellement du canal avec une seconde matrice plane.

Bien slr, des variantes peuvent étre proposees a ce schéma général en fonction des
besoins, comme par exemple la formation de canaux a double ou triple profondeur, mais le

schéma général en trois étapes sera toujours respecté, au moins de maniére schématique.

Ce paragraphe se propose de présenter les matériaux les plus utilisés en microfluidique
aujourd’ hui, et les méthodes employées pour mener a bhien les trois étapes proposees ci-
dessus. Cependant, ces descriptions sont volontairement succinctes, et pour une lecture plus
compléte le lecteur est invité a consulter des ouvrages plus détaillés sur la question
[3,127,128] ; ou les références bibliographiques indiquées pour chague étape de fabrication,
dans lesguelles il trouvera les détails techniques des processus a mettre en oeuvre.

1.4.1 Maté&riaux durs: silicium et verre

Le silicium est le matériau de base de la microél ectronique gréce a ses propriétés semi-
conductrices. Il est donc abondamment documenté dans la littérature, et ¢’ est naturellement

vers ce matériau que se sont tournées les premiéres équipes qui se sont intéressées a la
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microfluidique [116,129,130]. Cependant, le silicium possede deux défauts majeurs pour les
applications de séparations électrophorétiques :
(1) 1l n’est pas transparent alalumiére visible, ce qui interdit les détections optiques.
(2) Il est mauvais isolant a température ambiante, et les couches de passivation
électriques (de type SiO, ou SisN,) en surface ne tiennent généralement pas les champs

électriques appliqués transversalement au canal [116].

Les deux défauts du silicium présentés ci-dessus, rédhibitoires pour la séparation
électrophorétique, aménent naturellement a se tourner vers le verre car ce matériau est
transparent et bon isolant (typiquement 10° Wm & 20°C [131]). Outre ces deux propriétés
primordiales, le verre posséde |’ avantage d’ étre tres résistant aux agressions chimiques et il
interagit peu avec les solvants. |l convient de noter ici qu’en toute rigueur, il ne faut pas écrire
«le verre», mais «les verres», car il en existe de nhombreuses variétés. Ces verres sont
choisis en fonction des caractéristiques désirées quant a leurs propriétés optiques
(transmission des UV), leur qualités thermiques (coefficients de dilatation, points de fusion) ;

ou encore leur pureté chimique qui joue un grand réle dans les qualités de gravure.
Nous avons pour notre part travaillé avec le Pyrex 7740 (Corning) [132-134] €t le
SD2, développé par Hoya pour améliorer le collage silicium/verre. Ces deux verres sont dits

« borosilicatés » car ils contiennent essentiellement de la silice et de I’oxyde de bore; mais
auss des dopants, comme le sodium, présent entre 3% et 5% dans le Pyrex 7740.

1.4.1.1 Gravurede canaux

Gravure du silicium :

Il existe globalement trois modes de gravure de canaux dans le silicium, suivant la
forme de la section droite recherchée [3,128,135] :

(1) La gravure humide isotrope du silicium permet d obtenir des canaux de forme
arrondie, et implique une solution acide, par exemple le HNA, qui est un mélange de

HF/HNOy/CH3;COOH [3,128].
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(2) La gravure humide anisotrope exploite les propriétés du cristal de silicium pour
dégager des plans cristallins. Les profils obtenus sont saillants, et dans le cas de la gravure
KOH, de pH basique, certains plans cristallins (comme le plan <111>) sont révélés [128].
Notons que dans ce cas de figure, les aspects cristallographiques de la gravure interdisent
certaines formes de canaux, comme par exemple les courbes ou les angles pointus.

(3) La gravure seche DRIE (gravure plasma profonde) permet, lorsque les parametres
sont correctement réglés, d’ obtenir une gravure directive, et donc des canaux de sections
rectangulaires [128].

i i 1 g g
| SEUERTT TR LT DR I

a) Gravure humideisotrope[3] b) Gravure humide KOH [3]  c¢) Gravure seche DRIE

Figure1.19: Profilsde gravure dansle silicium

Gravuredu verre :

Bien qu’'en théorie le verre puisse étre gravé par DRIE comme le silicium, cette
méthode de gravure est en pratique rarement utilisée a cette fin. En effet, dans le cas des
verres borosilicatés, les ions libérés lors de la gravure (particuliérement le bore et le sodium)
polluent de maniére drastique les bétis, ce qui leur interdit notamment de cbtoyer des process
de rédlisation de circuit électroniques sur silicium, trés sensibles a ce type de pollution. Le
collt tres élevé des équipements de DRIE réserve donc leur usage sur le verre aux équipes

spécialisées dans ce domaine.

A cette méthode seche est donc préférée la gravure humide par acide fluorhydrique
(HF), utiliste dans la trés grande majorité des travaux publiés sur la réalisation de
microcanaux en verre [117-119,131,133,134,136-141]. Notons que cette gravure ne permet

d obtenir que des profils de gravure isotrope, ce qui limite les géométries réalisables.
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Il est aussi possible de réaliser des canaux dans le verre par « powder blasting » ([142-
144]). Cette solution, plus originale, consiste a graver le verre en projetant un jet de poudre
d'un matériau dur sous pression. Cette méthode est plus simple et plus rapide que la
précédente, mais €elle aboutit & des canaux plus rugueux et moins bien définis qu’avec les
méthodes humides, comme on peut |e constater alafigure 1.20 :

AccNV  SpotMagn WD ———— 20 um 50 pm
200KV 20 817x 9.4

a) Par powder blasting (issu de [142]) b) Par gravure humide HF (issu de [131])

Figure 1.20 : Profils de gravure de canaux dans le verre

1.4.1.2 Percaged entrées/sorties

Percage du silicium

Le silicium éant un matériau dur et cristalin, il est trés délicat de le percer avec
précision par des voies classiques, c'est a dire avec des foréts diamantés ou en carbure de
silicium. Cependant, cing autres solutions s offrent a |’ expérimentateur :

(1) Une gravure DRIE de part en part du wafer, avec un masque de gravure
suffisamment épais,

(2) Une gravure humide débouchante, méthode plus simple et moins colteuse a mettre
en cauvre gque la premiére, mais beaucoup plus longue,

(3) Le percage par laser,

(4) Le percage par ultrasons,

(5) Le percage par « powder blasting » [142-144], méthode que nous avons mise en
cauvre au LENAC (figure 1.21). Pour se faire, la plaque a percer est protégée par un pochoir
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métallique (qui est peu érodé par le jet), grace auquel il est possible de reporter sur le silicium
des trous avec une grande précision et une grande reproductibilité.

Figure1.21: Percage de silicium par « powder blasting »

Percage du verre

Matériau amorphe, le verre est plus simple a percer que le silicium par les voies
classiques avec des foréts diamantés ou en carbure de silicium, car il est moins fragile.
Malheureusement, cette solution n'est pas toujours envisageable pour deux raisons.
Premiérement, les trous ainsi percés sont trés souvent ébréchés (figure 1.22). De plus,
I’ expérience nous a montré que s la probabilité de casser un wafer de verre en le percant est
relativement faible, elle n’est toutefois pas négligeable et peut parfois poser des problémes

lorsgue le nombre de trous & percer sur un méme échantillon est élevé.

Le percage du verre par voie chimique est envisageable, mais non trivial. En effet ,
cette méthode est non seulement tres longue, mais il faut aussi obtenir un masque de gravure
qui permette de graver |’ épaisseur du wafer. Or I’ expérience nous a montré que cela n’ est pas

toujours possible avec les masques les plus couramment utilisés.

Au vu de notre propre expérience, la méthode qui semble la plus intéressante pour
percer le verre est celle du powder blasting qui permet, avec le méme type de pochoirs que
pour le silicium, de percer une plaque en quelques minutes. 1l est a noter que le profil du trou
obtenu par cette technique est toujours conique, ce qui n'est pas génant pour ce qui Nous
concerne.
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La figure 1.22 compare des trous de diamétre 1mm percés dans un wafer de verre de
500 pum d'épaisseur avec les méthodes classiques et par powder blasting, observés en

transmission sur un scanner optique.

Echelle:  ®%3%%¢ 1mm

a) Percage par « powder blasting »

b) Percage par foret diamanté

Figure 1.22 : Techniques de percage de wafers de verre vues en transmission

On observe bien sur ces images les défauts du percage par foret diamanté, et
I” aspect conique des trous percés par powder blasting.

1.4.1.3 Collagede plaques

Collage silicium-silicium

Il existe principalement deux solutions pour coller deux plaques de silicium: la

méthode de collage directe par fusion, et les collages par couche intermédiaire.
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Le collage par fusion, le plus utilisé, consiste a mettre en contact les deux plaques et a
élever I’ensemble a une température de 800 °C a 1000 °C [128,145]. Une grande attention
doit étre portée ala propreté des plaques, car larigidité du silicium interdit tout collage si trop
de poussieres sont déposées : typiguement, une poussiere de un micron empéche le collage du
wafer sur un centimetre carré. |l est important de noter ici que le collage ne se fait pas
directement entre des atomes de silicium aux interfaces des wafers, mais par I’'intermédiaire
de ponts Si-O-H. En effet, aux conditions normales de travail, le silicium s oxyde al’air, et
C'est cette couche d' oxyde natif - d’une épaisseur de I’ ordre de quelques couches atomiques -
qui intervient dans le collage. C'est la raison pour laquelle celui-ci a lieu a plus basses

températures que celle de lafusion propre du silicium, a 1410°C [128].

Il est auss parfois possible d'utiliser une couche de résine comme adhésif
intermédiaire, a condition que la couche adhésive n’'interagisse pas avec le fluide prévu pour
étre déplacé dans les canaux. L’ avantage de cette méthode réside dans le fait qu’ elle nécessite
des températures de collage nettement plus basses que précédemment, par exemple 130 °C
pour un collage via une résine de photolithographie [128].

Collage verre-verre

Le collage des plaques de verre par fusion intervient a plus basse température que pour
le silicium, typiquement entre 450°C [132,146] et 650°C [147] suivant la nature du verre. De
méme que pour le silicium, ce collage fait appel aux liaisons Si-OH présentes en surface de la
silice quand celle-ci est placée au contact de |I"humidité de I'air [148]. Cependant, certains
auteurs révélent que, a condition que les surfaces de verre a coller soient suffisasmment planes
et propres, le collage par contact a température ambiante peut suffire pour certaines
applications ne nécessitant pas de hautes pressions dans le systéme microfluidique [132].

D’autres auteurs proposent des solutions permettant d’améliorer ce collage a basse
température, en créant un maximum de liaisons chimiques sur les surfaces de verres a coller.
Pour ces auteurs, les adhésions ainsi obtenues sont parfois suffisantes pour certaines
applications, le recuit correspondant au collage par fusion n’est présenté que comme un
appoint au collage chimique pratiqué a basse température [132,146,148-152]. Par exemple,
Nakanishi et a. proposent un collage par acide fluorhydrique (HF), qui consiste a placer une
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goutte de HF dilué a quelques % entre deux surfaces de verre, puis de mettre I’ ensemble sous
pression pendant quelques heures [149,150]. Le HF attaque alors légérement les surfaces de
silice, et crée un grand nombre de liaisons entre les deux plaques. Dans le méme esprit, Ito
[151], Sato [152], et Wang [146] proposent un collage qu’ils nomment «water glass
bonding », qui consiste typiquement a introduire entre les deux plagues préalablement
rendues hydrophiles par un traitement au NH,OH H,0,, une solution agueuse de silicate de
sodium (Na + 2 SIO,) et de mettre I’ ensemble en pression une heure a 80°C [151].

Notons enfin la méthode proposée par Sayah et a. qui proposent une technique de
collage assistée par pression [148], qui consiste a appliquer une pression de 500 bars sur les
plaques portées a 340°C. Cette technique nécessite une presse chauffante, mais présente
I’avantage de réclamer une température de collage relativement faible et une méthode

expérimental e trés simple a mettre en cauvre.

Collage silicium-verre : collage anodique

L e collage anodique permet d’ obtenir des collages entre des plaques de silicium et
de verre capables de résister a de grandes pressions. |l est donc trés souvent utilisé en
microfluidique, car il permet d alier les techniques d’ usinage du silicium avec un collage

de qualité, plus simple a mettre en ceuvre que le collage par fusion silicium-silicium.

T 1000V Verre
T -«
Silicium

—

Figure 1.23: Collage anodique silicium/verre

Le principe du collage anodique est présenté en figure 1.23. Une tension comprise
entre 200 et 1000 V [128] est appliquée aux bornes du systéme constitué par les deux
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plaquettes a coller. Le champ ainsi créé conduit & une migration des ions sodium contenus
dans le verre, en direction du silicium. Ainsi, le champ éectrique est maxima a
I"interface, ce qui permet I'interpénétration des atomes des deux matériaux [3]. Afin de
favoriser lamobilité desions, latempérature est portée typiquement entre 200°C et 500°C
[128].

1.4.2 Méthodes douces : microcanaux formés dans des polymeres

Bien que les méthodes de réalisation de systémes microfluidiques soient éprouveées
avec des matériaux durs tels que le silicium et le verre, I'intérét s'est reporté depuis
guelques années vers d autres types de matériaux de réalisation, comme des polymeres,
pour des raisons de simplicité d’ usage et de colt. On parle alors de méthodes « douces »
ou «molles » de fabrication de microcanaux. Parmi les polymeres les plus utilisés, citons
le PDMS (Polydiméthylsiloxane), le PMMA (Polyméthylmétracrylate) et le COC (Cyclo-
Olefin Copolymer).

Le PDMS est un élastomeére, transparent dans I’U.V. au dela de 350 nm [153], et
possédant de bonnes qualités diélectriques (rigidité diélectrique de 21 kV/mm [154]). Il
est donc trés indiqué pour les expériences d’ électrophorése. Ce matériau s présente sous
forme liquide a température ambiante, et aprés mélange avec un durcisseur, il se
polymérise en respectant un budget thermique, spécifié par le fabricant : 4 heures a 60 °C,
ou 1 heure a 100 °C, ou 15 minutes a 150 °C [154]. Cette éape de polymérisation,

irréversible, aboutit a un matériau solide et souple.

Le PMMA et le COC sont deux matériaux thermoplastiques, solides (et rigides) a
température ambiante, et qui deviennent vitreux lorsgu’ils sont portés au dela de leur
température de transition vitreuse, respectivement égale a 106 °C et a 138 °C [155]. Ces
transitions sont réversibles.
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1.4.2.1 Fabrication des microcanaux

PDMS

Le processus de formation des microcanaux en PDMS que nous avons développé
au LENAC est similaire a ceux proposés dans la littérature [81,87,91,95,156-159] :

(1) Un moule est réalisé soit avec une résine épaisse, soit directement en silicium, par
DRIE. Ce moule est constitué de structures dites « positives », ¢'est a dire avec des murs
placés aux endroits ou I’on désire obtenir des canaux dans la puce finade. Ce moule est
préalablement silanisé afin de faciliter le démoulage du PDMS (figure 1.24.a),

(2) Le PDMS, liquide a température ambiante, est coulé sur le silicium, puis porté a
150°C pendant une heure, afin de le durcir (figure 1.24.b),

(3) Lapuce de PDMS est ensuite démoul ée du support en silicium (figure 1.24.c),

(4) Des trous sont percés dans cette matrice de PDMS, de maniere a créer la
connectique macro/microfluidique. Notons ici que le percage de trous dans le PDMS ne pose
aucune difficulté, et ne nécessite pas de technique particuliére, comme dans le cas du silicium
et du verre (figure 1.24.d),

(5) Une plaque de PDM S plane, réalisée a partir d' une plaguette de silicium vierge, est
collée ala puce précédemment fabriquée, éanchéfiant ains les microcanaux (figure 1.24.€).

@ (b)

n N
a3

?\

(©) (d)
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e »
ﬂ (c)
r\ @ Silicium
(©) PDMS

(e vue en coupe

Figure 1.24 : Fabrication des puces microfluidiques par moulage de PDMS

Notons ici que cette méthode de fabrication présente de nombreux avantages de co(t
et de temps de développement. En effet, il est possible de fabriquer de cette maniere un trés
grand nombre de puces microfluidiques a partir d’un seul moule de silicium, puisgue celui-Ci
est réutilisable. Le temps de salle blanche est minimisé gréce a cette technique. De plus, le
PDMS est un matériau peu onéreux, contrairement aux wafers de silicium et de verre. On peut
donc, par cette technique de moulage, transférer a moindre co(t la précision des techniques
issues de la microélectronique vers des dispositifs a relativement bas codt. La figure 1.25
présente une image MEB d'un microcana fabriqué en PDMS au laboratoire, de section 50
pm* 50 pm:

Spof Magn - WD EBExp i
8.7 504  CIM

Figure1.25: Microcanal en PDMS
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PMMA et COC

La méthode de fabrication des microcanaux en PMMA et en COC differe de celle
employée pour le PDMS. Le principal point commun entre les deux types de matériau
concerne I’ utilisation d’un moule de silicium.

Dans le cas des thermoplastiques, le moulage doit se faire a une température
controlée, |égérement supérieure au point de transition vitreuse, et sous pression
[58,155,160,161]. Pour se faire, nous utilisons une presse chauffante, capable d’ appliquer
des pressions jusqu'a 15 tonnes et des températures jusqu’a 200°C. Le thermoplastique
ainsi moulé est refroidi a température ambiante, phase au cours de laguelle il durcit. Le
temps de formation d' un canal par cette méthode est typiquement de I’ ordre de la demi-
heure [58]. La figure 1.26 présente une image MEB d'un réseau de microcanaux ains
formés. Notons enfin que, contrairement au PMDS, le COC et la PMMA sont rigides a

température ambiante, ce qui autorise leur percage par des méthodes classiques.

Figure1.26 : Réseau de microcanaux en PMMA (issu de [ 155])

1.4.2.2 Collage de plaques

PDMS

Le PDMS adhére spontanément avec lui-méme ou avec du verre, a condition que

les surfaces collées soient suffisamment propres et planes. La littérature propose de

57



Introduction ala microfluidique et aux techniques séparatives

nombreuses études pour lesquelles ce collage réversible est suffisant [162-167]. Notons
aussi que certains auteurs utilisent ce ssmple collage spontané pour réaliser avec succes
des séparations é ectrophorétiques [37,81,86,159,168] .

Cependant, malgré les résultats obtenus par d' autres équipes avec du PDMS natif,
nous n’avons pas voulu nous contenter de ce collage pour deux raisons : premierement,
I"introduction de fibres optiques intégrées dans la puce pour la détection de fluorescence
impose des contraintes mécaniques sur le PDMS et requiére donc un collage de bonne
qualité pour garantir I’ é&anchéité des canaux. Nous reviendrons plus en détail sur ce point
au chapitre 4. En deuxiéme lieu, le PDMS natif est un matériau hydrophobe, et
I’ expérience nous a montré qu'’il est tres difficile de remplir des systémes microfluidiques
présentant de telles surfaces. La moindre présence de poussiére ou de défaut de surface du
canal implique des bulles d’air dont il N’ est pastrivia de se débarrasser.

Or, il existe une méthode physique permettant de coller le PDMS de maniére
permanente, et de le rendre conjointement hydrophile : le traitement par plasma O,. Cette
méthode, largement reportée dans la littérature [37,156-158,169-173], consiste a exposer
pendant quelques minutes les surfaces de PDMS dans un plasma d oxygene. Aprés ce
traitement, les surfaces sont mises en contact quelques secondes, et un collage permanent
est ainsi obtenu. La figure 1.27 présente une image en coupe d' un cana ainsi collé, de

section 70 pm * 130 pm:

Figure 1.27 : Vue en coupe d’'un canal PDMS collé par plasma O,
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Notons ici que I'aspect hydrophile des canaux exposés au plasma O, est
expérimentalement trés pratique, car il permet un remplissage spontané, par capillarité,
sans utiliser de pompes et sans souffrir de la présence de bulles d'air résiduelles. Lafigure
1.28 présente le comportement de deux surfaces de PDMS, I’ une oxydée, |’ autre non. Les
deux gouttes d' eau font le méme volume : 100 pl.

Avant traitement plasma Apres traitement plasma

Figure 1.28 : Conséquence du traitement plasma sur |’ hydrophobicité du PDMS

Le traitement plasma O, possede un dernier avantage, qui consiste a accélérer les
séparations par rapport a un méme cana fabriqué dans du PDMS natif [174]. Nous
discuterons plus en détail ce point au chapitre 4, avec notamment une éude du comportement
de relaxation temporelle du PDM S oxydé.

PMMA et COC

Le PMMA et le COC se collent par fusion bonding. Pour cela, il suffit de presser I’une
contre I'autre les plagues a coller et de porter conjointement |’ensemble a une température
inférieure a la température de transition vitreuse. Notons ici que le choix du couple
pression/température de collage est choisi avec précaution, car si ces valeurs sont trop élevées,
I’ expérience montre que la plague plane flue dans les canaux préalablement formés: les
plaques sont collées, mais les canaux sont bouchés. 1l est possible d’améliorer et de simplifier
ces collages en traitant les surfaces par une fine couche de solvant déposée a la tournette [58].
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1.5 Conclusion

Comme le lecteur aura pu le constater a la lecture de ce chapitre, la microfluidique est
un domaine de recherche assez récent et trés foisonnant. Ce chapitre se proposait d’ étre un
tour d’horizon de ce que représente la microfluidique aujourd hui (bien qu'il ne soit
évidemment pas exhaustif), mais aussi une introduction aux problématiques rencontrées au
cours de ce travail de thése.

Nous y avons décrit dans un premier temps les fonctionnalités élémentaires que
proposent les systemes microfluidiques actuels en vue de la réalisation de « Laboratoires sur
puce », a savoir le mélange, la préconcentration, le pompage de fluides, la détection et la
Séparation.

Concernant ce travail de these, nous nous sommes intéressés a la séparation de
molécules par électrophorése capillaire de zone, couplée a une détection des molécules par
fibres optiques intégrées. En effet, le tour d’ horizon des techniques de détection de molécules
dans des systemes microfluidiques nous a conduit a développer ce systeme de détection, ce
qui impose certaines contraintes géométriques. Ces contraintes ne sont pas sans poser
quelques difficultés théoriques, notamment du point de vue des écoulements
hydrodynamiques. Ces écoulements parasites peuvent perturber drastiquement les séparations,
comme nous pourrons le constater au chapitre 4, a la lumiére des résultats obtenus lors d’ une

étude d' écoulements hydrodynamiques, proposée au deuxiéme chapitre.

Nous y avons décrit dans une derniere partie les matériaux et les méthodes de
réalisations de microcanaux. Suivant les fonctionnalités recherchées, il est possible de réaliser
des systémes microfluidiques dans des matériaux durstels que le silicium et le verre ; ou dans
des matériaux polymeéres, pour un colt moins éeve. Cette deuxiéme solution a été retenue,
notamment parce qu’ elle autorise des géométries plus complexes qu’avec le verre, et parce
que le silicium n’est pas adapté aux expériences d’ électrophoréses ni aux détection optiques.

Les écoulements électroosmotiques, indispensables a I’ expérience d’ électrophoréese
capillaire de zone, font intervenir la charge de surface de matériaux mis en présence de
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solutions aqueuses. Dans le cas du PDMS, gque nous avons employé, cette charge de surface
est assez mal connue ; notamment lorsqu’il est traité par un plasma O, utilisé pour son collage
et pour le bon remplissage des canaux. Or, une bonne caractérisation de ces charges de
surface est indispensable afin de réaliser des dispositifs homogenes et des séparations
reproductibles. Une méthode expérimentale de mesure de cette charge de surface, par
courants d’ écoulements, est proposée au chapitre 3. Elle peut étre appliquée a tout systeme
microfluidique, et elle sera exploitée pour la caractérisation du PDM S au quatriéme chapitre.
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2 Etudethéorique et expérimentale
d’ ecoulements hydrodynamiques dans des
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2.1 Introduction

Parmi les nombreux domaines d'étude de la microfluidique, les écoulements liquides
hydrodynamiques confinés dans des microcanaux présentent un grand intérét, auss bien
théorique qu’expérimental, par exemple pour la conception des microsystemes fluidiques
séparatifs ou pour la compréhension du déplacement de fluides par pression dans des
systémes types diffuseurs, diodes ou pompes microfluidiques. Aux petites échelles, de I’ ordre
du micron ou en deca, la prédominance des effets de surface liquide/solide devant les effets de
volume peut modifier le comportement physique des écoulements confinés, et il était
intéressant pour nous de qualifier ces phénomeéenes dans les gammes de dimensions
rencontrées au LENAC.

Laquestion qui vient alors naturellement al’ esprit est de savoir si les |ois macroscopiques
de la mécanique des fluides, maintes fois vérifiées aux grandes échelles (a partir du mm) sont
toujours satisfaisantes pour décrire les écoulements aux échelles qui nous concernent, c'est a
dire la dizaine de micron. Répondre a cette question consiste donc a confronter les équations
macroscopiques de la mecanique des fluides et les mesures expérimentales dans un
microsysteme fluidique en fonction des paramétres géométriques et physiques mis en jeu lors
de I’ écoulement. On citeraici principalement la définition géométrique du microsystéme, les
interactions paroi/fluide, et les pertes de charge visqueuses lors de I’ écoulement. Or, une
étude bibliographique sur I’ hydrodynamique dans les microcanaux montrait au début de nos
travaux, en 2001, des incohérences manifestes et des résultats expérimentaux nettement
divergents entre les différentes études proposées dans la littérature, comme nous le verrons au
paragraphe 2.4.2. Ces contradictions entre plusieurs études antérieures n’ont fait qu’ amplifier

et motiver notre intérét pour ce travail.

Posons dés maintenant quelques ordres de grandeurs sur les écoulements afin de bien
appréhender les échelles misent en jeu. Dans un tube de section circulaire, par exemple, la
formule de Poiseuille prévoit que le débit d’un fluide est proportionnel au diametre du tube a
I’ exposant 4 [175]. Donc, une diminution du diamétre du tube par 20 (en passant par exemple

d’un tube de 1mm de diamétre a un tube de 50um de diametre) induit une diminution du débit
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hydrodynamique d'un facteur 160000. Pour étre un peu plus précis, prenons I’exemple d’un
tube capillaire typique de ceux que nous avons étudiés, de diamétre 50 um, de longueur 1 m
et rempli d’eau sous une pression de 1 bar. Ce tube voit le fluide se déplacer a un débit de 46
pl/h, soit 1.27*10™ m’/s. A ce rythme, I’écoulement d un litre prend 2 ans et 171 jours, ce
qui implique, entre autre, de trouver de nouvelles techniques de mesure de débit, différentes
de celles proposées pour des dimensions classiques.

On se propose ici de présenter les résultats obtenus au LENAC, avec, dans un premier
temps, un rappel sur les notions fondamentales concernant les équations macroscopiques de la
mécanique des fluides et leur simplification dans le cas d écoulements laminaires. Un
algorithme simple et rapide de résolution des équations de Navier-Stokes en régime laminaire
est présenté en fin de ce paragraphe. Les méthodes de fabrication des microcanaux et la
réalisation du banc expérimental sont proposées dans un deuxiéme temps. La simulation des
écoulements dans les microcanaux et la confrontation avec les résultats expérimentaux font
I’ objet d’ une troisiéme partie. Enfin, ces résultats sont discutés et comparés avec lalittérature.
En dernier lieu, des abaques de débits hydrodynamiques sont proposées pour les trois
principales sections de microcanaux réalisées en microtechnologies, comme outils de

détermination de débits microfluidiques.
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2.2 Rappels théoriques sur les écoulements hydrodynamiques

confinés

2.2.1 Equation de Navier-Stokes

La relation entre la vitesse d' un fluide visgueux incompressible en tout point d un
cana et la pression absolue qui lui est appliquée est donnée par I'équation de Navier-
Stokes [176]:

Wi (v)v=-R _%u.m (2.1)

Ou P et r sont respectivement la pression absolue et la masse volumique, n est la
viscosité cinématique du fluide, et v est le vecteur vélocité du fluide de composantes (u, v, w)

exprimées dans le repere fixe Eulerien (x, y, z, t). :

F
r

TR ]

Section droite de dirmension microscopiygue

Figure2.1: Définition dela géométrie du probleme

L’ équation (1) peut se décomposer sur les trois composantes de la vélocité :

67



Etude théorique et expérimentale d’ écoulements hydrodynamiques dans des microsysteémes fluidiques

Mu, T, Tu, u_ 1P, &% Thu fPuld

U +V— W =- - 4y v, _
ey T gﬂx ﬂy2 2% 5

2
R AP A - G GO 2 2.2)
™ Ay gz iy gﬂx ‘ﬂy2 ‘ﬂzz_

v,
It
fw, Mw, w, fw_ L1YP, aﬂzw 'ﬂw ‘HWO
It

U—+vV - ==

|
i
i
|
i
I A VAR PR g'nx ‘ﬂy2 ‘sz p

Il n'existe pas de solution analytique générale a ce systeme d'équations. Pour le
résoudre, il est nécessaire de faire des simplifications dont les hypotheses sont a priori
toujours vraies pour des microcanaux, et dont le but de cette éude était la vérification

expérimentale.

Aux échelles macroscopiques, |'équation de Navier-Stokes (2.1) et sa forme
développée (2.2) admettent deux types de solutions suivant la pression appliquée et la
dimension du conduit: le régime laminaire et le régime turbulent. Dans le premier cas, les
lignes de courant dans le fluide sont paralléles aux parois du canal et elles ne s interpénétrent
pas. Ce régime est caractérisé expérimentalement par le fait que la vitesse du fluide (et donc
son débit) est proportionnelle a la pression appliquée. Dans le cas de I’ écoulement turbulent,
quand la pression appliquée devient trés grande, la vitesse n’est plus proportionnelle a la
pression, et des formes d' écoulements rotationnels apparaissent.

Or, la littérature montre que dans des dimensions supérieures a celle de nos
microcanaux, les écoulements restent toujours laminaires dans les gammes de pression qui
nous concernent [20,130,177]. Nous avons donc naturellement admis |'hypothéese

d’ écoulements toujours laminaires.

Soit un microcana de longueur L tres grande par rapport a sa section, supposée
invariante transversalement au microcanal. L’ hypothése d’ écoulements laminaires induit que
le vecteur vélocité du fluide est unidirectionnel, orienté dans le sens de la longueur (suivant
I’axe Oz, figure 2.1), et que sa norme ne dépend que de sa position (x,y) sur la section du
microcanal. De plus, la pression est constante sur une section, et elle décroit linéairement avec
la position sur I'axe transverse au cana (Oz). En définissant DP comme la différence de

pression totale entre |’ entrée et la sortie du canal, le systéme d’ équation (2.2) devient :
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fw _ 1DP (‘HZW + 12w
qIt rL xz  fy?

) (2.3)

Lorsgue I’ écoulement est établi et permanent, le terme dérivatif est nul et I’ équation
(2.3) se simplifie comme::

2 2.5
10P_EVw , Tw2 (2.9)
h L -

Ou h est laviscosité dynamique définie comme le produit der par u.

Notons que dans |le cas de I’ eau, h varie trés sensiblement avec la température. Richter

[178] propose une relation empirique entre la viscosité dynamique et latempérature :

0.1
h=
- 120+2.14282.(T - 8.435+,/8078.4+ (T - 8.435)2)

(2.5)

Ou T est latempérature absolue.

La figure 2.2 présente la courbe de viscosité de |’ eau pour une gamme de température
comprise entre 15°C et 35°C :

0,0012 —
0,0011
0,0010
0,0009 —

0,0008 —

Viscosité dynamicue (*10° Pa.s)

0,0007

T T T T T T T T T
15 20 25 30 35

Température (en °C)

Figure2.2: Evolution de la viscosité de |’ eau en fonction de la température
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Notons ici que la viscosité du fluide, qui est une grandeur macroscopique, n'est pas
forcément triviale pour le cas de I’écoulement dans un microcanal. En effet, les solutions
laminaires de I’équation de Navier-Stokes considerent le fluide comme une succession de
couches atomiques glissant les unes sur les autres. On dit alors que le fluide est Newtonien.
Dans ce cadre descriptif, la viscosité devient le paramétre quantitatif décrivant les pertes de
charge par forces de frottements entre les couches de liquides glissant les unes sur les autres.
Dans le cas ou les dimensions du canal deviennent trés faibles, par exemple de I’ordre de
grandeur de quelques distances atomiques, les interactions « molécules/parois » deviennent
non négligeables par rapport aux interactions « molécules/molécules». Le concept de
viscosité ne suffit alors plus pour décrire les pertes de charge dans |’ écoulement, et il doit étre
révisé. En effet, la viscosité effective —ou apparente- du liquide sera plus éevée ou plus faible
suivant le type d’interaction entre les molécules du fluide et la paroi. Par exemple, dans le cas
d'une paroi hydrophobe, I'écoulement est favorise, et la viscosité effective du fluide
diminuera avec la dimension du cana. Cependant, dans notre cas, une molécule d'eau
présente une dimension de I’ ordre de quelques angstrom, ¢’ est a dire cing décades inférieures
a celle des canaux que nous avons étudiés. L’ hypothese d’'un fluide newtonien « classique »
nous est aors apparue raisonnable pour les écoulements micrométriques et nous |’avons

adoptée comme un postulat posé a priori sur les écoulements dans des microcanaux.

2.2.2 Cas particulier des eécoulements microfluidiques: notion de

résistance microfluidique

L’ éguation (2.4) améne quelques commentaires préliminaires a sa résolution. En effet,
elle montre clairement que la vitesse du fluide est proportionnelle a la pression appliquée DP,
et inversement proportionnelle au produit de la viscosité dynamique par la longueur du
microcanal. De plus, cette équation ne dépend pas des formes géométriques du canal. Cette
contrainte géométrique sur I’écoulement intervient seulement dans |’application des
conditions aux limites, en I’occurrence une vitesse nulle & la paroi pour les matériaux
hydrophiles (cas du verre et de I’ oxyde natif du silicium). On a donc bien une relation entre la
vitesse du fluide et le couple « forme de la section / dimensions du microcanal » , mais la
résolution de I'équation (2.4) peut admettre une méthode générale indépendante de ces

contraintes géomeétriques.
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Comme précisé précédemment, une des principales caractéristiques des écoulements
microfluidiques est leur caractére invariablement laminaire. La vitesse du fluide en tout point
et donc le débit du systéme Q sont donc toujours, par définition, proportionnels a la pression

appliquée DP, et inversement. Par analogie avec laloi d Ohm, on pourra donc écrire :

Ou Ry et Gy sont respectivement la résistance microfluidique et la conductance
microfluidique du microsystéeme considéré. Notons que le débit Q est la conséquence
physique de la pression appliquée DP. Donc, bien que les notions de résistances
microfluidiques et de conductances microfluidiques soient équivalentes mathématiquement,
puisque inverses I'une de I'autre, la conductance microfluidique semble a priori la plus
indiquée pour la description physique d’un montage microfluidique. L’association de
plusieurs éléments microfluidiques en sé&rie ou en paralléle sera équivaente a celle des
conducteurs ohmiques. C'est pourquoi dans la suite de ce chapitre, nous considérerons les
résistances microfluidiques des microcanaux afin de simplifier nos calculs, car ils seront

toujours associés en série.

Il semble important a ce stade de notre étude de résumer les différentes hypothéses et
définitions qui ont é&é émises pour décrire les écoulements hydrodynamiques dans des

microcanaux de dimensions micrométriques :

(1) Aux échelles considérées (quelques dizaines de microns), I'eau est un fluide
visgueux Newtonien,

(2) L*écoulement hydrodynamique est laminaire, établi et permanent,

(3) La vitesse du fluide est nulle sur les parois du canal,

. . : . , . 1
(4) La vitesse du fluide en tout point résout |’ équation : n

(5) Le débit du fluide est proportionnel a la pression. On nomme résistance
microfluidique Ry du microcanal la pression a appliquer sur le fluide (en bar) pour obtenir

un écoulement égal a 1 pl/h.
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2.2.3 Reésolution de I’éguation de Navier-Stokes pour un écoulement

laminaire

L’ éguation (4) est une équation dont la forme « laplacien d’ une variable = constante »
est relativement classique et dont on retrouve assez fréquemment |’ usage en physique (par
exemple |’ éguation de Poisson).

Cette forme d'équation est donc assez connue, et concernant les écoulements
hydrodynamiques, elle admet une solution analytique seulement pour les géométries

«circulaires » et «plansinfinis ». Le tableau 2.1 rappelle ces résultats [176] :

Circulaire Plan «infini »
Géométrie | dlstancg d un point au centre,| x= distance d’un point au centre
R : rayon du tube L longueur du plan
L : longueur du tube 2.d : épaisseur du plan
: DP.(R?- r?) DP.(d2 - x?)
Vir)=——= V(X)=——=
Vitesse (en m/s) () ahL (x) 2hL
4 _ pDP2ld®
Débit (en m/s) o=PDPR" Q=""7% [
8.h.L . o
(s I est lalargeur du plan : [>>d)

Tableau 2.1 : Solutions analytiques de I’ équation de Navier-Sokes

Lorsgue la section est de forme quelcongue, les résolutions anaytiques ne permettent
plus de décrire I’ écoulement. On trouve dans la littérature des formules semi-empiriques pour
un certain nombre de sections [20]. Mais il a été relevé des contradictions entre ces formules
(toutes différentes) et les mesures de débit correspondantes [20]. Cela nous a conduit a
développer notre propre méthode de résolution de I'éguation (2.4) par des algorithmes
numériques sous MATLAB. Afin de s adapter a tout type de section, notre algorithme a été
congu de maniéere a ce que seule la représentation matricielle d’ une section quelconque (par
une matrice de 0 et de 1) suffise pour simuler sa résistance microfluidique. Cet agorithme
repose sur une méthode numeérique par différence finie de résolution de I’ équation (2.4), qui
consiste a discrétiser la section du microcanal par maillage rectangulaire, puis a résoudre le
Laplacien par une expression humérique approchée :
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Wisg - 2wi2,j FWiigj | Wije- 2Wi2,j *Wij-1_ DP (2.7)
Dx Dy L

Oui et j sont lesindices de position sur la section du microcanal, Dx et Dy les pas de
discrétisation, et w;; la matrice de vitesse du fluide a travers la section. Comme défini
précédemment, les conditions aux limites du probléme imposent une vitesse nulle sur la paroi
du microcanal. L’ équation (2.5) est aors résolue de maniere itérative, en appliquant comme
valeur initiale une expression pseudo-aléatoire sur la vitesse wi;. La robustesse de notre
algorithme a été vérifiée dans un premier temps avec succes par comparaison du profil de

vitesse simulé dans un microtube avec la formule de Poiseuille.

Dans notre cas, les microcanaux présentent une section de forme trapézoidale. En
effet, une des méthodes de gravure du silicium consiste a plonger le substrat dans un bain
chimique KOH (voie humide). Cette gravure est anisotrope, c'est a dire que certains plans
cristallins sont gravés plus rapidement que d’ autres.

Il en résulte un profil de gravure trapézoidal avec un angle d'attaque de 54.7°. La
figure 2.3 présente les résultats de simulation obtenus sur un tel microcanal, d’ épaisseur 21.3
pum, de largeur 57.5 pm et de longueur 44.9 cm. Ce canal est remplie d’eau a 25°c sous une
pression de 1 bar. Les deux graphiques de la figure 2.3 montrent la vitesse transversale du
fluide sur la section sous deux formes: en courbe 3D de vitesse en fonction de la position, et
en courbes de niveau d'isovitesses. Le débit simulé correspondant vaut 19.9 ul/h, c’'est adire

une résistance microfluidique du microcanal Ry égale & 50.2 mbar/(ul.h?).
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s
o
=

0.005

Vitesze (en m/'s)
Axe y (*10 pm)

Axe x (¥10 pum) Axe X (¥10 pm)

Figure2.3: Profil de vitesse simulé (en nVs) du fluide dans le cas d’ un microcanal de
section trapézoidal e de profondeur 21.3 um, de largeur 57.5 um, de longueur 44.9 cm, et

d angle 54.7°. Ce microcanal est rempli d eau a 25° C sous une pression de 1 bar.

Les courbes de la figure 2.3 conduisent a une observation trés importante sur la
répartition du profil de vitesse dans le canal. En effet, il apparait clairement que le profil de
vitesse prend assez rapidement des formes assez douces dans le canal, pour étre quasiment
identique a celui d'un tube circulaire au milieu de celui-ci, c'est a dire avec une forme
parabolique. Par conséquent, I'influence de la rugosité des parois (mesurée de |’ordre de
quelques nm) sur le débit peut étre considérée comme négligeable, car ¢’ est la partie centrale
de la section qui intervient le plus dans le calcul de cette grandeur. Notons cependant que
cette faible influence de la rugosité sur le débit ne reste vrai que pour des conditions aux
limites de type «non glissement a la paroi ». En effet, dans certains cas (silicium poreux par
exemple) larugosité des parois peut entrainer un glissement, qui augmentera le débit du canal

a pression constante sans que la forme globale de la vitesse du fluide ne soit modifiée. Dans

ce cas, larugosité n’est plus un facteur a négliger.
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2.3 Réalisation des microcanaux et du banc de mesure de débits

microfluidiques

2.3.1 Reéalisation des microcanaux : procédé de fabrication

La rédlisation de ces canaux, hormis les aspects habituels liés a leurs faibles
dimensions, a été pensée en fonction d’'une contrainte originale que nous nous sommes
imposée sur la connectique d’ entrée/sortie des microcanaux. En effet, I’ é&ude bibliographique
sur ce sujet montre que la stratégie quasi-systématiquement adoptée pour relier les
microcanaux au monde macroscopique consiste a percer des trous dans les plaques sur
lesquelles sont gravés les canaux (ou sur les plagues de scellement, ce qui revient au méme),
puis a presser sur ces trous des tubes flexibles [20,129,130,179,180]. L’étanchéité est alors
assurée par des joints montés en force sur le systeme. Cette méthode a comme principal
défaut d’ étre assez lourde a mettre en cauvre, avec une étanchéité pratiquement impossible a
vérifier lorsque les débits sont trés faibles, puisque les fuites sont masquées par I’ évaporation

relative trés rapide du liquide par rapport aux débits mesurés.

Il nous a donc semblé intéressant de proposer une méthode de connectique différente,
car nous avons par ailleurs au LENAC une bonne expérience sur la manipulation des tubes
capillaires de faibles dimensions. L’ originalité de notre démarche consiste donc ainsérer des
tubes capillaires dans la tranche du dispositif, en contact direct avec les entrées/sorties du
microcanal, et a assurer I’ é&tanchéité du systeme par un bouchon de colle. Les tubes capillaires
que nous avons utilisés a cet effet ont un diamétre interne de 50 um et de diamétre externe de
150 pm, ils sont donc compatibles avec les wafers d’ épaisseur 500 um dans lesquels nous
avons gravé les microcanaux. Cette technique de connectique impose de réaliser une double
gravure dans le silicium, avec des canaux profonds (de I’ ordre de 150um) dans lesquels sont
placés les capillaires d’ entrée/sortie, et les microcanaux proprement dits, dont la profondeur

fait typiquement 20 um. Le procédé de fabrication est présenté en figure 2.4.
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a) b) 5

Cavité profonde

Silicium

d)

Microcanal

Capillaite d’entrée/soitie Microcanal

Figure2.4: Procédé de réalisation des microcanaux

La fabrication des microcanaux procéde des étapes suivantes :

(1) Oxydation du silicium (800 nm), dép6t de 200 nm de nitrure SizN4. Lithographie
des motifs « canaux profonds + microcanaux » (figure 2.4.a). Attaque du nitrure.

(2) Lithographie des motifs « canaux profonds ». Attague du SiO; (figure 2.4.b)

(3) Gravure KOH des canaux profonds dans le silicium (figure 2.4.c).

(4) Attague du SIO,, gravure KOH du silicium sur une faible profondeur pour les
microcanaux (figure 2.4.d)

(5) Scellement des canaux par « collage anodique » silicium/verre (figure 2.4.€).

(6) Découpe des échantillons. Insertion des capillaires dans les canaux profonds puis

collage (figure 2.4.1).

On distingue sur la droite de I'image figure 2.4.f les capillaires de connectique
d entrée/sortie. On remarque auss que les canaux ne sont pas de forme droite mais en
serpentin. Cette géométrie complique quelque peu I’ écoulement dans le canal, en supprimant
notamment |” hypothése d’ écoulement 2D , mais elle permet d’ obtenir des canaux de grande

longueur (typiquement de 25 a 45 cm) sur une petite surface de silicium (de I’ ordre du cm?).
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Pour conserver les hypothéses d'un écoulement laminaire a deux dimensions, il a falu
admettre quelques simplifications théoriques, que nous présentons en détail au paragraphe
2.3.1.

Cing types de microcanaux ont éé réalises, afin de varier les conditions
expérimentales ainsi que les débits attendus. Leurs caractéristiques géométriques, ainsi que
celles des capillaires d' entrée/sorties sont présentées au tableau 2.2 (paragraphe 2.3.3). La
profondeur des microcanaux a été déterminée au profilométre, et les autres parameétres
géométriques ont été mesurés grace a un microscope optique. Lors des mesures de
profondeur, nous avons observé une variation de profondeur dans un méme microcanal en
fonction de la position de la mesure, typiquement de |’ ordre de 0.1um. Ceci s explique par
des inhomogénéités locales de gravure du silicium, courantes dans ce type de techniques de
réalisations. Ces variations, ne dépassant jamais la centaine de nanometre, ont été prises en
compte pour |’ estimation théorique des débits attendus.

Concernant les tubes capillaires, leur section a été observée au microscope, et nous
avons mesuré un diameétre de 52.5+1.0 um. La dispersion sur leur longueur mesurée provient

de la précision de mesure de celle-ci avec un double décimetre par I’ expérimentateur.

2.3.2 Mesure de micro-débits hydrodynamiques

2.3.2.1 Banc de mesure microfluidique

Une des principales difficultés des études d’ écoul ements microfluidiques consiste dans
la mesure d' écoulements dont e débit est typiquement de I’ ordre de grandeur du pl/h, avec
une faible erreur expérimentale. Ces écoulements étant -a priori- toujours laminaires, la
mesure de la résistance microfluidique de chague microcanal se fera par simple rapport des
débits mesurés sur les pressions correspondantes. On trouve dans la littérature quelques
exemples de bancs expérimentaux de débits microfluidiques. Ces bancs de mesure reposent

principalement sur quatre méthodes :

(1) La mesure d’'une masse de fluide déplacée dans un laps de temps donné pendant

I’ écoulement : soit par pesée dans un septum, soit par flexion d’'un capillaire [181].
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(2) Les mesures de suivi vélocimétrique de particules dans le fluide [182,183].

(3) Les mesures différentielles de températures du fluide par deux capteurs placés
autour d'une source de chaleur [184].

(4) La mesure de vitesse de déplacement d’ un ménisque dans un tube gradué servant
de référence volumique placé en amont ou en aval du microcanal [20,129,178-181].

Nous avons choisi d' utiliser cette derniére méthode car elle présente I’ avantage d’ une
grande souplesse expérimentale, et parce qu' elle est robuste par rapport a d éventuels
problémes d évaporation des fluides testés (de I'éhanol et de I'eau principalement). Le

schéma du banc expérimental est présenté en figure 2.5.

Capteur de
pression Po

P1

LT

E Microseringue
H Hamilton
1 (de 10 ula250 ul)

Ecoulement
—

Microcanal %
[ © |

Poubelle

Figure2.5: Dispositif expérimental de mesure de débits microfluidiques

On détaille ce banc expérimenta d’ amont en aval comme suit :

(1) Une seringue de grand volume (60 mL) est remplie d air et connectée a un capteur
différentiel de pression. Cette seringue a pour fonction d appliquer une pression statique P
sur le fluide étudié. La pression appliquée sur le fluide est aors DP=P;-P.

(2) Lefluide remplit une seconde seringue de faible volume, de 10 pl 4250 pl selon le
microcanal étudié, qui sert de réservoir et de volume de référence.

(3) Cette seconde seringue est connectée en aval au microcana par I'intermédiaire
d un tube capillaire.
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(4) Le microcana débouche sur une poubelle par I'intermédiaire d’un second tube
capillaire.

L’ utilisation de seringues comme tubes gradués est tres pratique a plusieurs titres. En
effet, ces seringues sont calibrées et graduées avec une grande précision, on peut adapter la
seringue au débit attendu car les volumes proposés couvrent une large gamme, et enfin la
connectique seringue/capillaire est proposée commercialement. On gagne ainsi en temps de
développement et en fiabilité de la mesure.

2.3.2.2 Incertitudes de mesures des débits microfluidiques

La mesure du débit se fait par mesure de déplacement de ménisque dans un tube

gradué servant de volume de référence. La valeur de débit est alors:

Q=— (2.8)

Ou V est le volume de liquide déplacé pendant le temps t. Soit DV I'incertitude de

mesure sur le volume, et Dt I" incertitude de mesure sur le temps. On a:

Q V t
Or, dans la pratique, le terme Dt/t est toujours négligeable puisgue |es mesures durent
typiquement de quelques minutes a une heure avec un déclenchement de I’ opérateur au
chronométre, donc un biais de I’ ordre de la seconde. On pourra donc écrire :

S v (2.10)
Soit DQ = % (2.11)

On peut ains estimer facilement les débits minimums mesurables sur notre banc
expérimental. En effet, ces débits doivent correspondre a une erreur expérimental e acceptable

pour un temps de mesure raisonnable. Sur ces points, nous nous sommes fixés la limite d’ une
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erreur relative maximale de 10% pour un durée expérimentale maximale de une heure. La
plus petite seringue présente une erreur de mesure de volume minimae égae a 0.2 pl
(seringue Hamilton 10 pl). Compte tenu des contraintes que NOUS NOUS SOMMES IMpPOoSsEs, on
doit donc mesurer un déplacement d’au moins 2 pul dans une durée de une heure au maximum,
ce qui nous permet de mesurer un débit minimal de 2 pl/h (ou 5* 102 m*/s ou encore 57 an/l).

2.3.2.3 Validation expérimentale du banc de mesure

Le banc de mesure de débits microfluidiques a été validé en mesurant des écoulements
d’ eau dans un certain nombre de tubes capillaires en silice, notamment dans le cadre d’un
stage de DESS que nous avons encadré au LENAC [185]. Ce type d’ étude hydrodynamique
dans des capillaires présente I’ intérét d’ avoir été déja réalisée avec succes par d’ autres équipes
[20,175,186]. C'est donc une base expérimentale robuste, qui offre de plus I’ avantage d’ étre
trés simple et rapide a mettre en oeuvre.

Il n’"est pas utile de présenter tous les résultas obtenus sur ces capillaires, aussi nous
limiterons-nous a un exemple de mesure d écoulement sur le type de tube utilisé pour la
connectique d’ entrée/sortie des microcanaux car ce résultat nous servira par la suite. Soit un
tel tube capillaire de longueur 199+1 mm. La température de la piéce était de 22.5°C lors de
I’ expérience. Laformule de Poiseuille (tableau 2.1) indique que, compte tenu des incertitudes
de mesures sur les parametres géométriques du capillaire, la résistance microfluidique
attendue est égale & 2.8+0.2 mbar/(pl.h%).

L’ expérience a été réalisée avec une seringue de 100 pl utilisée comme volume de
référence, et sous différentes pressions sur une gamme [0-1] bar, sans que |’on observe de
fuite pendant le temps expérimental. La résistance microfluidique mesurée sur ce capillaire est
égale 4 2.7+0.1 mbar/(ul.h"), avec un coefficient de corrélation de 0.9990 entre la pression et

le débit, validant ainsi le banc expérimental et I” hypothése d’ écoulement laminaire.
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2.4 Méthode de calcul des résistances microfluidiques dans les

microcanaux réalisés, et confrontation avec |’ expérience

2.4.1 Etude préliminaire des pertesde charge

La figure 2.6 représente de maniere schématique le dispositif microfluidique
expérimental en terme de perte de charge: tous les éléments microfluidiques sont en série,
traversés par le méme débit Q. Ainsi, la résistance microfluidique totale Ry est égale a la
somme des résistances microfluidiques de chaque élément. On peut donc dissocier |a pression
totale appliquée sur le fluide en quatre contributions :

(1) DPs=Rs.Q, la perte de charge dans le tube de référence volumique (micro seringue
Hamilton)

(2) DPc=Rc.Q, la perte de charge dans | es tubes capillaires

(3) DP=R;.Q, la perte de charge dans les deux zones de jonction entre les capillaires et
le microcanal,

(4) DPu=Rn.Q, la perte de charge dans le microcanal.

AP,

AP,

Fluide <

. . , 8 mm
Microseringue {eau ou éthanol)

Hamilton

P

.
de mesure N

Y

P

- - —— -

vl
!

AP,

De 0.14 4 0.31 mm

Figure2.6: Description schématique des pertes de charges
dans le dispositif microfluidique total
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Il apparait clairement qu'une étude théorique tres compléte de I’ écoulement
hydrodynamique dans le microcanal impose de traiter les pertes de charges DP; et DPy avec
des outils numériques de simulation en 3D. Deux réponses s imposent alors pour traiter ce
probléme. Soit on approche ces pertes de charge par des éléments 2D, au prix d'un gout
« d'incertitudes théoriques » ; soit on traite les aspects 3D en tant que tels, au prix du temps
de développement et de calculs nécessaire a cette étude. Ces deux réponses ont été abordées
conjointement, avec comme intérét premier de déterminer quantitativement le colt en

précision de calcul du passage d’ une modélisation compléte en 3D a une modélisation 2D.

2.4.2 Calcul des pertes de charge dans le systeme microfluidique

expérimental

2.4.2.1 Calcul de DPs et DPc

Soient les pertes de charges DPs, DPc comme définies au paragraphe précédent. Dans
les deux cas, la géométrie est de type «tube cylindrique», et le calcul des résistances
microfluidiques est donné par laformule de Poiseuille (cf. tableau 2.1) :

(2.12)

L’ équation 2.12 montre la dépendance de la résistance microfluidique en inverse du
diametre a |’ exposant quatre, ce qui amene deux remarques importantes. On pourra toujours
négliger la perte de charge dans la seringue DPs, devant celles des autres éléments du
dispositif expérimental, car le diamétre de celle-ci est supérieur au mm dans tous les cas. De
plus, la précision sur la détermination du diamétre des capillaires revét une importance
capitale sur la précision de calcul de la résistance microfluidique du systéme total, via la
grandeur DPc. C'est la raison pour laguelle nous avons préféré mesurer les diamétres des

capillaires plutdt que de nous fier aux valeurs annoncées par le fabricant.
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2422 Calcul de DP; et DPy

Enoncé des hypothéses 2D

Comme défini précédemment, la perte de charge DP; correspond aux deux zones de
jonction entre les capillaires et le microcanal. Ces zones sont treés courtes en longueur, de
I’ ordre de grandeur du millimétre, et de section similaire aux autres él éments géométriques du
microcanal. Or, a section constante, la résistance microfluidique d'un éément est
proportionnelle a sa longueur. Sachant que les microcanaux présentent une longueur minimale
de 20 cm (cf. tableau 2.2, paragraphe 2.3.3), il apparait clairement que DP; est négligeable

devant les autres pertes de charge dans le systéme microfluidique.

DPy représente la perte de charge dans le microcanal proprement dit, que I’on peut
séparer en deux classes de contributions : celles des portions droites du microcanal, et celles
des portions courbées en forme de demi-tour, que nous appellerons « coudes », disposés sur
chaque extrémité des portions droites. Ces pertes de charge dans les coudes ne sont pas
négligeables a priori dans I’ écoulement, et leur détermination ne peut pas se faire par calcul
numérique 2D car leur section n’est pas constante, comme le montre la figure 2.7 :

Figure2.7: Exemple de coude pour un canal microfluidique de type « C »

(Les canaux font 142 umde large)
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L’ observation de ce type d'image montre dans tous les cas que la section du canal
dans le coude est plus large que dans sa portion droite. Ceci S explique par la sur-gravure du
silicium dans le KOH. Or, la perte de charge d’ un systeme varie globalement comme I’ inverse
de sa largeur. Donc, la perte de charge dans le coude est inférieure a la perte de charge
correspondant a la méme longueur de portion droite du canal, variable, que I’ on sait calculer
par smulation 2D :

0<Rcoude< R «cand droit de longueur équivalente au coude »

On pourra donc encadrer |a résistance microfluidique théorique du microcanal complet

comme suit :

R« portions droites »<R «microcanal complet »< R« portions droites »+ R « canaux droits équivalents au coude »

Celarevient a encadrer lalongueur réelle du microcana en la définissant comme une
longueur virtuelle comprise entre la longueur des portions droites et la somme des longueurs

des portions droites avec celles des coudes :

L « portions droites »<L «microcana complet » < L « portions droites »+ L «canaux droits équivalents au coude »

Cet encadrement induit donc une dispersion virtuelle sur lalongueur des microcanaux,

qui a été prise en compte dans sa définition géomeétrique en tableau 2.2 (cf. paragraphe 2.3.3).

Vérification des hypotheses 2D par simulation numérique 3D

Pour vérifier les hypothéses et ssimplifications 2D proposées au paragraphe précédent,
nous avons pu procéder a des simulations numériques sous le logiciel 3D ANSY S gréace a une
collaboration avec C. Mahaire du Laboratoire de Physique de laMatiere al’INSA de Lyon.

Pour estimer |a perte de charge DP; dans les jonctions capillaires /canaux, nous avons
smulé I’éément suivant, issue de la géométrie de type « C» (cf. tableau 2.2, paragraphe
2.3.3):
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AP =550 Pa

1 mm 500 pm 1 mm

Canal trap.
142 pym x 21.5 pum

Tube de diamétre
mnterne 52.5 um 200 pum

.
!
]
!

320 um /= _54.7°

\3/ £
200 pm

b)

a) vue de profil, b) vue de face, c) vue 3D

Figure2.8: Jonction microfluidique capillaire/microcanal

Pour cette simulation, nous avons résolu I'éguation de Navier-Stokes avec des
conditions aux limites de non glissement ala paroi et une pression différentielle appliquée sur
le fluide égale a 550 Pa, c’'est a dire a peu prés la perte de charge globale rencontrée pour une
telle portion du systéme microfluidique en conditions expérimental es lorsque I’ on applique un
bar sur I’'ensemble du systéme microfluidique. Le fluide smulé est de I'’eau a 27.6°C. La
simulation montre que la partie centrale, correspondant a la jonction proprement dite, ne
contribue que pour une perte de charge égale a 8 Pa sur 550 Pa. L’hypothése « DP;
négligeable » est donc tout a fait raisonnable.

Le calcul de la perte de charge induite par une portion de «demi-tour » dans un
microcanal a été fait avec le méme logiciel et avec les mémes conditions aux limites que pour
la simulation précédente. La géométrie simulée, issue du microcana « C » est présentée en

figure2.9:
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P=670Pa
142 pm
45.6 um
T Depth : 21.5 pm
P=0
1 mm=L,/2 220.9 im
a) Vue de dessus b) Vue 3D

Figure2.9: Portion de « demi-tour » d’un canal microfluidique

Par exemple, pour une température de 27.6°C, la simulation 3D donne une résistance
microfluidique du coude égale & 5.6 pbar/(ul.h'). La simulation 2D de la portion droite
équivaente, c'est a dire de longueur égale a 440 um, donne une résistance microfluidique
égale & 11.4 pbar/(pl.h"). La méme étude a été faite pour I’ensemble des microcanaux (de
« A »a«E»), et les résultats obtenus sont toujours identiques. On peut donc bien estimer la
perte de charge 3D dans le “demi-tour” du microcanal en |’ encadrant par des simulations 2D
de canaux droits, et I’ hypothése de longueur virtuelle du microcanal du paragraphe précédent
est validée.

2.4.3 Calcul théorique, et mesure des résistances microfluidiques des

microcanaux réalisés

Les conductances microfluidiques théoriques attendues dans les microcanaux
trapézoidaux ont été calculées avec les hypothéses théoriques et les simplifications de
simulations exposées dans les paragraphes précédents.

Le tableau 2.2 présente les géométries des différents microsystemes fluidiques
réalisés, les dispersions (réelles ou virtuelles) sur leurs dimensions, les résistances
microfluidiques calculées par notre agorithme 2D de résolution de I’ équation de Navier-
Stokes, et enfin les valeurs mesurées de ces résistances. Notonsici que les dispersions sur les
paramétres géométriques des microcanaux et des capillaires de connectique induisent des
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dispersions sur les valeurs théoriques des résistances microfluidiques, ce qui est antinomique.

Dans un soucis de rigueur, on parlera donc non pas de « valeurs théoriques » de la résistance

microfluidique d’un microsysteme, mais plutét dune «estimation calculée» de cette

résistance.

Microsysteme fluidique A B C D E
Température (°C)
Lors de I’ expérience 253+0.3 | 28.0+0.3 | 27.6+0.1 | 27.0x0.2 | 27.7 0.2
Profondeur (um) | 21.4+0.1 | 21.4+0.1 | 21.5+0.1 | 21.4+0.1 | 21.3+0.1
g Largeur (um) 58+0.5 94+0.5 142+0.5 | 199+0.5 | 267+0.5
8 Longueur (cm) 444405 | 44.1+0.7 | 32.8+0.8 | 24.9+0.8 | 20.6+1.0
-é Valeur estiméede
Rwm 48.8+£1.4 | 19.6+£0.7 8.3x04 4.3+0.2 2.5+0.2
en mbar/(ul.h™)
o Diamétre (pum) 525+#1.0 | 52.5+1.0 | 52.5+1.0 | 52.5+1.0 | 52.5+1.0
= Longueur (cm) 14.2+¢0.2 | 9.4+0.2 | 10.8+0.2 | 8.9+0.2 | 9.0+0.2
§ Valeur estimée de
o Rc 1.9+0.2 1.2+0.2 1.4+0.2 1.1+0.2 1.1+0.2
en mbar/(ul.h™)
Valeur estimée de Ry
% o g— en mbar /(ul_h.l) 50.7+1.6 | 20.8+0.9 9.7+0.6 5.4+04 3.6x£0.4
5 5 £ | Valeur mesuréede
s S | Ry en mbar /(ul_h.l) 47.5x2.7 | 20.0£0.3 | 10.2£0.4 5.3+0.1 3.7:£0.1

Tableau 2.2: Paramétres géométriques et résistances microfluidiques

des microsystemes réalisés

Le détaill des mesures expérimentales est reporté dans le tableau 2.3 et représenté

graphiqguement a la figure 2.10. Sur chaque graphique, les deux droites représentent les

valeurs extremum de la résistance microfluidique des microcanaux estimées par le calcul, et

les points de mesure sont représentés avec leurs incertitudes associ ées.
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Type de microsystéme A B C D E
DP | Q DP | Q DP | Q DP | Q | DP | Q
11.0 23.0 44.7 69.4
0.249 117 0.256 4.0 0.256 162 0.255 18
Mesures expéimentales | 0.514 ﬂ'g 0.500 gﬁg 0.458 gg'g 0.506 gg'g 0.449 g%
(pression DP en bar, 143 36.1 734 1390 1982
débit Q en pl/h : : : : :
Qenpl/h) 0.749 = 57| 0.757 507 0.753— 1 0.761 1 - 10.753 o
21.4 47.9 95.2 187.8 263.4
1.004 55 1 0.997 512 0.996 99.2 1.004 1035 1.004 5731
Taux de corréation
débit/pression 0.9965 0.9998 0.9977 0.9992 0.9980
expérimental
Tableau 2.3 : Détail des valeurs expérimentales
" " [I)::ession (et;ebar) " e " " Dgression (Z': bar) " e
a) Dispositif microfluidique « A » b) Dispositif microfluidique « B »
" " Dvl;lression (::bar) * * " " Dvl;lression (::bar) * *
c) Dispositif microfluidique « C » d) Dispositif microfluidique « D »
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Figure 2.10:
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€) Dispositif microfluidique « E »

Mesures d’ écoulements des dispositifs microfluidiques réalisés
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2.5 Discussion desrésultats

2.5.1 Interprétation desreésultats

On observe sur les figures 2.10.a a 2.10.e une bonne correspondance globale entre les
débits théoriques estimés pour chaque microcanal et les débits mesurés expérimentalement.
On notera toutefois que certains points s écartent 1égerement des courbes théoriques. Ceci
peut s expliquer de différentes maniéres. On notera par exemple qu'un débit expérimental
peut étre surestimé en cas de fuite de liquide dans le systéme en amont du microcanal malgré
toutes nos précautions sur la connectique. Or ces fuites sont indétectables a ces échelles de
débits. Nous avons aussi remarqué que la présence d'une bulle d'air dans le microcanal avait
tendance a ralentir I’ écoulement, voire parfois a le bloquer. Certaines bulles indécelables car
trop petites ont pu peut-étre ainsi diminuer le débit mesuré pour certains échantillons.

Cest pourquoi nous nous garderons de juger individuellement chague mesure
expérimentale, mais de garder plutét une approche globale pour chague microcanal. Pour cela,
on se reportera a la valeur de résistance microfluidique déduite des mesures ainsi que la
corréation entre le débit mesuré et la pression appliquée sur le fluide.

Notons ici que les coefficients de corrélation déterminés entre la pression appliquée
sur le fluide et le débit mesuré pour chaque microcanal, en derniére ligne du tableau 2.3, sont
tous tres proches de 1. Nous avons |a un indice purement expérimental permettant d’ affirmer
lavalidité physique de I hypothése d’ écoulements laminaires émise au paragraphe 2.1.2.

Pour résumer nos résultats expérimentaux en un seul graphique, lafigure 2.11 présente

une comparaison (sous forme d'un rapport) entre les résistances microfluidiques estimées
théorigquement et mesurées pour chague microcand :
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Type de dispositif microfluidique

Figure2.11: Rapport entre résistance microfluidique expérimentale et résistance

microfluidique théorique pour les cing types de systemes microfluidiques réalisés

On observe sur cette figure une bonne correspondance entre les résistances
microfluidiques estimées de maniére théorique et les résistances microfluidiques
expérimentales puisgue le rapport entre ces grandeurs ne s éloigne jamais de plus de 6% de

I’ unité.

Ce résultat tend donc & montrer que dans les dimensions décamicrométriques, les
modeles macroscopiques de mécanique des fluides sont toujours valides, et que les

écoulements sont toujours laminaires.

2.5.2 Comparaison avec la littérature

Lors de notre éude, nous avons trouvé une tres bonne correspondance entre les
résistances microfluidiques mesurées pour chague microsystéme et les valeurs calculées a
partir des éguations macroscopiques de la mécanique des fluides, associées aux hypothéses
d’ écoulements laminaires. Or, au début de ce travail, ce type de résultat expérimental était tres

loin de faire I’'unanimité dans le milieu scientifique, comme nous le verrons dans ce
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paragraphe. On se propose donc ici de présenter un panel sirement non exhaustif de travaux
réalisés sur le théme de I'hydrodynamique dans les microcanaux, dans le but de mettre en

perspective notre travail dans un cadre plus large.

2.5.21 Remarque préliminaire sur la lecture de ce paragraphe

Avant de détailler les résultats de la littérature, un éclaircissement s'impose quant au
mode de représentation des résultats obtenus dans d autres équipes. Pour notre part, nous
avons choisi de représenter |es résultats sous la forme d’' une résistance microfluidique, c'est a
dire le rapport entre la pression dans un dispositif et le débit du fluide. Cette grandeur n’est
pas la seule pour représenter un écoulement microfluidique, et de nombreux auteurs préférent
utiliser des parametres réduits :

(1) Le nombre de Reynolds Re, défini comme [127] :

_r.<v>D
h

Re (2.13)

ou r est la densité du fluide, <v> sa vitesse moyenne dans le canal, h sa viscosité

dynamique, et D la plus petite grandeur caractéristique du systéme.
Dans le cas de microcanaux, |’ équation 2.13 peut s écrire [187] :

_r 'Q'Dh
h.S

Re (2.14)

Avec r la densité dynamique du fluide (en kg.m®), Q le débit du fluide (en m*.s?), S
la section du cana (en m?), h la viscosité du fluide (en kg.m™.s?), et Dy le diamétre
hydraulique, défini comme le diamétre d’un tube cylindrique dont la surface de coupe est
égale a celle du microcanal.

Dans notre cas, Dy, varie entre 44 um et 70 um, et Re varie entre 0.02 et 0.34. Notons
ici que la transition d’un écoulement laminaire a un écoulement turbulent a lieu pour des
valeurs de Re de I'ordre de 2000. On confirme par le calcul le caractére invariablement

|aminaire des écoulements dans nos microcanaux.
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(2) Lefacteur de frottement f, nombre sans dimension qui s exprime comme [20]:

DPD},

- 2rL.<v>2 (2.15)

Ou DP est la pression appliquée sur le fluide en Pa, et les autres grandeurs définies

comme précédemment. On peut écrire cette équation sous laforme :

. p2.DP.Dh®

512r L.Q? (2.16)

Dans notre cas, f varie entre 3 et 23.

(3) On peut enfin définir le coefficient de friction C, ou encore nombre de Poiseuille
Po, comme le produit du facteur de friction par le nombre de Reynolds :

_ p2DPD°
512h.SL.Q

Po=f.Re (2.17)

Dans notre cas, Po varie entre 0.46 et 1.02

2522 Résultatsdelalittérature

La figure 2.12, reprise d'un article de Paupautsky et a. [188], propose sous forme
graphique un condensé de résultats d’ expériences hydrodynamiques effectuées avant I’ année
1999 :
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Figure 2.12 : Condensé de travaux sur | hydrodynamique (issu de [ 188]).

Il apparait clairement sur ce graphique, que, pour ce qui concerne les écoulements
microfluidiques (Re<100), les résultats obtenus sont pour le moins divergents avec les
théories classiques, mais aussi contradictoires entre eux. A la lumiéere de cette figure, on peut
classer les travaux présentés dans la littérature en quatre catégories : certains ne répondent pas
a la question posée sur la validité des équations macroscopiques aux dimensions
microscopiques a cause d'incohérences d'un échantillon a I'autre; d autres surestiment
systématiquement les débits expérimentaux ; d’ autres encore, au contraire, les sous-estiment ;
et enfin, certains auteurs observent que les équations macroscopiques sont toujours vérifiées

dans des microcanaux.

Etudes dont les résultats sont incohérents d’ un échantillon a I’ autre

Dans la premiére catégorie, Pfhaler et al. [130] semblent étre les premiers auteurs a
revendiquer des études d'écoulements hydrodynamiques de fluides sur des canaux de
dimensions microscopiques (de section rectangulaire 53 pm* 135 pum), en 1990. Leurs
résultats, présentés sous la forme d’une dépendance du nombre de Poiseuille en fonction de
Re divergent nettement d’ avec les équations macroscopiques (entre 50% et 100%), le facteur
de friction étant tant6t sous-estimé, tantét surestimé suivant les échantillons.
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En 2000, une thése est soutenue a I’'INSA de Toulouse par M. Anduze sur « |’ éude
expérimentale et numérique de microécoulements liquides dans les microsystémes
fluidiques» [20]. Il y est question d’'écoulements dans des canaux de forme circulaire,
triangulaire ou trapézoidale, dont les diamétres hydrauliques sont compris entre 3.5 um et
14.8 um. Afin d’ augmenter le débit mesuré, ces canaux sont placés en configuration paralléle
(entre 57 canaux et 250 canaux). Des problemes de caractérisations géométriques des
microcanaux ne permettent pas de conclure de maniére précise sur les mesures de débits, mais
il est observé une relation décroissante entre le nombre de Reynolds et le nombre de
Poiseuille expérimental.

Etudes qui sur-estiment les débits expérimentaux par rapport aux lois macroscopiques

Concernant les auteurs qui mesurent systématiquement des débits supérieurs aux
prévisions théoriques, on peut classer Peng et Peterson [177], qui observent des différences de
I’ ordre de la décade entre |es valeurs théoriques et expérimentales de larelation reliant Re et f
pour de I’eau et des canaux paralléles rectangulaires dont les diametres hydrauliques varient
entre 130 um et 267 um. Leur méthode de mesure n’ est pas précisée.

De méme, Paupautsky et al. [188] proposent des mesures d écoulement pour
lesquelles les débits minimaux mesurés sont de I’ordre de 36 pi/h. Ils observent un débit
systématiquement supérieur aux prévisions théoriques, avec toutefois de faibles différences

mesurées.

Li publie en 1998 puis en 2001 trois articles [187,189,190], dans lesquels une
influence des charges a la paroi sur |'écoulement est débattue théoriquement puis
expérimentalement. Une diminution de la viscosité effective du liquide en fonction de la
concentration des ions dans le fluide est observée. Notons que cette variation de la viscosité
du fluide est tres dépendante de la section du canal : négligeable quand celui-ci présente une
profondeur de 40 um, elle devient observable pour un canal de 14 um de profondeur :
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Figure2.13: Observations expérimentales de I’ influence de la concentration

d’ une solution aqueuse sur |’ écoulement (issu de [187])

Etudes qui sous-estiment les débits expérimentaux par rapport aux lois

macr 0scopiques

Parmi les auteurs en désaccord avec les articles présentés ci-dessus, citons Urbanek et
al. [129], qui observent une sous-estimation expérimentale systématique des débits mesurés,
de 5% a 35% selon les échantillons. Pour cela, ils ont mesuré des débits de propanol et de
pentanol dans des canaux trapézoidaux et triangulaires dont les diamétres hydrauliques
varient entre 13 um et 26 um. Notons que dans cette publication, Urbanek ne détaille pas

complétement la géométrie des canaLix, en ne précisant pas, par exemple, leur longueur.

Mala et Li proposent en 2000 [191] une étude aux conclusions similaires, sur des
canaux trapézoidaux de diametres hydrauliques compris entre 51 um et 169 um et remplis
avec de |’ eau. En effet, les coefficients de friction C expérimentaux (qui varient en inverse du
déhit) sont systématiquement supérieurs aux valeurs théoriques, avec un biais autour de 20%.
Pour expliquer leurs résultats, les auteurs proposent un modéle appelé « modele de viscosité

rugueuse », qui agjoute une viscosité empirique supplémentaire au fluide.

De méme, Bau et Pfahler présentent en 2001 une étude de la viscosité apparente de

I’ eau, de I’ isopropanol, et du silicone dans des canaux de profondeur comprise entre 0.5 um et
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200 pum. lIs observent aussi une viscosité globale supérieure de 20% a celle décrite

macroscopiquement.

Plus récemment, en 2004, Hsieh et al. [182] proposent des mesures de suivi optique de
particules dans un cana de section rectangulaire 200 um par 115 pm. ils observent bien des
écoulement laminaires aux bas nombres de Reynolds, mais notent une divergence des facteurs
de friction mesurés par rapport aux théories conventionnelles. Les pressions appliquées sur le
fluide sont supérieures aux calculs théoriques, a débit donné. Cette publication, récente,
montre que la physique des microécoulements n’est toujours pas encore parfaitement définie

dans lalittérature.

Etudes pour lesguelles les lois macroscopiques sont vérifiées

Richter et a. [178] sont les premiers auteurs, en 1997, pour lesquels les équations
classiques de la mécanique des fluides sont globalement en accord avec les mesures. Le banc
de mesure est du méme type que le nbtre, et les débit minimaux mesurés de I’ ordre de 0.1
pl/h. Les canaux, de section triangulaire, voient leur largeur varier entre 28 um et 182 um et

sont remplis avec de |’ eau.

De méme, des microcanaux de section rectangulaire sont étudiés par Xu et a. [179] en
2000. Les diamétres hydrauliques sont compris entre 30 um et 350 um et remplis d’eau. Les
nombres de Reynolds sont compris entre 10 et 1000, la mesure de débit est réalisée via une
pesée de liquide, et les résultats, présentés sous la forme d’'une dépendance du facteur de
frottement en fonction du nombre de Reynolds, sont en accord avec les prévisions théoriques
de Navier-Stockes pour des microcanaux silicium/verre.

En 2002, Chen et Giordano [192] présentent une étude sur des écoulements dans des
canaux jusqu’a une profondeur de 42 nm seulement. La mesure des débits est tres élégante
puisqu' elle a lieu sur le méme wafer que le canal, annulant ainsi les risques de fuite, et
simplifiant grandement la connectique. Ces auteurs trouvent que pour de I’ eau, |’ équation de
Poiseuille pour un écoulement plan est toujours valide, alors qu'elle diverge pour des
molécules de plus grande taille aux plus faibles profondeurs explorées (de 1 um a 42 nm,
figure 2.14). Le grand intérét de cet article est qu’il apporte un début de réponse a la question
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de la limite physique a partir de laguelle la dimension du cana perturbe la notion
macroscopique de viscosité. La grandeur a proposée par les auteurs correspond a la
conductance microfluidique définie au paragraphe 2.1.2, et tend a augmenter avec la

diminution du canal :
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Figure2.14 : Ecoulements plans infinis dans des canaux nanométriques
(issu de[192])

Des mesures de débit ont aussi été effectuées sur des tubes capillaires, et il est
intéressant de noter que dans ce cas les lois macroscopiques sont toujours respectées, quels
gue soient les auteurs, méme pour ceux qui observent des divergences pour d’autres formes
de section de dimensions similaires.

Parmi ces auteurs, Maa et Li [175] ont éudié des tubes dont le diametre est compris
entre 63 um et 254 um, et remplis avec de I’ eau. Aux basses pressions, I’ accord est respecté,
mais les résultats divergent a plus grande pression. Les nombres de Reynolds explorés sont de
I’ ordre de plusieurs centaines, et les écoulements ne sont plus laminaires. Les débits sont alors
sous-estimés par I’ égquation de Poiseuille, ce qui est cohérent avec les caractéristiques déja
observées sur un écoulement turbulent aux échelles classiques.

De méme, dans sa thése, Anduze [20] observe une parfaite concordance entre la
formule de Poiseuille et les débits expérimentaux est observée pour des capillaires de
diamétre compris entre 13 um et 258 pm.
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On peut enfin citer Judy et a., qui publient en 2002 une étude sur des tubes capillaires
de section circulaire ou carré en silice ou en métal, de diamétre compris entre 15 pum et 150
pum. Les nombres de Reynolds explorés sont compris entre 8 et 2300. Ces auteurs mesurent
une parfaite adéquation entre les coefficients de friction mesurés et les expressions théoriques
pour I’ensemble des tubes. Les liquides testés sont |’ eau, |’ éthanol et I’ isopropanol.

2.5.2.3 Bilan

Il serait dommage de terminer ce tour d horizon bibliographique sans faire quelques
remarques générales sur les résultats publiés et sur leurs contradictions. La question posée ici
est bien de savoir si aux échelles décamicrométriques les équations de Navier-Stokes et les
modéles physiques macroscopiques sont pertinents pour décrire les écoulements

microfluidiques.

Le premier point qui a suscité notre intérét éait de constater que les résultats des
travaux publiés sur-estiment tantét |es écoulements, pour les sous-estimer ailleurs, comme on
I’ observe trés bien sur la figure 2.12, publiée par Paupautsky [188]. A la question posée ci-
dessus, notre travail va dans le sens d’ une réponse positive, ce qui n’ était pas évident lors de
son lancement. Notons que cette conclusion affirmative est partagée par d’ autres équipes, par
exemple par Richter [178], et par Cheng et Giordano [192] a des échelles encore plus petites,
de I’ ordre quelques dizaines de nm pour I’eau. Pourquoi trouve-t-on autant de divergences
dans lalittérature, alors que ces expériences peuvent paraitre relativement simples au premier
abord ?

Il semble que I’ on peut avancer deux principaux € éments de réponse a cette question.
Le premier point concerne la connectique micro/macrofluidique. Cet élément est rarement
évoqué de maniere détaillée, alors qu'il est essentiel pour ces échelles de débit. C'est
pourquoi nous avons pris le parti de proposer une connectique sur la tranche comme décrite
précédemment, plus robuste a nos yeux que les éléments «planaires» proposés
habituellement. Cette connectique «radiale » a cependant un colt non négligeable sur la
complexification de la fabrication des canaux, et limite donc le nombre d échantillons
fabriqués. Notons pour conclure ce point que toutes les éudes publiées sur des capillaires,
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pour lesquels des ééments commerciaux de connectiques tres fiables existent, montrent une

concordance entre les écoul ements microscopiques et les 10is macroscopiques.

Le deuxiéme point concerne la résolution des équations de Navier-Stokes. En effet,
Sil existe une solution analytique pour des tubes capillaires, ce n'est pas le cas pour les
formes de section plus compliquées telles que la section trapézoidale. Les auteurs proposent
néanmoins différentes formules reliant les grandeurs de I’ écoulement, souvent légerement
contradictoires entre elles [20]. C'est pourquoi nous avons choisi de développer un algorithme
de résolution de Navier-Stokes, au prix du temps de développement et de calcul. Les
méthodes numériques, méme si elles ne sont pas toujours les plus « nobles » du point de vue
de la physique présentent au moins I’ avantage pragmatique d’ étre tres robuste quand elle sont
utilisées avec prudence.

Notons enfin que la multiplicitt des modes de représentation graphique des
écoulements a tendance, a notre avis, a perdre le lecteur. |Is est aussi intéressant de remarquer
que les auteurs qui observent une concordance entre les microdébits et les lois
macroscopiques présentent toujours leurs résultats comme la relation entre la pression et le
débit [20,178,192], sans passer par les grandeurs calculées secondaires que sont : le nombre
de Reynolds, |e facteur de frottement et le coefficient de frottement.

2.5.3 Abaques derésistances microfluidiques

25.3.1 Remarquepréiminaire:

Cette étude nous a permis de démontrer expérimentalement la validité des équations
de Navier-Stokes ainsi que I’ hypothese du fluide Newtonien pour les écoulements confinés
dans des canaux de dimensions décamicrométriques.

Nous proposons donc au lecteur trois abaques représentant |a résistance microfluidique
théorique d’un microcanal en fonction de la forme de la section droite et de ses dimensions
géométriques. Les trois formes de section proposées sont celles que I'on rencontre
couramment en microtechnologies : le profil trapézoidal a 54.7° par gravure humide KOH du
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silicium <100>, le profil rectangulaire par gravure DRIE, et le profil de gravure isotrope
(rectangle + quarts de cercles). Un parcours de la littérature ne nous a pas permis de trouver
de telles abagues, aors qu’elles présentent a nos yeux un grand intérét : obtenir un outil
permettant de déterminer rapidement le débit théorique attendu d’ un microcanal.

2.5.3.2 Moded’ emploi desabaques

Les figures 2.15 a 2.17 représentent les trois abaques calculées a partir de I’ algorithme
présenté au paragraphe 2.1.3 pour les sections rectangulaires, trapézoidales et isotropes
définies au premier chapitre :
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dx 10 um

Figure 2.15: Abaque de résistance microfluidique normalisée Ry en mbar/(ul.h™")
pour un canal de section rectangulaire. Sa longueur est égale a Imet il est rempli par un
fluide Newtonien de viscosité h=10" Pa.s.
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dx 10 um

Figure 2.16 : Abaque de résistance microfluidique normalisée Ry en mbar/(ul.h )
pour un canal de section trapézoidal. Sa longueur est égale a Imet il est rempli par un
fluide Newtonien de viscosité h=10" Pa.s.
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Figure2.17: Abaque de résistance microfluidique normalisée Ry en mbar/(ul.h™")
pour un canal de section isotrope. Sa longueur est égale a Imet il est rempli par un fluide

Newtonien de viscosité h=10° Pa.s.
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Ces abaques sont normalisées pour un canal de longueur 1 métre et un fluide
Newtonien de viscosité 10° Pas (eau & 20°C). La résistance microfluidique o un canal sera

donc calculée de la maniére suivante :

OU h est exprimée en 10° Pas, et L en métre,

Prenons |'exemple du microcanal D présenté précédemment. Ce microcana, de
section trapézoidale a pour paramétres géométriques : w = 200 um, d =22 um, L =0.25m.

Il est rempli d'eau 27°C (h=0.859 10 Pass, cf. équation 2.5). La lecture de |’ abaque
donne Ry = 20 mbar/(ul.h™h). Alors :

Ry = 20* 0.25* 0.859 = 4.3 mbar/(ul.h?%) (2.19)

Ce microcana est connecté au monde macroscopique avec un capillaire de diametre
52.5 pm et de longueur 8.9 cm. La formule de résistance microfluidique d’ un capillaire (2.12)

donne :
Rc =1.1 mbar/(ul.h%) (2.20)
Ainsi, larésistance microfluidique théorique du systéme complet est égale a:
Rp =Ry +R¢ =5.4 mbar/(ul.h™") (2.21)

Ce calcul est en bon accord avec |es mesures puisgue nous avons trouve une résistance

microfluidique expérimentale égale & : 5.3+0.1 mbar/(ul.h™) pour ce microsystéme.
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2.6 Conclusions

L’ étude des écoulements liquides hydrodynamiques dans des canaux de dimensions
décamicrométriques a montré une bonne correspondance entre les débits calculés et les débits
mesurés pour cing types de microcanaux différents dans les gammes de pressions de I’ ordre
du bar et dans les gammes de débits de 10 pl/h a quelques centaines de pi/h. Les hypothéses
macroscopiques de la mécanique des fluides ainsi que les éguations de Navier Stokes sont
donc encore suffisantes pour décrire ce type d' écoulements, qui sont toujours laminaires grace
aux tres faibles dimensions mises en jeu. Nos résultats présentent un intérét pour les études
microfluidiques en général, puisgue nous sommes maintenant en mesure d’ obtenir une bonne
estimation du débit attendu dans un microcana de n'importe quelle forme de section et de
n'importe quelle dimension micrométrique. Ceci a été fort utile lors de la conception des

puces microfluidiques de séparations de molécul es biologiques (chapitre 4).

Notons que nos conclusions sont en contradiction avec de nombreuses équipes qui ont
travaillé sur le méme sujet, et qui mesurent des débits expérimentaux différents de leurs
estimations théoriques. Cependant, d’ autres travaux abondent dans le sens de nos conclusions,
dont I un est postérieur a notre étude [178,192].

Des abaques sont proposeées au lecteur comme outil de détermination rapide du débit
hydrodynamique de canaux réalises avec les techniques courantes de salles blanches.
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3.1 Introduction

Lorsgu’ un solide est placé en contact avec un électrolyte, une charge surfacique peut
apparaitre a I'interface liquide/solide. On peut ramener cette charge de surface a un potentiel
électrostatique, noté Y o ou z (zéta) selon les modéles, correspondant a |’ énergie perdue par un
contre-ion (de charge opposée a la surface) quand il se déplace depuis cette surface jusqu’a

I'infini.

Ce potentiel de surface est trés important pour la séparation de molécules biologiques
dans des systémes microfluidiques. 1l est en effet al’ origine de I’ éectroosmose, phénoméne
physique qui permet de déplacer les liquide contenants les molécules a analyser dans les
systémes microfluidiques. Or, aprés discussion avec nos collégues de chimie analytique, il est
apparu gue la vitesse électroosmotique d’ un dispositif de séparation électrophorétique, ' est a
direin fine le potentiel de surface, n’est pas toujours ssmple a prévoir de maniére théorique ni

aqualifier expérimentalement.

Ainsi, nous proposons une meéthode de caractérisation des charges de surfaces
spécifique aux systémes microfluidiques, par mesure de courants d’écoulements. Ce banc
expérimental a été validé dans un premier temps sur des capillaires de silice, puis exploité
pour une étude plus compléte sur des capillaires enduits de zircone lors d' une collaboration
avec le LSSA (UCBL) dans le cadre d’ une thése de ce laboratoire.

Ce chapitre se compose de trois parties principales. Dans un premier temps, nous
rappelons I’ origine physico-chimique des charges de surfaces, et les modéles présentant la
répartition des contre-ions dans I’ électrolyte. Ensuite, nous présentons la mesure de courant
d' écoulements dans un systeme microfluidique, son intérét, la méthode de mesure, et le lien
théorique entre ces courants et z. Enfin, dans une derniere partie, plusieurs validations

expérimentales du banc de mesure de courants d’ écoulements sont présentées puis discutées.
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3.2 Interaction surface chargée/éectrolyte

3.2.1 Origine physique des charges de surface

Lorsgu’ un solide est placé en contact avec un électrolyte, une charge surfacique peut
apparaitre al’interface liquide/solide.

S la surface considérée est un diélectrique, cette charge de surface provient
principalement de deux phénoménes physico-chimiques. Il peut Sagir de I’ionisation des
atomes de surface au contact de I’ électrolyte par un processus de dissociation ionique. Par
exemple, les surfaces de silice s'ionisent toujours négativement dans les électrolytes aqueux
sous laforme: °SIOH + OH « °SIO™ + H" [193]. La charge de surface peut aussi apparéitre
par le biais d' une interaction physique entre le solide et I’ électrolyte, par exemple dans le cas
d'une adsorption des ions chargés en solution sur la paroi solide. On peut aussi, et ¢’ est le cas
général, observer une charge de surface due ala conjonction des deux phénomenes.

Dans le cas d'une surface conductrice, on parle alors d' électrode. Les effets présentés
précédemment existent toujours, mais la charge de surface peut aussi correspondre a une
polarisation de I'électrode par rapport a I'électrolyte. Deux régimes peuvent aors se
distinguer suivant la différence de potentiel imposée a I’ électrode : le régime électrostatique,
lorsque les tensions appliquées ne dépassent pas les potentiels de réaction des couples

métal/ions en solution, et le régime éectrocinétique dans le cas contraire.

3.2.2 Modéesdereépartition des chargesdans|’ électrolyte

Soit une interface liquide/solide plane et chargée en présence d’'un électrolyte. Les
répartitions spatiales dans I’ électrolyte du potentiel électrostatique et des charges volumiques
ont été a |’ origine de nombreux travaux, et il en a résulté plusieurs modeles que nous allons
présenter ici [113,194].
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Le premier modéle proposé est attribué a Helmholtz : les contre-ions en solution se
répartissent prés de la paroi en une couche unique, a la maniére d’un condensateur plan. La
distance entre les deux couches chargées est tres faible, puisgque typiquement de I’ ordre de
quelques longueurs atomiques. En fait, si ce modele est valable pour |e respect de la neutralité
électrique du systeme global électrolyte + paroi, il S avere étre insuffisant car il ne prend pas

en compte I’ énergie thermique — et donc la diffusion — desions en solution.

Gouy et Chapman proposent un second modele, plus élaboré, intégrant la compétition
entre I'interaction éectrostatique ion/interface et I'énergie de diffusion thermique des ions
dans le liquide. La figure 3.1 propose une forme générale des répartitions ioniques et des

potentiels électrostatiques dans I’ électrolyte d’ aprés ce modéle :

- 0 Qe o.oo.o
=2\ O O ® "o e
- ® O e O
- O O ® o
- Ce @, "o
= O
— ® o
— O
= O
= ®

O

< Couche diffuse —— =
@ Co-ions O Contre-ions

Figure3.1: Modée de Gouy-Chapman

Les ions de I'électrolyte se répartissent dans une couche diffuse qui pénétre
relativement loin dans I’ électrolyte, entre quelques nm et un micron suivant les cas. Nous
entrerons plus en détail sur la forme mathématique de cette répartition des charges plus loin

dans ce chapitre.

Un troisiéme modele plus élaboré consiste a considérer deux couches d'ions dans
I’ électrolyte, et on parle alors du modéle de Gouy-Chapman-Stern (figure 3.2) :

111



Etude théorique et expérimentae du potentiel z de systémes microfluidiques

Flan de cisaillernent

W —=0, @]
=5 0 O ©0 e
_ ° O
— O
— O

@
..
.OO

L )
OOO
@

«<—Couche diffuse —M8 ==
() Confre-ions

Couche compacte .
@ Co-ions

Figure3.2: Modée Gouy-Chapman-Sern

Dans ce modéle, une premiére couche de contre-ions immobiles est présente au
contact direct de I'interface chargée. On I’ appelle « couche compacte ». Elle est suivie d’une
seconde couche d'ions mobiles dans I’ électrolyte, appelée « couche diffuse ». Le plan de
jonction entre la couche compacte et la couche diffuse est appelé « plan de cisaillement ». Le
potentiel électrostatique suit alors deux régimes dans I’ é ectrolyte. Dans la couche compacte,
il décroit de maniere linéaire, puis il suit une forme générale plus complexe dans la couche
diffuse. On nomme potentiel zéta (z) le potentiel électrostatique de la surface de cisaillement.
A cause de I'immobilité des ions de la couche compacte, c’est z et non pas Y o qui intervient

dans les phénomeénes €l ectrocinétiques prenant effet aux interfaces liquides-solides.

Cependant, le potentiel zéta dépend par définition du potentiel de surface Y o, mais
auss des phénomeénes physico-chimiques intervenants dans la couche compacte. Or, ces
phénoménes peuvent parfois étre trés complexes, et faire I'objet & eux seuls d éudes
poussées. En ce qui nous concerne, notre intérét réside principalement dans les conséguences
électrocinétiques et dans I’ exploitation du potentiel zéta pour le déplacement de fluides, non
pas de ses origines. C'est pourquoi e modéle de Gouy-Chapman-Stern, bien qu’il soit le plus
complet, ne sera volontairement pas retenu dans les modélisations théoriques de nos travaux.
Nous utiliserons un modele plus simple, et correspondant mieux a notre approche du
probléme, que I’ on pourrait considérer comme un modéle de Gouy-Chapman-Stern simplifié :
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' est a dire un modele de Gouy-Chapman dans lequel le potentiel de surface n’est pas'Y o,mais

Z.

En somme, nous supprimerons dans nos modéles la couche compacte, tout en gardant
a |’esprit que le potentiel z n'est pas le véritable potentiel de surface, et qu'il est susceptible

d ére modifié par des traitements de surface ou des changements d’ électrolytes [193].

3.2.3 Equation de Poisson-Boltzmann

Considérons une surface chargée en solution, de potentiel électrostatique z et desions
répartis pres de celle-ci suivant le modéle de Gouy-Chapman. Les ions de la couche diffuse
sont soumis en premiere approximation a deux interactions [113,194]:

(1) D’une part, les ions sont soumis a |’ énergie thermique, qui tend a diffuser lesions
de méme nature de maniere homogene dans I’ électrolyte, et qui S écrit comme : E=kT ; ou k
est la constante de Boltzmann et T la température absol ue.

(2) A contrario, I'énergie électrostatique tend pour sa part a concentrer les ions de
charge opposée au potentiel zéta pres de la paroi. Cette énergie S écrit:
Es=Z.eY ; ou e est lacharge de I’ éectron, Z lavaence des ions considérés, et Y le potentiel

€électrostatique en tout point de la solution.

La compétition entre ces deux contributions concurrentes suit une loi de distribution
statistique de Boltzmann, et I'on écrira la charge volumique nette dans |’électrolyte
comme [113,194]:

-ZjeY

r=ar;=4qnpezse (3.1)
i :

kT

ou Z; est la valence des ions de nature i, et no leur concentration infiniment loin de la
surface.

Indépendamment des modéles de répartition des ions, une deuxiéme relation relie la
densité de charge au potentiel électrostatique, par I’ équation de Poisson [113,194] :
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DY = (3.2)

r
€
On peut alors écrire une équation unique sur le potentiel dans I’ éectrolyte, la loi de

Poisson-Boltzmann :

é ez nipe zj.eY /KT

DY =-! (3.3)
€

Cette équation différentielle non linéaire admet une solution anaytique lorsque
I’ électrolyte est symétrique, c'est a dire de type Z :Z. Pour tout autre type d éectrolyte, la
résolution numérique devient nécessaire.

Nous discuterons dans les deux chapitres suivants les modes de résolution de
I’ éguation de Poisson-Boltzmann (dans le cas analytique puis dans le cas numérique), et nous

Nous intéresserons aux conséquences physiques des solutions obtenues.

3.2.4 Reésolution de I’égquation de Poisson Boltzmann pour des électrolytes

symétriques

Larésolution de I’ équation de Poisson-Boltzmann pour un électrolyte symétrique n’ est
pas forcément la plus représentative des situations rencontrées expérimentalement. En effet, s
certaines expériences sont parfois réalisées avec des électrolytes simples, comme le KCl par
exemple, ¢'est bien souvent pour s affranchir de la complexité de I’ électrolyte et avoir un
modéle physique simple permettant de comprendre et de décrire le phénomeéne. A contrario,
en chimie analytique, les tampons de séparation utilisés sont bien souvent tres complexes, et
C’est pourquoi nous avons développé une méthode de résolution numérique, plus universelle,
qui fait I’objet du prochain paragraphe. Donc, méme si le modéle de I’ é ectrolyte symétrique
n'est pas forcément le plus pertinent, sa résolution permet de comprendre la répartition du
potentiel et de poser quelques ordres de grandeur.

Dans le cas d’'un éectrolyte symétrique simple de type Z:Z, les densités de charges

respectives desions s écrivent :
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zeY zeY
r. =-eznp.exp(——) € r, =eznp.exp(- —— 34
- 0-exp( T ) + 0-exp( T ) (3.4)

Donc la densité de charge totale est égale a

-zeY
k.T

eY Z.ez.n0
Fp =r,+r_ :ez.no.exp( .

)—ez.no.exp(zl'('_l_):— _0.sh(z; Y /kT) (35)

et I’ équation de Poisson-Boltzmann peut s écrire [113,194]:

DY = 2.ez.ng

sinh(z.eY /KT) (3.6)

Deux cas se présentent aors, suivant la valeur du potentiel zéta, et donc des potentiels
absolus attendus en solution.

Potentiel z négligeable devant |’ énergie thermique

Lorsgue ce potentiel est faible, I'énergie électrostatique devient négligeable devant
I’ énergie thermique (25 mV a température ambiante), et le terme en sinus hyperbolique se
simplifie pour donner :

2
py = 28200 v (3.7)
kTe
L’ équation devient linéaire, et donc trés smple arésoudre. La solution est alors:
Y (d) = z.exp™ k4 (3.7)

Ol d est ladistance & laparoi chargée, et k™ est lalongueur de Debye :

2
k = 2.n0.e2.z (38)
e .€o.K.T
Il est intéressant de noter que la forme exponentielle de la décroissance du potentiel
électrostatique est plus rapide que la forme classique dans le vide, qui est linéaire avec la
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distance au plan pour une charge uniformément répartie. Cet effet est d a I’ écrantage du
champ par les ions de la couche diffuse. L’écriture des ordres de grandeurs S'impose ici.
Considérons un électrolyte aqueux de permittivité relative 80, a température ambiante en
présence d'un électrolyte de type 1 :1, lalongueur de Debye vaut alors:

Concentration

107 10 10° 10* 103 107
en mol/l

k™t en nm 974 308 97.4 30.8 9.74 3.08

Tableau 3.1 : Longueur de Debye en fonction de la concentration en électrolyte 1 :1

Ce tableau améene une remarque essentielle pour la compréhension des phénomeénes
électrocinétiques dans les électrolytes agueux : quel que soit la concentration des ions en
solution, la distance d'interaction entre une surface chargée et un ion en solution ne dépassera
jamais I’ordre de grandeur du micron. Donc, on pourra toujours considérer que la couche

ionique diffuse est un phénomene uniquement de surface.
Potentiel z grand devant I’ énergie thermique

Lorsque le potentiel de surface est élevé, la solution simplifiée précédente ne
s applique plus, et le potentiel s écrit alors:

d2Y _ 2ezng
dx?

snh(zeY /kT) (3.9)

Une premiére intégration donne [113] :

dy _ |, 2kT
dx " ze

snh(zeY /KT) (3.10)

Avec k™ la longueur de Debye définie précédemment. Une seconde intégration

conduit alaforme générale du potentiel éectrostatique [113] :
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zez
4kT

v (x) = 2T atanh@anh(—-2) exp™ kX2 (3.11)
e e a
Remarque : Une démonstration compléte de ces deux intégrations est proposée en

annexe A de ce document.

3.2.1 Reésolution de I’équation de Poisson Boltzmann pour des électrolytes

asymetriques

Lorsgue I’ électrolyte n’est pas symétrique, et/ou que le nombre d'ions le composant
est supérieur a deux, la linéarisation de I’ équation de Poisson-Boltzmann n’est plus possible.
Il faut utiliser des méthodes numériques pour résoudre le potentiel. On écrit alors I’ équation

de Poisson-Boltzmann en approchant le laplacien par des différences finies:

é_ez- N; .exp(m)
Y(+D+Y(-D-2vm T kT

3.12
e . (3.12)

ou n est un noaud de I’ axe sur lequel varie Y, et h est |e pas de discrétisation.

3.2.2 Limitesdes modeles présentés

Le modéle de Gouy-Chapman et I'équation de Poisson-Boltzmann doivent étre
considérés avec précaution quant a leur domaine de validité. Par exemple, si I’on applique
rigoureusement la statistique de Boltzmann pour un ion monovalent de concentration native
égale a un mmol/l, et un potentiel de surface égal a un volt, la concentration des contre-ions a
la paroi est égale & 7#10™ mol/l & température ambiante. Evidemment, ce chiffre n’est pas
réaliste car il conduit & des densités de I’ordre de 10*" iongm3 ou encore une distance
moyenne de |’ ordre de 10™ m entre deux ions.

La raison de ces chiffres absurdes tient dans la non considération des dimensions des
ions, considérés comme des charges ponctuelles, dans la statistique de Boltzmann.
Remarquons toutefois qu’aux gammes de potentiels de surface auxquels nous avons affaire,

c'est a dire typiquement moins de 100 mV, ces chiffres sont plus raisonnables, avec par
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exemple une distance moyenne entre deux ions de I’ ordre de 10® m pour une concentration

initiale de 1 mmol/I.

De méme, la permittivité diélectrique relative de I’ eau, que nous prenons égale a 78.5,
est valable pour des faibles concentrations ioniques. Elle devient cependant caduque aux trés

grandes concentrations en ions, que nous N’ avons pas rencontrées au cours de ce travail.

D’une maniere générale, lorsque les concentrations ioniques et/ou les potentiels de
surface deviennent trop élevés pour étre décrits par les théories classiques, il faut alors
travailler en simulations moléculaires, en considérant les ions comme des corps solides et

I électrolyte comme un objet an corps [195].
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3.3 Détermination du potentiel zéta d’un systéme microfluidique

par courant d’ écoulement

3.3.1 Intérét delamesuredez

La mesure du potentiel z d'un couple surface chargée/électrolyte est une étape
préliminaire importante pour les expériences de séparations électrophorétiques. En effet, le
phénomene électroosmotique exploite la couche diffuse de contre-ions pour déplacer
I électrolyte dans le systéme microfluidique considéré (microcanal ou capillaire), et il est donc

important de connaitre les propriétés physiques de cette couche.

La relation de Helmoltz-Smoluchowski donne la forme générale de la vitesse
€électroosmotique Ve, en fonction des parametres physiques de la séparation [113] :

Veo = Heo.E = “%ZE (3.13)

Ou E est le champ électrique dans le systéme microfluidique, pe la mobilité
électroosmotique, e la permittivité diélectrique relative de I’ électrolyte, et h sa viscosité. Or,
dans cette formule, seuls laviscosité du fluide, sa permittivité diélectrique relative et le champ

appliqué sont des grandeurs simples & quantifier et connues a priori par |’ expérimentateur.

A contrario, le potentiel zéta est une grandeur trés complexe et qui ne peut pas étre
déterminée a priori de maniere théorique. Il est en effet conditionné comme nous I’ avons vu
par de tres nombreux facteurs physiques et chimiques, parfois trés fluctuants en fonction des
conditions expérimentales. Comme nous l'avons déa abordé, ces facteurs sont
essentiellement :

(1) Lanature chimique de la paroi microfluidique (métal, verre, téflon, polymere, ...)

(2) Lestraitements de surface subis par la paroi (oxydation, gravure,...)

(3) Laqualité de I'interface liquide/solide (rugosité, propreté,...)
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(4) La nature des ions qui composent I’ éectrolyte (interactions chimiques éventuelles
avec la paroi, adsorption,...)

(5) Le pH del’ dlectrolyte,

(6) Laforceionique de I’ éectrolyte.

L’ expérience montre que dans la pratique la mobilité électroosmotique d’un couple
systéme microfluidique/électrolyte n’ est toujours déterminée que de maniére empirique. |l est
donc intéressant de proposer une méthode simple et rapide permettant de mesurer la mobilité
électroosmotique dans un systeme microfluidique quelcongue, trés utile dans les phases de

développement de celui-ci.

3.3.2 Méthodes de mesure dez : avantages et inconvénients

La méthode la plus utilisée pour mesurer le potentiel z consiste a mesurer la vitesse
électroosmotique du couple surface/électrolyte, dans un capillaire par exemple, puis de
remonter a z par la formule de Helmoltz-Smoluchowski.

Pour se faire, trois voies sont possibles :

(1) Utiliser des mesures de vélocimétrie sur des particules en suspension dans le fluide
[196]. Cependant, cette méthode est tres peu utilisée et semble lourde & mettre en oeuvre.

(2) Injecter un marqueur chimigque neutre dans le systeme (de I’ acétone diluée dans le
tampon, par exemple), puis de mesurer Ve par I'intermédiaire du déplacement de ce
marqueur [168,193].

(3) Remplir les réservoirs dentrées/sorties par |'éectrolyte étudié a deux
concentrations proches et suivre I'évolution temporelle du courant traversant le systeme
[174,197).

Ces méthodes présentent malheureusement un inconvénient majeur, qui concerne le
temps nécessaire a la recherche d une mobilité électroosmotique dont on ne connait rien a
priori, surtout quand la valeur absolue de celle-ci est tres faible. En effet, dans ce cas, lorsgue
Ve €st faible, il faut attendre des temps parfois trés longs (de I’ ordre de I heure) pour que le

marqueur neutre se déplace du point d'injection vers la cellule de détection. Or, quand on ne
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connait pas a priori le sens de la vitesse électroosmotique Ve, a travers le microsysteme, il
devient nécessaire de faire I’ expérience avec les deux sens possibles du champ appliqué E
dans le microsystéme, sans garantie de voir passer dans des temps raisonnables le marqueur
neutre devant la fenétre de détection. On obtient alors des temps expérimentaux trés longs qui
rendent parfois cette méthode de caractérisation fastidieuse.

Nous proposons ici une autre méthode de caractérisation du potentiel z, permettant de
palier en partie cet inconvénient : il s agit des mesures de courant d’ écoulement, qui reposent
sur le principe physique dua de I’ écoulement éectroosmotique : lorsque I’ on applique une
pression sur le fluide dans un microsystéme aux parois chargées, celui-ci se déplace, et cet
écoulement hydrodynamique entraine les contre-ions présents en excédent dans la couche
diffuse prés des parois. Le courant éectrique ainsi généré est appelé courant d’ écoulement |e.
A ce courant découlement correspond une différence de potentiel aux bornes du
microsystéme, appelé potentiel d’ écoulement V.. Ce courant et ce potentiel d’ écoulement sont
directement liés a la présence, au signe et ala valeur du potentiel zéta par I'intermédiaire des
contre-ions de la couche diffuse. La mesure des paramétres |l et/ou Ve permet donc de
remonter a la charge de surface de I’ interface liquide/solide.

3.3.3 Calcul du courant d’écoulement

3.3.3.1 Simplificationsthéoriques dansle cas d’ écoulements micr ofluidiques

Soit un cana de géométrie quelconque, dont les parois sont chargées en solution, et a
I"intérieur duquel un éectrolyte se déplace sous I’ action d’' une pression statique. Soit v(x,y,z)

lavitesse du fluide et r (x,y,z) la densité volumique de charge en tout point du systéme.

Dans le cas particulier d'un systéme microfluidique, nous avons montré
expérimentalement que les écoulements sont toujours laminaires (cf. chapitre 2), et donc que
la vitesse du fluide est toujours normale a la section droite du microcana considéré. On

pourra alors écrire :
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V(X,y,2)=v(X,y) €t r(xy,z) =r(x\y) (3.19)
Et définir le courant d’ écoulement comme :

le = @Y (X, Y)r (X,y).dx.dy (3.15)
S

ou S est la section droite du canal.

Or, puisque I'écoulement du fluide est laminaire, on pourra toujours écrire que la

vitesse est proportionnelle a la pression DP appliquée sur I’ éectrolyte :

v(Xx,y) = C(x,y).DP (3.16)
et donc :
le = @y (X,¥)-G(X,y).DP.dS (3.17)
S

Il apparait clairement que le courant d écoulement est proportionnel a la pression
appliquée:

le = DP.(qgy (X,y).G(X,y).dS) (3.18)
S
C'est adire un courant d’ écoulement proportionnel alapression:

lo = b.DP (3.19)

Lecacul delarelation en b et z est effectué en détail en annexe B. Ce calcul fait appel
adeux hypothéses qu'il est important d’ énoncer ici :

(2) Infiniment loin de la paroi le liquide est de charge volumique nulle. Les contre-
ions sont situés dans une bande de liquide comprise entre la paroi et quelques longueurs de
Debye k™. Or, dans la gamme de concentration en ions des éectrolytes utilisés (C > 10 mol/l
=> k™ < 100 nm), la longueur de Debye sera toujours trés petite devant les dimensions de la

section du microcana (quelques dizaines de um). On fait donc I’ hypothése que I’on pourra
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toujours approximer la paroi du microcanal ou du microtube par un plan, du point de vue de la
double couche de Helmholtz.

(2) On supposera une condition aux limites de vitesse nulle ala paroi. De plus, sur les
premiéres longueurs de Debye, il est toujours possible d'écrire que la vitesse varie
linéairement avec la distance alaparoi.

On obtient alors:

b=-2A, (3.20)
h.L
Pour un microcanal de longueur L, de section quelconque d’aire A, et rempli d' eau de

viscosité dynamique h et de permittivité diélectrique e.

Remarque: La formule ci-dessus semble montrer que le courant d’écoulement ne
dépend pas des paramétres de nature, de valence et de charge des ions qui composent
I’électrolyte, mais il n'en est rien. Cette dépendance est liée a la valeur du potentiel z,
paramétre complexe gque |I’on cherche justement a quantifier. C'est pourquoi les parameétres

Cités ci-dessus n’ apparai ssent pas directement dans cette formule.

Un deuxiéme avantage lié aux faibles dimensions des systeémes fluidiques étudiés
réside dans la méthode de mesure électrocinétique employée. En effet, dans ce type
d expérience, nous avons a priori le choix entre deux types de mesure: celle du courant
d écoulement ou celle du potentiel d’écoulement. Ce choix sera conditionné par la géométrie
des canaux et les gammes attendues concernant les grandeurs é ectriques expérimental es.

Dans le cas de la mesure du potentiel d’écoulement, I’ appareil de mesure utilisé (un
voltmetre) atoujours, par hypothéese, une impédance d’ entrée infinie. Or, les ions déplacés par
I”écoulement créent une DDP aux bornes du systéme microfluidique, et donc un champ
électrique. 1l en résulte dans ce type de mesure un courant de retour des ions a travers le
systéme microfluidique, dans tout le volume, et un état d équilibre est rapidement atteint
[198,199]. Le potentiel mesuré doit donc tenir compte du courant d’ écoulement, du courant de
retour, des paramétres de I’ écoulement, mais aussi des conductivités de surface et de volume
de I’ électrolyte, ce qui complique la méthode [199-204].
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Dans le cas d' une mesure de courant d’ écoulement, la résistance d entrée de I’ appareil
de mesure est supposee négligeable devant I'impédance du dipdle mesuré, mais non nulle. Or,
s cette hypothese peut se révéler étre erronée quand le systéme est de grandes
dimensions (car la résistance équivalente a I’ électrolyte dans le cana peut étre trés faible);
elle devient tout a fait réaliste quand le systéme fluidique étudié est de dimensions
décamicrométriques, ' est a dire avec une section plus petite que la centaine de microns. Nous
reviendrons en détail sur ce point, avec des ordres de grandeur, au paragraphe 3.3.1. Dans ce
cas, tous les ions déplacés par I’ écoulement transférent leur charge aux €électrodes de mesure,
et le courant mesuré dans I’ ampéremetre est égal au courant d’ écoulement. La détermination
précise des conductivités de surface et de volume de I’ éectrolyte n’est plus nécessaire, ce qui
smplifie grandement le travail. Nous avons donc privilégié la méthode de mesure
électrocinétique par courant d’ écoulement pour la caractérisation des charges de surface de
systemes microfluidiques.

3.3.3.2 Validation des hypotheéses formulées par simulation sous FEMLAB

Le calcul de la relation entre la mesure expérimentale du courant d’ écoulement et le
potentiel zéta, présenté au paragraphe précédent, fait appel a quelques hypothéses théoriques
dont il convient de vérifier ici lavalidité. Pour se faire, nous avons calculé la vitesse du fluide,
la densité volumique de charge et la densité de courant pour un capillaire de section carrée sur
lequel nous avons effectué des expériences de courant d' écoulement (cf. chapitre 3.3.2) gréce
au logiciel de smulation FEMLAB.

La vitesse du fluide pour un capillaire carré de section carrée, de largeur 100um, de
longueur 7 cm est présentée en figure 3.3. Le fluide simulé est de I’eau & 20°C sous I’ action
d’ une pression de 1 bar. L’origine des axes x et y de la figure est placée sur un coin de la
section droite du canal :
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Figure3.3: Vitesse du fluide (en nVs) dans un capillaire de section carrée,
delargeur 100 um, et de longueur 7 cm.
Le fluide simulé est de I’ eau & 20°C sous |’ action d’ une pression de 1 bar.

On observe hien sur cette figure que la vitesse du fluide croit linéairement avec la
distance a la surface du cana sur les premiers microns, pour ensuite retrouver une forme

parabolique proche de I écoulement dans un capillaire cylindrique.

La deuxiéme hypothése fondamentale consiste a considérer la surface du microcanal
comme un plan, du point de vue de la double couche de Helmholtz. La figure 3.4 représente la
densité de charge (en C/m3) dans le coin du capillaire présenté précédemment et dont le
potentiel z est égal a—64 mV. L’ électrolyte dans le capillaire est du KCI dissous dans de |’ eau

aune concentration de 10 mol/l :
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Figure3.4: Densitéde charge dansle coin d un capillaire de section carrée, de largeur

100 um, de longueur 7 cm, avec un potentiel z égal a —64 mV. L’ éectrolyte est du KCl

dissous dans I’ eau a une concentration de 10 mol/I.

On observe sur cette figure que la densité de charge est invariante transversalement
des que I’ on se place a plus 100 nm du coin de la section droite du capillaire. Cela signifie que

I"hypothese d’une surface plane sera vraie des que I’ordre de grandeur des discontinuités
géométriques de la surface sera supérieur a quelques microns.

Les calculs de la vitesse du fluide et de la densité de charge permettent de représenter
la densité de courant dans le capillaire. La figure 3.5 représente la densité de courant pres
d’ un coin de la section droite du capillaire, calculée en faisant le produit de la densité de

charge par la vitesse du fluide, avec les mémes parametres que précédemment :
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Figure3.5: Densitéde courant dansle coin d’'un capillaire de section carrée, de largeur
100 um, de longueur 7 cm, avec un potentiel z égal a —64 mV. L’ éectrolyte est du KCl
dissous dans I’ eau & une concentration de 10 mol/l,
sous I’ action d’une pression de 1 bar.

Lesaxes x et y de la figure représentent la distance par rapport au coin en m.

L’intégration de la densité de courant ainsi calculée donne une valeur de b égale a 636
pA/bar, aors que I’on obtient un coefficient b égal a 675 pA/bar avec I’ éguation analytique
(3.20). Les simulations numériques sont donc fiables, aux erreurs de discrétisation de I’ espace

pres.

3.3.3.3 Hypotheése de glissement a la paroi

Tous les calculs analytiques ou numériques présentés ci-dessus font |’ hypothése
hydrodynamique d’ une condition aux limites de non glissement ala paroi lors de la résolution
de I’égquation de Navier-Stokes. Cette hypothese est tout a fait justifiée et réaiste pour des
surfaces de silice ou pour n'importe quel autre matériau hydrophile. Dans ce cas de figure, les
résultats de calculs numériques et analytiques montrent clairement que, a potentiel z égal, le

courant d’ écoulement est indépendant de la concentration des ions dans I’ électrolyte.
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En effet, avec une hypothése de non glissement, lorsque la concentration ny des ions
est élevée, leur vitesse d' écoulement est faible car ceux-ci sont proches de la paroi a cause de
la longueur de Debye, qui varie en inverse de la racine carré de np (cf. équation 3.8). A
I'inverse, lorsque la concentration des ions est plus faible, leur moindre proportion est
compensée par leur éloignement a la paroi, i.e. leur vitesse plus élevée; et le courant

d’  écoulement résultant est globalement inchangé.

Il n"en sera pas de méme lorsgue la paroi du systeme microfluidique est hydrophobe,
i.e. lorsqu'il y a glissement a la paroi. Dans ce cas, le courant d’écoulement devient trés
fortement dépendant de la concentration de I’ électrolyte -a potentiel z constant- et tend a
croitre avec celle-ci. En effet, lorsque la vitesse du fluide n'est pas nulle a la paroi,
I”augmentation de la concentration locale des ions n’'est plus compensée par la diminution
relative de leur vitesse.

La condition aux limites hydrodynamique correspondante au glissement d’un fluide
sur un solide est décrite de maniére phénoménologique par une longueur, la « longueur de
glissement » Lg. Cette grandeur est définie comme la distance géométrique entre I’ interface
liquide/solide et le point virtuel a I'intérieur du solide pour lequel la vitesse extrapolée

s annule (figure 3.6) :

Al |

Non glissement (Lg=0) Glissement (Lg* 0)

Figure3.6: Profils de vitesse prés de la paroi et définition géométrique

de lalongueur de glissement hydrodynamique
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Afin de proposer au lecteur quelques ordres de grandeur, la figure 3.7 présente les
résultats obtenus par simulation sous le logiciel Matlab du courant d’ écoulement dans un tube
capillaire cylindrique en fonction de la concentration en électrolyte, pour différentes valeurs
de longueur de glissement, comprises entre 0 nm et 50 nm. Le tube capillaire a un diametre de
100 um, une longueur de 10 cm, son potentiel z vaut —40 mV. L’ électrolyte est symétrique
(type KCl), sa concentration est comprise entre 10° mol/l et 10 mol/l :
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Figure3.7: Courant d’ écoulement (en A/bar) en fonction de la concentration en
électrolyte pour différentes valeurs de longueur de glissement.
Tube capillaire de diamétre 100 pum et de longueur 10 cm.
z=-40 mV et h=10" Pa.s (eau & 20°C).

Les courbes de simulation de la figure 3.7 confirment bien que lorsqu’il y a non
glissement a la paroi, le courant d écoulement ne dépend pas de la concentration, comme
prévu par I’ équation (3.20). On observe aussi comme prévu une trés rapide augmentation de
la valeur du courant d’écoulement en fonction de la longueur de glissement. L’ expérience de
courant d’ écoulement est donc trés sensible au glissement, d’ autant plus que la concentration

en éectrolyte est élevée, i.e. que lalongueur de Debye dans I’ électrolyte est faible.

Cette derniére remarque est tres importante, puisqu’elle induit qu’il est théoriquement
possible de quantifier la longueur de glissement et le potentiel zéta dun couple

électrolyte/surface simultanément en faisant des mesures de courant d’ écoulement a plusieurs
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concentrations en éectrolyte [205]. Des expériences préliminaires ont été réalisées dans ce
sens en collaboration avec Cécile Cottin-Bizonne du LPMCN pour tester notre hypothese
théorique. Pour se faire, des capillaires de silice ont été rendus hydrophobes par silanisation
de la surface. Maheureusement, ces expériences n’ont pas donné de résultats satisfaisants, a
cause probablement de la difficulté a silaniser de maniere correcte et homogene nos
capillaires. Le laboratoire LPMCN sait cependant tres bien silaniser des lames de verre, ¢’ est
pourquoi une étude est en cours dans ce laboratoire sur les méme types d’ expériences

réalisées avec la géométrie « écoulement plan infini ».

Remarqguons enfin gu’ une telle étude de longueur de glissement serait trés difficile a
mettre en place par mesure de débit dans des microcanaux du type de celle réaisée au
chapitre 2. En effet, dans les gammes géomeétriques sur lesguelles nous avons travaillé, les
erreurs de mesures sur les débits seraient beaucoup plus éevées que les variations apportées

par lalongueur de glissement qui sont typiquement égales ala centaine de nm au plus.
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3.4 Résultats expérimentaux

3.4.1 Banc de mesure de courants d’ écoulements

Le banc de mesure expérimental est trés simple dans son principe, et dérive de celui

mis en place pour les mesures de débits microfluidiques :

Seringue de grand Capteur de

Ly 1

pression

volume (60 ml)

Stockage d’electrolyte (100 pl)

Poubelle

Figure3.8: Banc expérimental de mesure de courant d’écoulement

Une seringue de grand volume (typiguement 60 ml) remplie d'air sert & appliquer une
pression statique sur |’ électrolyte, mesurée grace a un capteur différentiel de pression. Un tube
calibré de faible volume (typiquement 100ul) est utilisé comme réservoir électrolytique et est
relié a la premiére seringue. Le systeme microfluidique a caractériser est relié en amont a la
sortie du tube de faible volume, et en aval a une poubelle. L’ éanchéité de I’ensemble est
assurée soit par des collages, soit par des éléments commerciaux lorsque cela est possible
(connecteurs peek Upchurch Scientific pour les capillaires). Nous avons effectué de
nombreuses expériences jusqu’ a des pressions de 1 bar sans jamais rencontrer de fuites dans
le systeme expérimental. Gusev et al. [206] proposent un montage expérimental équivalent,
mais pouvant supporter des pressions de |’ ordre de plusieurs centaines de bar, dans le but de
mesurer des potentiels d’ écoulement de I’ ordre du Volt. Nous avons pour notre part choisi de
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travailler a plus basse pression, de maniére a simplifier la connectique et I’ utilisation du banc
expérimental, au prix de faibles courants d’ écoulements mesurés.

Dans un premier temps, pour les électrolytes contenant du chlore, le courant
d’ écoulement est mesuré via deux électrodes d argent placées en amont et en aval et reliées a
un picoamperemétre. En effet, ce métal est le candidat idéal pour former des contacts
ohmiques entre une solution contenant des ions chlorure et |’appareillage de mesures
électriques via une couche de surface Ag/AgQCI, c’est pourquoi on le retrouve dans de
nombreux travaux [198,199,206-208]. Pour les mesures effectuées avec des tampons non
chlorés, le choix du matériau des électrodes S'est reporté vers le platine pour sa grande

stabilité éectrochimique et sa bonne conduction ionique.

L’ ensemble du dispositif expérimental est placé dans une cage de Faraday afin de le
protéger des rayonnements éectromagnétiques parasites. Les électrodes sont reliées au
picoampéeremetre par un cable coaxial. Les expériences préliminaires ont montré I'importance
cruciae de ce blindage au vu des gammes de courants mesurés (le pA pour les plus faibles).

Nous avons vu au paragraphe 3.2 que le picoampéremeétre doit avoir une résistance
d entrée nettement plus faible que celle de I’ éectrolyte remplissant le microsysteme qu’il
court-circuite. Tout le courant éectrique créé hydrodynamiquement est ainsi collecté dans
I’ appareil de mesure. Donnons ici quelques ordres de grandeurs : le picoamperemétre utilise,
un Keithley 485, présente une résistance d’ entrée qui varie suivant la gamme de mesure et le
courant mesuré, mais cette résistance ne dépasse jamais la valeur de 100 kW d apres la
documentation technique. Or, les capillaires les plus gros que nous avons testés ont un
diamétre de 100um pour une longueur de I’ ordre de 10 cm. Les électrolytes utilisés ont des
conductivités maximales de I'ordre de 0.1 S/m (14.2*10% S/m pour du KCl & une
concentration de 1*10® mol/l KCI [204]). Les résistances électrolytiques sont donc toujours
supérieures a 100 MW dans les capillaires, ce qui est au moins trois décades supérieur a la
résistance du picoamperemeétre. L’ erreur induite par cette résistance de court-circuitage sera
donc toujours inférieure & 0.1%. On pourra donc toujours la négliger par rapport aux erreurs
induites par les sources de bruit (pollutions chimiques, bruit éectronique, perturbations
électromagnétiques,..).
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Notons enfin que le banc de mesure actuel, adapté a des capillaires et a des canaux
microfluidiques, permet de réaliser une mesure en quelques minutes seulement, montage du

capillaire ou du canal compris.

3.4.2 Premiereséried expériences: capillairesdesilice

Le banc expérimental de détermination de potentiel z par mesures de courant
d écoulement a été validé dans un premier temps avec des tubes capillaires en silice
commerciaux (Polymicro Technologies). La silice en effet présente I'avantage d'étre un
matériau dont la charge de surface est trés bien caractérisée, car tres utilisée pour les
séparations électrophorétiques. On peut donc se référer a la littérature, dans laquelle de
nombreux travaux ont été réalisés sur des lames de verre [198-200,202-204,209,210], mais
peu sur des tubes capillaires [201,206,211].

Lafigure 3.9 et le tableau 3.2 présentent les résultats obtenus sur deux capillaires, |I’un
de section carrée, et I’ autre de section circulaire :

2 o e R S Bt 5

180H - T el

160kt enane P =636pAibar
: R*=0.99852

140 f4------ , S GAnERCETERT P

120}
80 ' ' ' ' ‘
60-; : : . . | ‘
i e e e

Courant d’écoulement (en pA)

) SN NN ISR SN NS N S

0 005 01 015 02 025 03

Pression appliquée (en Bar)

Figure3.9: Courant d’ écoulement expérimental en fonction de la pression appliquée pour
un capillaire de section carrée, d’ aréte 100 pm, et de longueur 7.0 cmrempli de KCL & 107

mol/l et & une température de 20 °C.
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Section du capillaire . Circulaire ACarrée
(diamétre 100 pm) (aréte 100 um)
L ongueur 7.0cm 7.0cm
b expérimental 681 pA/bar 636 pA/bar
(KCl 10" mol/I & pH»6.0) a24°C a20°C
""""""""" eer | mtmv | -eamv |
Z deduit (cf. équation A1) (cf. équation A11t)
b expérimental 493 pA/bar 649pA/bar
(KC110° mol/l apH»6.0) | . a2’C a20’c |
g -59 mv -65 mv
Z deduit (cf. équation A11) (cf. équation A11)

Tableau 3.2 : Mesures de courant d’ écoulement et calcul du potentiel z

La figure 3.9 montre une trés bonne proportionnalité entre le courant d’ écoulement et
la pression appliquée (taux de corrélation supérieur a 0.998). Ceci est la signature d' un
écoulement laminaire dans les capillaires, déja observé dans d’ autres expériences au chapitre
2. Les valeurs de z obtenues, entre -59 mV et —77 mV sont en accord avec celles proposées
dans la littérature [202-204,206,210], sachant que la valeur communément admise est autour
de—-65mV apH 6 [198].

On remarquera toutefois que le potentiel zéta mesuré dans le capillaire de section
circulaire semble varier avec la concentration, au contraire du capillaire de section carrée. De
la méme maniere, on trouve dans la littérature certains auteurs qui observent une variation de
z en fonction de la concentration en KCl dans la gamme [10° mol/l ; 10* mol/l] [202,210],
tandis que d’ autres n’ observent pas cet effet [203,204]. Cela souligne la grande variabilité du
potentiel z en fonction des parametres physico-chimiques du couple paroi/électrolyte, et

I’ aspect non maitrisable et non-reproductible de certains de ces parametres.
Dans notre cas, on peut sans doute expliquer ces variations de la valeur mesurée de z

par I’influence du pH de I’ électrolyte. En effet, le potentiel z de la silice dépend fortement du

pH de I’ @ectrolyte en contact avec la surface [203] :
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Figure3.10 : Variation du potentiel z de la silice en solution aqueuse

en fonction du pH (issu de [203])

Or, les pH des solutions que nous avons mesurés sont trés proches de 6 et les solutions
utilisées (KCI dissous dans I’ eau) ne sont pas tamponnées. Nous ne pouvons donc pas assurer
gu’ elles étaient exactement a pH 6 lors des expériences, a cause des fluctuations éventuelles
dues aux pollutionsioniques des gaz de |’ air solubles dans |’ eaw.

Il est aussi a noter une importante fluctuation des résultats de mesure en fonction du
temps lors d'une méme session expé&rimentale. La figure 3.11 présente les courants
d’ écoulements mesurés sur un capillaire de section cylindrique, avec pour diameétre 100 um et
pour longueur 7 cm au cours d'une session expérimentale. L’ éectrolyte est du KCI & 10
mol/l et & 24°C. On observe une variation de la pente b mesurée lors de cette session
expérimentale dans une gamme [-681 pA/bar ; -496 pA/bar]. Or nous avons pu constater une
telle dispersion temporelle pour tous les échantillons qui ont été testés. Nous avons aussi
observé que les valeurs mesurées reviennent a leur valeur initiale ou « nominale » aprés un

nettoyage a la soude, trés efficace dans le cas de la silice.

Ce probleme de stabilité temporelle est un facteur limitant de I’ expérience, et pourtant
il est apparu que ces observations sont trés habituelles aussi bien en mesures de courants
d écoulement qu'en mesures de potentiels d écoulement, méme s elles ne sont jamais
décrites dans la littérature. Ce phénomene n’ est toujours pas expliqué actuellement, mais une
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des hypotheses que I’on peut avancer serait une dégradation électrochimique de la paroi a
cause des champs électriques locaux induits par les transports électrocinétiques. Pour palier
cette difficulté, et afin de présenter des résultats comparables entre eux, nous nous sommes
imposé comme regle empirique de considérer comme valeur «vraie» de b la premiére
mesurée. C'est pourquoi dans cet exemple, nous avons retenu b= — 681 pA/bar pour le calcul

dez (-77 mV dans ce cas).

0

-100 1

=200 + 1

-300 .

-400 4

-500 A

B Expérimental (en pA/bar)

-600 | Lo 1

700 1 1 1 1 1 1 I 1

Figure3.11: Variations de b mesuré au cours d' une session expérimentale
(capillaire de silice, section circulaire, diametre 100 um,
longueur 7 cm, KCI & 10 mol/l)

3.4.3 Deuxieme séried’ expériences: capillaires enduitsau Zircone

La mesure du potentiel z de la silice en solution agueuse ne présente pas d'intérét
expérimental original; car cette charge de surface est connue et largement reportée dans la
littérature [198,199,202-204,206,207].

Aprés vaidation du banc expérimental sur des capillaires de silice, nous avons
confronté les mesures de courant découlement avec des mesures de vitesses
électroosmotiques pour différents capillaires, dont pour certains les surfaces ont été
modifiées, et avec différents électrolytes. Ce travail éant trés orienté vers la chimie
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analytique, il a été réalisé en collaboration avec Myriam Crosnier de Bellaistre dans le cadre

de sathése au LSSA (UCBL), qui est venue utiliser le banc expérimental au LENAC.

Nous ne présenterons pasici tous les résultats obtenus par le LSSA lors de ces travaux,
car leur interprétation est essentiellement physico-chimique et n’ entre pas dans le cadre direct
de cette these. Nous nous contenterons donc de présenter deux exemples parmi d’ autres, afin
de démontrer simplement I'intérét scientifique du montage expérimental mis au point au
LENAC.

3.4.3.1 Exemple n°l: capillaires enduits de zircone et variation de concentration de
sulfates

La charge de surface de la silice varie beaucoup en fonction du pH de la solution, mais
reste toujours négative quel que soit I’ électrolyte utilisé [203]. Il est donc intéressant de
modifier la surface interne d'un capillaire afin d’en modifier les propriétés physico-
chimiques, et notamment de permettre la réversibilité de la mobilité électroosmotique en
fonction du pH.

Ceci peut se faire notamment avec une enduction au zircone, ZrO,, sur des capillaires
de silice, sur lesquels nous avons mesuré expérimentalement une variation de z par courant
d’ écoulement en fonction de la concentration en SO,* d un mélange NaCl/SO,* en solution
aqueuse [193]. La figure 3.12 présente les résultats obtenus lors de cette étude, ainsi qu’ une
comparaison avec les mesures de vitesses électroosmotiques préalablement réalisées. La
courbe correspond aux mesures de courants d’ écoulement, et les barres correspondent aux
mesures directes de mobilités é ectroosmotiques pleo :
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Figure 3.12 : Comparaison entre mobilité électrophorétique et courants d’ écoul ements pour
un capillaire enduit de zircone en fonction de la concentration en SO4* ' un mélange
NaCl/S0,* en solution aqueuse

Notons que I'unité de courant d écoulement proposée ici est le pA/cm/s. Cette unité
correspond a un courant d’ écoulement normalisé a la vitesse moyenne de I’ électrolyte dans le
capillaire. Ainsi, le courant d écoulement est indépendant de la pression exercée, des
dimensions géométriques du capillaire, et de la température de I'électrolyte lors de
expérience. Nous avons choisi cette unité car elle permet une comparaison rapide du courant
d écoulement et de la mobilité électroosmotique sans calculer le potentiel z de maniéere

explicite.

La figure 3.12 montre une bonne corrélation entre les deux types de mesures réalisées,
avec notamment une parfaite correspondance entre leurs signes, et donc sur la concentration
pour laquelle il y atransition de signe de z. On observe toutefois que les valeurs mesurées par
les deux méthodes ne se correspondent pas en vaeur absolue, méme s les courbes de
tendances sont respectées. Une explication de ces différences sera proposée au chapitre de

discussion des résultats.
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3.4.3.2 Exemplen°2: capillaires enduits de zir cone et solvant organique

Le méme type d’ expérience que précédemment a été réalisé en modifiant le tampon
électroosmotique, i.e. en introduisant un solvant organique -I’acétonitrile- en solution. La
courbe de la figure 3.13 présente la compilation de 18 résultats de mesures du potentiel zéta
effectuées avec les deux méthodes expérimentales. Pour ces mesures, des électrodes de
platine ont été utilisées afin d’obtenir un meilleur contact ohmique entre I’ électrolyte et le
picoampéremeétre.

100 -
80 m "

60 - -

. . . — T
-40  -20 0 20 40 60 80 100 120

Potentiel zéta par mesure de peo (mV)

Potentiel z&ta par mesure de le (MmV)

Figure 3.13: Comparaison entre mobilité éectrophorétique et courants d’ écoulements pour

des capillaires enduits de zircone.

Comme précédemment, on peut remarquer une parfaite correspondance dans les
signes de z entre les deux méthodes. Le coefficient de corrélation des points expérimentaux
est égal 40.957.

3.4.4 Discussion desrésultats

Les courbes présentées ci-dessus ne sont qu’une partie de tous les résultats obtenus
lors des expériences préliminaires et de notre collaboration avec le LSSA, et I’ensemble du

travail réalisé représente en tout plusieurs centaines d’ expériences de courant d’ écoulement.
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Ce grand nombre d’ expériences réalisées montre clairement les avantages du montage
expérimental mis au point au LENAC pour la détermination des charges de surfaces de
systémes microfluidiques. En effet, ces expériences sont non seulement trés simples a mettre
en oauvre mais plus rapides qu’'avec la méthode classique puisque I’on peut estimer un
potentiel de surface en quelques minutes seulement.

Du point de vue de la qualité des résultats obtenus, on a pu montrer que les mesures de
courant d’écoulement donnent des indications trés fiables quant au signe de la charge de
surface, et donc sur le signe de la mobilité électroosmotique.

Ce hilan positif doit étre tempéré par les valeurs comparées du courant d’ écoulement
et de la mobilité éectroosmotique des figures 3.12 et 3.13. || apparait en effet une divergence
entre les deux méthodes de mesure qui ne permet pas aujourd’ hui, par exemple, de prévoir la
vitesse électroosmotique d’'un systéme microfluidique de maniére trés précise. Toutefois, la
méthode de caractérisation de charges de surfaces par courant d’ écoulement peut cependant
étre proposée comme une mesure aternative et préliminaire permettant de gagner du temps,
principalement lorsgue les mobilités électroosmotiques sont faibles et que I’ on ne connait pas

leur signe.

Nous pouvons apporter deux explications a ces différences observées ci-dessus. La
premiére provient tres probablement des électrodes utilisées pour la mesure de courant. En
effet, nous avons fait I'hypothése dans ce travail d’'un bon transfert de charge entre
I’électrolyte et les éectrodes. Cette hypothese n'est peut étre pas toujours correctement
vérifiée, et nous avons par exemple observé une dégradation des électrodes aux temps longs,
ce qui a nécessité leur changement. Le probléme du transfert de charges électrochimiques aux
électrodes est essentiel, mais il sort du cadre de cette these, et une étude compléte en
collaboration avec des éectrochimistes sera nécessaire a I’ avenir pour mieux comprendre le
phénomene. |l serait par exemple intéressant de tester d’autres matériaux (or, carbone,...)
permettant d obtenir un contact ohmique universel, c'est a dire avec le plus grand nombre
d éectrolytes possible, et avec une durée de vie la plus grande possible.

La deuxieme cause pouvant probablement expliquer des écarts de mesures sur les
courants d’ écoulement provient des fluctuations de la charge de I'interface liquide/solide a
temps court (observées a la figure 3.11). Ce point est encore obscur, et il conviendrait, pour
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palier ce probleme, de trouver des méthodes de nettoyage simples et rapides garantissant une

meilleure reproductibilité a court terme des mesures.
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3.5 Conclusions

Les mesures de courant d’ écoulements sont des expériences simples a mettre en cauvre
et permettant d’ obtenir une bonne indication sur la mobilité électroosmotique d’ un couple
électrolyte/systeme microfluidique. Des premiers résultats expérimentaux ont été obtenus sur
des capillaires de section carrée ou circulaire, fonctionnalisés ou non, et avec plusieurs types
d éectrolytes, démontrant I’ intérét du montage développé au LENAC.

On a pu ains montrer que les mesures de courant d’ écoulement permettent par leur
simplicité de mise en cauvre d’ obtenir simplement et rapidement une bonne indication sur le
signe et la valeur de la mobilité éectroosmotique dans un capillaire ou dans un systeme
microfluidique.

Une suite intéressante de cette étude consisterait a régler certains problemes
expérimentaux évoqués précédemment (dégradation des électrodes, universalité des
€électrodes par rapport au tampon, reproductibilité des mesures a court et a long terme,...).
Pour cela, il semble nécessaire de développer une collaboration avec des équipes

d éectrochimistes afin de bien comprendre les effets aux éectrodes.

Nous verrons au chapitre suivant que le banc de mesure de courants d’' écoulements a
€té adapté pour la détermination des charges de surface de microcanaux réalisés dans du
PDMS. Ce dernier matériau présente un grand intérét car il est trés utilisé en éectrophorese;
tandis que sa charge de surface n’est pas encore parfaitement caractérisée dans la littérature,

notamment pour la dynamique du PDMS oxydé au plasma O..
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4.1 Introduction: aspects généraux sur les microsystémes

seépar atifsréalises

Les premiers microdispositifs séparatifs utilisant I'ECZ datent du début des années
1990 [79,116,117]. D’abord fabriquées avec du silicium puis avec du verre, ces premieres
puces ont obtenu des résultats expérimentaux encourageants et suscité un véritable
engouement dans la communauté des chimistes anaytiques, non démenti depuis. Ces
dernieres années, des solutions nouvelles pour la fabrication des microsystemes sont
proposées, par exemple avec des polyméres comme le PDMS, qui permettent d’ obtenir des

microcanaux rapidement et & moindre co(t.

Ce theme de recherche étant nouveau au laboratoire, nous avons choisi de proposer
dans un premier temps une structure dont la forme générale est tres classique, ¢’ est adire avec
un seul canal d'injection et un seul canal de séparation afin de bien comprendre les

phénomenes physiques mis en jeu lors des séparations.

Les travaux publiés par d'autres équipes et qui traitent des séparations par ECZ dans
des puces microfluidiques nous ont conduits a mettre en cauvre une détection originale des
mol écules séparées, dont |’ objectif est de permettre de disposer aterme de systemes séparatifs
portables. Cette détection exploite le principe de la fluorescence induite par laser.
Contrairement a la trés grande majorité des travaux dans ce domaine, qui utilisent cette
détection via un microscope confoca de fluorescence, nous avons développé un systéme de
fibres optiques intégrées dont le réle est d' acheminer et de collecter les signaux optiques

d excitation et d’émission au plus prés du canal.

Le détail de cette détection est présenté en figure 4.1. Un cana secondaire,
perpendiculaire au canal de séparation, permet de guider mécaniquement la fibre optique
d excitation au plus prés du point de détection (typiquement 100 um, voir figure 4.1.b). Cette
fibre présente un diameétre de coaur de 50 um, et un diametre de gaine égal a 70 um. Ce
diamétre externe est la plus petite dimension que nous ayons trouvée dans le commerce pour
une fibre optique. De plus, I’ expérience nous a montré qu’ un plus petit diametre rendrait trés
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délicate la manipulation de la fibre. Elle est connectée a un LASER (de longueur d onde 407
nm) dont la lumiére est filtrée afin de s affranchir de raies secondaires d’émission. Une
seconde fibre optique, de plus grand diametre (1Imm) servant pour la collecte du signa
d émission, est placée a I'aplomb du point de détection perpendiculairement au plan de la
puce. Cette fibre est reliée a un photomultiplicateur, via un filtre de collecte, qui filtre la
longueur d’onde d’ excitation et ne conserve que le signal de fluorescence. Une électronique
associée au PMT permet d’obtenir un signal en tension, signature du passage des molécules
séparées au point de détection. L’ensemble ainsi formé est trés compact et le remplacement
d’ un microsystéme, fibre d' excitation incluse, ne réclame que quelques minutes de travail.

Flux électroosmotique

LASER
(407 nm)

Point de détection

Fibres d’excitation
et de collecte ——»
(&2 respectivement
70 pm et L mm )

Photomultiplicateur

a) Principe

Acc Y Spot Magn Exp | F——— 200m
100KV 40 7_6)< .2 1b4  CIME

b) Mise en cauvre

Figure4.1: Détection de fluorescence par fibres optiques intégrées
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Le matériau de réalisation de ces systemes microfluidiques est le PDMS. Pour des
raisons optiques évidentes, le silicium n’'est pas indiqué pour la détection de fluorescence,
nous I’ avons donc rejeté. Le verre est un bon candidat optique, mais le codt de réalisation de
microcanaux dans ce matériau et I’absence de salle blanche rapidement accessible sur
I”université nous ont dirigés vers les techniques de réalisation par polymeéres, dont la mise en
cauvre dans notre laboratoire a été possible relativement simplement.

Ains notre travail en salle blanche, réalisé en collaboration avec le CIME a Grenoble,
a pu étre mis en valeur avec un minimum de temps passé a I’ extérieur du laboratoire. La
fabrication de puces microfluidiques par les techniques de moulage présentées au premier
chapitre est rapide, puisgu’ un opérateur peut en fabriquer environ cing par journée avec une

seule matrice de silicium.

Le choix d'une détection par fibres optiques intégrées n’ est pas sans conséguences sur
les systemes séparatifs réalisés. D’ un point de vue technologique, cela signifie que I’ ensemble
des microcanaux de la puce microfluidique doivent présenter une profondeur de 70um. Il est
possible de s affranchir de cette profondeur unique en choisissant une solution de gravure de
la matrice de moulage sur plusieurs profondeurs, solution gue nous N’ avons pas retenue dans
un premier temps pour des raisons de complexité de fabrication. Or, cette profondeur de 70
MM n'est pas courante pour les systemes séparatifs microfluidiques, pour lesquels les
profondeurs atteintes sont typiquement de |’ ordre de 20 a 30 pm au maximum. Notonsici en
outre gque cette « grande » profondeur est un argument supplémentaire de ne pas utiliser le
verre pour réaliser les microcanaux. En effet, non seulement elle est relativement difficile &
atteindre par gravure humide a cause de la détérioration du masque de gravure, mais surtout
les sections imposées par la forme isotrope de la gravure auraient été trop importantes d’'un
point de vue hydrodynamique. Ceci aurait été incompatible avec une bonne efficacité de
Séparation, comme nous le verrons au prochain paragraphe.

Le PDMS se confirme donc comme un bon candidat compte-tenu de cette contrainte
sur la détection que nous nous sommes imposée car il autorise, via la gravure profonde du
silicium, des sections de microcanaux rectangulaires a haut facteur de forme, ou carrées, ce
qui permet d obtenir :

(1) Un excellent guidage mécanique de lafibre d’ excitation,

(2) Des interfaces optiques planes,
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(3) De grandes profondeurs de canaux, au sens microfluidique du terme, si désiré.
Enfin, le choix de la section des canaux nous permet d’ gjuster au mieux la qualité des

séparations dés la conception du microsysteme séparatif, ce qui fait I’objet du prochain
paragraphe.
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4.2 Conception du microsysteme sépar atif

4.2.1 Position du probleme

L’ efficacité d'une séparation, quelle que soit la méthode séparative employée, n’est
pas une grandeur absolue pour un systéme donné. Elle dépend au contraire intrinsequement
des couples formés par le systeme séparatif et par chague analyte. Le concepteur d’ un systeme
microfluidique séparatif peut donc idéalement en optimiser I’ efficacité, mais il sera toujours

dépendant des caractéristiques physico-chimiques intrinséques de chagque analyte.

Définitions de la géométrie du microsystéme sépar atif

Un microcanal séparatif peut se décrire suivant cing parameétres géomeétriques :
(1) Lasection S du microcanal,

(2) Lalongueur totale du canal de séparation L,

(3) Ladistance| entre le point d’injection et le point de détection,

(4) Lalongueur Ly correspondant au volume de produit injecté,

(5) Lalongueur L g correspondant alalargeur de la fenétre de détection.

Dans la suite de cette discussion nous poserons a le rapport entre leslongueurs| et L :

I
a=-—
L

Nous nous intéresserons donc dans cette partie du chapitre aux relations entre ces

paramétres géomeétriques et la performance des systémes séparatifs réalisés.
Sources d’ élargissement
Du point de vue du signal de détection des molécules séparées, la performance du

systéme est directement liée alalargeur temporelle des pics. Or il existe de multiples sources

physiques d’ élargissement des pics:
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(1) Ladiffusion moléculaire des analytes au cours de leur trajet dans le microsystéme
séparatif [105,212-214]. Phénomeéne di a I’ agitation thermique, la diffusion moléculaire est la
contribution inéluctable a la largeur des pics. Elle correspond donc a la limite supérieure

d efficacité des systemes séparatifs.

(2) La longueur de la zone d'injection, qui peut perturber la qualité du systeme
microfluidique s elle n'est pas correctement dimensionnée dans la conception du dispositif
[214,215]. Cette largeur correspondra & un compromis nécessaire entre une quantité

d échantillon injectée suffisante pour la détection et la finesse des pics.

(3) Lalongueur de la zone de détection, dont il a été montré que I’ action est identique

acelle de lazone d'injection [215,216].

(4) Les écoulements hydrodynamiques entre les différentes entrées/sorties du systéme,
qui se somment aux écoulements éectroosmotiques et les parasitent. Dans ce domaine,
I’expérience montre que les écoulements hydrodynamiques peuvent éargir les pics de
séparation (cf. 1.6 du premier chapitre), voire empécher totalement la séparation
électrophorétique. Il faut donc impérativement en tenir compte lors de la conception des
microsystemes separatifs. Ce point sera détaillé au paragraphe 4.2.5.

(5) L’effet Joule dans les microcanaux [105,217,218]. D’un point de vue
électrocinétique, le microcana peut étre considéré comme une résistance éectrique, et le
passage d’un courant échauffe le tampon. Des variations locales de température peuvent étre
observées, qui perturbent les écoulements et augmentent les effets dispersifs a cause
notamment des gradients de coefficients de diffusion.

(6) L’ éectrodispersion dans I’ échantillon. Ce phénomene alieu si les ions du tampon
de I’ échantillon présentent une mobilité différente de celle du tampon de séparation [219]. Cet
effet peut étre parfois bénéfique, il S agit alors de « stacking » [76].

(7) L’ adsorption spécifique des ions sur les parois, qui tend & élargir les pics, mais

surtout & leur donner une forme dissymétrique [218].

(8) Les défauts de surface, les poussieres éventuelles, ou les perturbations volontaires

de la géomeétrie du microcanal de séparation (virages, coudes,...) [212,218].
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4.2.2 Premiéreanalyse qualitative

Nous proposons ici d analyser de maniére qualitative les effets qui n’ont pas, ou peu,
de conséquences sur la géométrie de microsystémes séparatifs, ou qui ne sont pas
quantifiables a priori. Nous n’en tiendrons pas compte dans la conception des microsystémes
séparatifs.

Il s'agit d’abord, évidemment, des défauts de surface et des poussiéres. Concernant les
dispersions induites par les géométries particuliéres des microcanaux (coudes, et virages
principalement), nous avons veillé & les contenir au maximum, notamment en ne dessinant

jamais d’ angle saillant dans les portions séparatives des microcanaux [212].

De méme, nous n'avons pas tenu compte (au niveau de la conception des
microsystémes) de |’ adsorption des molécules aux parois, car ce phénomene est difficilement
quantifiable a priori. Cela ne doit pas empécher d'y étre expérimentalement tres attentif, non
seulement parce que le PDMS est un matériau particulierement médiocre de ce point de vue,
comme |’ont montré certaines équipes [156,168-171], mais aussi parce qu’une trop grande
adsorption peut rompre la symétrie des pics de séparation, voire compléetement empécher la
Séparation. Des solutions existent néanmoins pour s en affranchir, en revétant par exemple les
surfaces de PDM S de couches moléculaires spécifiques [170,171].

Nous pouvons aussi classer ici |’effet Joule, bien qu'il soit évidemment sensible a la
géométrie des canaux et a la résistivité du tampon de séparation. En effet, les problémes liés
aux échauffements dus a I'effet Joule sont le plus souvent résolus selon une démarche
uniquement expérimentale. Nous adapterons en effet toujours les tensions appliquées sur les
microsystemes afin de ne pas dépasser une température limite de fonctionnement. Pour cela,
nous tragons pour chague microcana considéré une caractéristique I-V. 1l suffira donc ensuite
de travailler dans la zone linéaire de cette caractéristique, correspondant a la validité de laloi
d’ Ohm. Lafigure 4.2 propose un exemple d’'une telle courbe expérimentale. Notons aussi que
dans le cas des systemes d' ECZ sur capillaires commerciaux, le capillaire peut étre placé dans
un tube thermostaté, ce qui permet une meilleure homogénéisation de la température dans le
tampon de séparation. Notons enfin que I'incidence de I’ effet Joule sur la géométrie est du
méme ordre que celle des écoulements hydrodynamiques, c’est a dire que pour contrer ces
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effets, nous devrons augmenter les longueurs des canaux et diminuer leurs sections. Ainsi,
I’ effet Joule sera toujours indirectement inclus dans la prise en compte de I’ hydrodynamique,

qui fait I’ objet du paragraphe 4.2.5.
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Figure4.2: Caractéristique |-V dans un microcanal avec apparition
d un échauffement par effet Joule. Microcanal de section rectangulaire
50 pm* 130pum,de longueur 10 mm, rempli de tampon borate
a pH=9.2 et a concentration 75 mmol/I.

Notons enfin les élargissements dus a I’ électrodispersion, dont nous ne tiendrons pas
compte ici non plus, car ce phénomene ne peut pas étre quantifié simplement a priori, et
réclame au contraire une certaine expérience de I'ECZ. C’est pourquoi nous avons utilisé au
cours de ce travail les tampons fournis par nos collégues chimistes, afin de travailler dans les
mémes conditions expérimentales que les leurs et alalumiére de leur expérience.

Ains, les causes d éargissement dont nous ne tiendrons pas quantitativement compte
ici sont la diffusion, les écoulements hydrodynamiques parasites et |es dispersions causées par
les longueurs d’injection et de détection. Avant de quantifier ces effets, nous nous proposons
d étudier la forme générale d'un pic de dispersion et d'introduire les grandeurs permettant de

quaifier laqualité d’ une séparation.
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4.2.3 Formegénéraled’un pic de séparation

Nous proposons ici de définir la forme générale d’un échantillon au cours de sa
migration dans le microsysteme d analyse. Pour cela, considérons un analyte injecté dans le
systéme séparatif avec une géométrie quelcongue, suivant un processus identique a celui
présenté en figure 1.16 du premier chapitre. Soit C(x, t) la concentration locale & un instant t
au cours de sa migration dans le cana de séparation. Lafigure 4.3 représente laforme d’ un tel

pic lors de son déplacement par électrophorése capillaire de zone.

Sens de déplacement du pic
t=0
{injection)

Foint de détection

Zone d’injection Longueur de séparation

L

-+

Figure4.3: Profil spatial de concentration d’un analyte lors de son déplacement a
différents instants de la séparation

Il a été montré que cette concentration suit, en premiere approximation, une forme

gaussienne lors de son déplacement dans le canal de séparation [213,214]:

C(x,t) = \/2%”; exp( (ZXS ‘3)2) (4.1)
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ou d est la distance parcourue depuis le point d’'injection pendant le temps de
migration t, x la variable spatiale (unique) du systéme séparatif (x=0 au point d'injection), et
Sx la dispersion spatiale du pic sur cette dimension (demi-largeur a 60% de I’ amplitude), qui
est une fonction croissante du temps. La constante Qi est définie comme I'intégrale de la

concentration sur x :

Qi nj = CC(X, t) .ax (4.2)

Si la section du microcanal est supposée invariante, Q,; est déterminée en fonction de
la concentration initiale du produit dans le volume d'injection C,, et de la longueur de la zone
d'injection Lip; :

Qinj = Cy.Lin (4.3)

La contribution totale des sources d éargissements présentées au paragraphe

précédent sur la dispersion du pic s écrit comme la somme quadratique des contributions
individuelles listées au précédent paragraphe [214,215] :

2 _.2 2 2 2
Sx = Sdiffusion t Sinjection * Sdétection * S hydrodynamgiue (4.4)

OU Sitfusions Sinjection; Sdétections €1 S hydrodynamique SONt les dispersions de la gaussienne
respectivement dues a la diffusion, a I'injection, a la détection, et aux écoulements

hydrodynamiques parasites.

Dans la pratique, les molécules séparées sont observées uniquement au point de
détection x=I. On écrira donc a ce point :

c.) = (1) = Jz%é exp( ) (45)

a condition que la vitesse de passage du pic devant la cellule de détection soit
suffisamment élevée pour que celui-ci reste temporellement gaussien en premiéere
approximation. En posant d=v*t et I=v*t,, avec v la vitesse de déplacement de la molécule
considérée et t, le temps de migration du pic depuis le point d’injection jusqu’au point de
détection :

154



Systémes microfluidiques PDMS pour la séparation de molécules biol ogiques par é ectrophorése capillaire de zone

C(t) =

iy~ VAL )y 6)

ex
V2p.sy ( 25y

Cette relation peut aussi s écrire:

a0=J%2 am'i;?y) @7

ou s; est la variance temporelle du signal de détection des molécules. Ce paramétre se

déduit de I'identification des termes gaussiens des équations (4.6) et (4.7) au temps de

migration tm :
Sy L 2 2 2 2
Sy == \/ Sdiffusion * Sinjection TS détection T S hydrodynamique (4.8)
V. HgppV
D’ ou, finalement :
Qinj - (- ty)?
c(t) = | gup(” (L~ tm)y (4.9)

V2p.VS¢ 2.52

4.2.4 Performanced’ une séparation par ECZ

La performance d'une séparation par ECZ, ou d'une maniére générae de tout
processus séparatif, peut se quantifier suivant deux grandeurs: le temps de séparation, que

I’ on cherchera toujours a minimiser et la résolution des pics, que |’ on cherchera a maximiser.
Temps de séparation
Soit un pic de séparation d’un analyte chargé par ECZ, et pap=HetHeo @ SOMme des
mobilités éectrophorétiques et éectroosmotiques définies au premier chapitre. Alors la

vitesse du pic s écrit :

\Y;
v=_PP" (4.10)

Ou V est latension appliquée au microcanal.
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Compte tenu des grandeurs définies précédemment, le temps de migration du pic

considéré, tn, S écrit :

Résolution d’ une séparation et nombre de plateaux théoriques :

(4.11)

Soit deux pics gaussiens correspondants a deux analytes, de temps de migration

respectifs tn; et typ, €t de dispersion temporelle a la détection sy et sip. On définit la

résolution de la séparation des analytes comme [105,115] :

- tm2 - tm
2(sy +St2)

Cette expression peut se simplifier comme [105]:

Rs=m. Me2 - M

4 %+nbz;rrb1

Ou N est défini comme le nombre de plateaux théoriques, qui S écrit :

N = (I_)z = (t_m)z
Sx St

(4.12)

(4.13)

(4.14)

Ainsi, pour obtenir une séparation efficace, il faudra que les pics soient les plus fins

possibles et que les mobilités des analytes soient suffisasmment différenciées. Comme le

concepteur du microsystéme ne connait pas a priori les mobilités apparentes P, des analytes

a séparer, il s attachera dans un premier temps a maximiser le nombre de plateaux théoriques

du systeme séparatif.

4.2.5 Prise en compte des écoulements hydrodynamiques par asites

Nous alons quantifier ici les effets négatifs dus aux écoulements hydrodynamiques

parasites, et ainsi raisonner sur les sections des microcanaux réalisés.
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Les premiers dispositifs que nous avons fabriqués présentaient une section égale a 130
pm * 50 um, dans le but d'utiliser des fibres optiques de diamétre externe 130 um, plus
smples & manipuler que les fibres de diamétre 70 um. Or, nous avons constaté
expérimentalement sur ces échantillons une impossibilité a réaliser des séparations
électrophorétiques de bonne qualité et reproductibles. Une observation directe de la zone
d’injection sous un microscope a mis au jour la présence d’'écoulements de produits qui

parasitaient parfois totalement |e processus d' injection/séparation décrit au premier chapitre.

La compréhension de ces difficultés expé&imentales est venue de I'étude des
écoulements hydrodynamiques parasites dans les microcanaux. En effet, les équations de
Navier-Stokes montrent que pour un microcanal de section 130 um* 50 um, de longueur 1 cm
(qui est la distance entre deux godets d entrées/sorties a I'injection des premiers dispositifs
réalisés), la vitesse du fluide au centre du microcanal est égale a 300 um/s pour une pression
de 10 Pa, soit une hauteur d'eau égale a 1 mm entre deux entrées/sorties. Or, les vitesses
électrophorétiques des molécules sur lesguelles nous avons travaillé sont de I’ ordre du mm/s
dans le PDMS, avec les tensions que nous avons utilisées. On congoit donc aisément que les
écoulements hydrodynamiques puissent concurrencer et perturber les écoulements
€électroosmotiques - au moins sur une certaine portion de la section du microcanal - car il est
difficile de contréler manuellement des différences de hauteur de liquide de I’ ordre du mm
dans les godets d’ entrées/sorties.

Il est possible de réduire ces effets en modifiant les sections des microcanaux ainsi que
leurs longueurs. Ainsi, nous avons doublé les longueurs de chagque canal d’ entrées/sorties du
coté de I'injection et réduit les largeurs des microcanaux en nous basant sur les résultats du
tableau 4.1. Ainsi nous avons choisi de travailler avec une largeur de microcanaux égae a
30um. Ainsi, en théorie, les écoulements hydrodynamiques y sont six fois plus faibles
gu’ avec les premiéres puces réalisées pour des conditions aux limites égales.

Largeur du canal (en pum) 10 20 30 40 50

Vitesse au centre de la section (en pm/s) 7 25 54 85 120

Tableau 4.1 : Vitesse hydrodynamique de tampon en fonction de la largeur d’un
microcana de longueur 2 cm et de profondeur 70 pum.
Laviscosité du liquide est égale 810° Pa.s
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Notons aussi qu’un facteur physique supplémentaire a la seule gravité peut induire des
pressions supplémentaires sur les fluides, et donc amplifier le phénoméne: il Sagit de la
nature des parois des godets d’ entrées/sorties, qui peut étre trés handicapante si elle n’est pas
prise en compte. Ceci a été démontré expérimentalement par Heo et al. [85], qui ont comparé
de grandes différences de qualité de séparation en fonction de différents types de godets
d entrées/sorties (PDMS, verre, verre silanisg).

Or, le PDMS est un trés mauvais candidat de ce point de vue. En effet, lors du
traitement par plasma O,, les surfaces des godets ne sont pas exposées de maniére homogéene
(contrairement a la face qui contient les microcanaux). Il en résulte de grandes différences de
tensions de surfaces d’un godet a |’ autre, que nous avons observées expérimentalement et qui
peuvent poser certains problemes. Nous avons donc choisi a la lecture de I’ article de Heo et
aux vues de nos propres expériences d’ utiliser des surfaces présentant des ménisques aqueux
neutres. Pour cela, des embouts de micro pipettes plastiques nous ont intéressés car les
meénisgues aqueux Yy sont toujours plans, comme le montre la figure 4.4. Ces embouts
plastiques étant trés peu onéreux et trés simples a manipuler, nous les avons adoptés pour
Iensemble des expériences de séparation présentées dans ce chapitre.

Figure4.4: Meénisques de tampon aqueux dans des embouts de micro pipettes plastiques (a
gauche) et dans des godets en verre (a droite).

L’ expérience nous a montré gque le choix d’une réduction de la section ainsi que des
godets d entrées/sorties adaptés a permis d'obtenir des séparations trés satisfaisantes avec

notre deuxieme série d' échantillons, comme nous le verrons plus loin dans ce chapitre.
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Toutefois, nous ne sommes mal heureusement toujours pas en mesure de quantifier de
maniere absolue I’ effet des écoulements hydrodynamiques sur I’ efficacité des séparations. Il
faudrait pour cela avoir une connaissance parfaite des conditions aux limites appliquées au
fluide dans chaque godet d’ entrées/sorties ; ce qui est trés loin d’ étre réalisable, d' une part a
cause de la difficulté de mesurer des différences de hauteur aussi faibles que celles que I’on
rencontre, et dautre part parce que ces hauteurs fluctuent continiment au cours de

I’ expérience de séparation.

Il faut donc lire les résultats présentés ici comme une contribution au probléme de
nature uniquement relative. En effet, larésolution de I’ équation de Navier-Stokes nous permet
seulement de quantifier si un microsystéme sera plus efficace qu’ un autre du point de vue des

écoulement hydrodynamiques parasites.

4.2.6 Prise en compte deslongueurs caractéristiques des microcanaux

Ce paragraphe se propose d'exprimer la qualité d' une séparation en fonction des
parameétres géométriques L, |, Liy et Lge , dans I’ hypothése d’une section des microcanaux

telle que les écoulements hydrodynamiques soient négligeables devant les autres effets.

La qualité d une séparation électrophorétique se quantifie par le nombre théorique de
plateaux, défini en 4.2.4. Si | est la longueur de séparation et sy la dispersion spatiale, N
S écrit comme le carré du rapport entre ces deux grandeurs. Lorsgue I'influence des
écoulements hydrodynamiques parasites sur la dispersion devient négligeable, celle-ci peut se

simplifier de |’ expression (4.4) en:

2 _ .2 2 2
Sx = Sdiffusion * Sinjection * S détection (4.15)

Ou la variance induite par la diffusion moléculaire est donnée par I'équation
d Einstein [214,215]:

2 _
S diffusion = 2-D-tm (4-16)

Avec D le coefficient de diffusion de la molécule considérée.
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Les termes provenant de I’injection et de la détection sont donnés par |’équation de
Sternberg [214,215] :

2

Lini L
2 2 — _Inj det
Sé: o 4G4 . o =—__ o4 —Cel 4.17
injection détection 12 12 ( )

Cette derniére expression peut se simplifier en considérant une longueur équivalente a
la somme des contributions de la longueur d'injection et de longueur de détection comme la

somme quadratique :

2 2
Leq = Linj+|-det (418)
Et donc :
) Leg
s¢ =2Dt, +— 4.19
2 = 2Dy +—2 @19

ou encore, d’ aprés (4.8), (4.11) et (4.19) :

2
2 L
S¢ = L |op-2L® e (4.20)
Happ-Y HappV 12
Soit, enfin [214] :
2] 2
N=_ 2R (4.21)
2Dal?  Le
HappV 12

Introduction de la diffusion relative

Le calcul du nombre de plateaux théoriques pourra se simplifier dans deux cas
extrémes, suivant que la diffusion moléculaire est négligeable devant la longueur Le;, OU
inversement. Pour quantifier le rapport entre ces contributions, nous introduisonsici le terme
de diffusion relative D :

_ 24Da.l? _ 24.D.2
- 2 2
Happ-V.leg HappV.Llegad

D, (4.22)
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Nous proposons de poser ici quelques ordres de grandeur, avec les valeurs de diffusion
mol éculaire, de mobilité éectroosmotique et de tension typiquement rencontrées au cours des
séparations que nous avons effectuées. Considérons ici par exemple la molécule de glycine
dérivée au NDA pour laguelle nous avons lors des séparations : D@.5 10° cm?/s, p@ 10*
cm?/vls, a@.7, et V@000 V (cf. paragraphe 4.4.3). Le calcul donne:

D, @2*10 “.(LL)2 (4.23)
e

Cette expression nous servira par la suite a déterminer dans quel régime le

microsysteme séparatif fonctionne.
Premier cas: diffusion négligeable ou petite longueur de séparation, i.e. D, <<1

Supposons que la diffusion relative soit trés petite devant |’ unité, c’est a dire que la
diffusion moléculaire soit négligeable dans les processus physiques d’ élargissement des pics,
et/ou que les longueurs de séparation sont tres petites.

Alors la dispersion temporelle du pic ne dépend pas du temps de migration :

L.Leq

St =——— (4.24)
\/E.uapp.v
Et le nombre de plateaux théorique devient [214] :
2 2 2
N = 12.a2 L _ 122.I (4.25)
leq Lo

Ces calculs indiquent que, lorsque la diffusion est négligeable devant les autres
paramétres d’ élargissement des pics, le rapport 1/Le, a@insi que la grandeur a doivent étre
maximisés. De plus, I’ équation (4.25) présente un grand intérét car elle permet de calibrer le
rapport entre L et | en fonction du nombre de plateaux théorique désiré. Par exemple, pour
obtenir un nombre de plateaux supérieur a 20000 (ordre de grandeur obtenu typiquement en

ECZ sur capillaire, que nous adopterons comme limite théorique basse ), il faut respecter :

| > 40.L ¢ (4.26)
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Soit, S Lin=Lge , Une longueur d’injection et une longueur de détection toutes deux

inférieures a 2% de lalongueur utile du microcanal séparatif.

Notons que dans ce cas |le paramétre typique de diffusion relative telle que proposée a
I”équation (4.23) est égal & 0.3. Cette valeur doit seulement étre considérée comme un ordre
de grandeur. Elle indique en revanche clairement que, compte tenu de la contrainte en nombre
de plateaux que nous nous somme imposée (N>20000), nous devrons impérativement
respecter un rapport minimal de 50 entre les longueurs L €t |, et que dans ce cas la diffusion
ne peut pas étre négligeable devant les autres facteurs d' élargissement. Il en aurait été tout
autrement s nous nous étions imposé une contrainte moins astreignante sur les nombres de

plateaux théoriques.
Deuxieme cas : diffusion prépondérante, grande longueur de séparation, i.e. D;>>1
Dans le cas ou le cana de séparation est long, et/ou que les coefficients de diffusion

mol éculaire des analytes sont élevés (i.e. masse molaire faible), alors la dispersion temporelle
des analytes s écrit :

ﬂ/zotm _—“ 1312 (4.27)
Et le nombre de plateaux théorique devient [214] :
- Ha V2 (4.28)
2D

Cette relation montre que le nombre de plateaux est indépendant de la longueur totale

du microcanal, a condition que celui-ci respecte la condition D;>>1 [115].

Cette remarque est tres importante car elle montre que lorsque la diffusion est
prépondérante, le concepteur cherchera globalement a minimiser la longueur des
microcanaux, afin de minimiser le temps expérimental. Enfin, la tension de séparation sera
choisie la plus grande possible, tout en veillant a ne pas induire trop d’ échauffements par effet
Joule.

L’ équation (4.26) montre aussi que le nombre de plateaux théorique ne sera pas le

méme pour toutes les molécules séparées, pour tout autre parametre constant au cours de la
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séparation. N étant proportionnel a la mobilité éectrophorétique papp, il Sera par suite

inversement proportionnel au temps de migration t,, de chaque analyte.

4.2.7 Conclusion : récapitulatif et analyse globale

Nous proposons de conclure cette discussion sur la conception des puces
électrophorétiques en proposant au lecteur un récapitulatif des relations des paragraphes
précédents, sous la forme du tableau 4.2. La premiére colonne du tableau représente les
différentes contraintes physiques imposées au microsystéme séparatif, et la ligne supérieure
correspond aux parametres accessibles au concepteur, qui permettent d’ gjuster ces contraintes.
Il faut donc lire ce tableau ligne a ligne: par exemple, les écoulements hydrodynamiques
imposent une section faible, mais des valeurs indifférentes sur a, sur L (a condition que S soit

suffisamment faible) et sur V.

Section a L \%

Temps de migration Indifférent Faible Faible Elevé

Nombre de plateaux ) _ ]

Indifférent * Elevé Indifférent** Elevé

(avec D>>1))

Hydrodynamique Faible Indifférent Indifférent * Indifférent

Effet Joule Faible Indifférent | Indifférent * Faible
Sensibilité de détection Elevée Indifférent Elevé *** Indifférent

* A condition que les écoulements hydrodynamiques parasites et |’ effet Joule soient
pris en compte dans le calcul de la section.

** Mais « Elevé » s D,<<1, casrarement rencontré.

*** Par |'intermédiaire de la longueur équivalente a la zone d'injection et la zone de
détection (cf. éguations (4.21) et (4.24) )

Tableau 4.2 : Contraintes sur la conception d’ un microsystéme séparatif par ECZ
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Comme le lecteur peut le constater, chacun des aspects de la conception dun
microsysteme séparatif résulte d' un nécessaire compromis entre les différentes contraintes
physiques qui lui sont imposées. Ainsi, nous proposons de dégager une démarche de
conception des microsystemes séparatifs, que I’ on peut présenter comme suiit :

(1) Définition de la section des microcanaux. Cette section aura comme profondeur
minimale le diamétre externe de la fibre d’ excitation intégrée. Le concepteur choisira donc
une largeur des canaux, entre un maximum imposé par |'effet Joule et les écoulements
hydrodynamiques parasites, et un minimum imposé par les techniques de réaisation et la
sensibilité de détection. Il est a noter que I'influence de la section sur les écoulements
hydrodynamiques est plus importante que celle des longueurs des canaux. Le paramétre de
section sera donc privilégié de ce point de vue.

(2) Définition du rapport a entre la longueur de séparation | et la longueur totale L.
Dans la pratique, ce rapport est toujours choisi le plus proche possible de I’ unité.

(3) Définition de la longueur totale L du microsystéme séparatif. Ici un compromis
doit étre fait entre la sensibilité de détection et le temps expérimental, en faisant I’ hypothése
que I’ effet Joule et les écoulements hydrodynamiques ont déa été pris en compte dans la
définition de la section. Pour notre part, le choix de cette longueur a été fait en tenant compte
des concentrations d' analytes attendues, qui fixe d' abord les ordres de grandeur de Ly et Lge,
puis celui de L, qui doit typiquement leur étre au moins cent fois supérieure (cf. équation
(4.26)). Le temps de séparation ne doit cependant pas étre oublié, et un rapide calcul des
temps attendus en fonction des valeurs typiques de mobilités électrophorétiques et des
tensions appliquées permet d gjuster le choix précédemment fait.

(4) Définition de la tension de séparation. Cette tension sera la plus grande possible,
dans la limite des échauffements par effet Joule.

Un dernier point a prendre en compte concerne les aspects purement instrumentaux de
la détection des molécules séparées. D’une part, |’ expérimentateur devra veiller au rapport
entre le signa de fluorescence des analytes et le signal de fond di aux poussiéres et autres
sources de lumiére parasites. Cela signifie qu'il faudra veiller a s abriter des sources de
lumiére parasites et exclure les microsystémes dont la propreté ne sera pas suffisante au
regard des concentrations attendues pour chaque analyte. D’autre part, il faudra veiller a
régler la fréguence d échantillonnage du signal en fonction de la vitesse de passage des pics
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devant la cellule de détection. Nous nous sommes imposé de ce point de vue un minimum de

vingt points par pic, afin de pouvoir les gjuster a des gaussiennes sans trop de difficulté.

Nous voulons attirer ici I'attention du lecteur sur le fait que ces conclusions ne sont
que partielles, car des nombreuses interactions « secondaires » existent entre les différents
paramétres de conception, qui n’ont pas été détaillées afin de ne pas alourdir |e raisonnement.
En outre, rappel ons que certains phénomenes dispersifs n’ ont pas été exprimés ici (adsorption,
électrodispersion, etc..), qui auraient put modifier |égérement certains de nos choix.

L’ éectrophorese capillaire de zone, et d’une maniere générale la chimie analytique,
sont des domaines ou |’ expérience est essentielle. C'est laraison pour laguelle nous avons été
relativement prudents dans un premier temps sur la conception de ces premiers microsystemes
séparatifs, afin d’engranger de I’ expérience dans ce domaine sans prendre trop de risques
d échec.
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4.3 Détermination expérimentale du potentiel zéta de surfaces de
PDM S oxydées

4.3.1 Intérét delamesure

Lors de I'expérience d' électrophorése capillaire de zone, la charge de surface du
matériau contenant le tampon de séparation est un paramétre physique essentiel a la
compréhension de la séparation. En effet, comme défini au premier chapitre, la vitesse
électroosmotique est proportionnelle au potentiel zéta de la surface, et elle doit étre
suffisamment élevée pour déplacer les espéces migrant a contre flux éectroosmotique,
lorsque les deux signes de charge éectrique sont présents dans I’ échantillon a analyser.

Dans le cas de la silice, le potentiel zéta est toujours négatif, et la détermination de ce
potentiel afait I’ objet de nombreux travaux dans lalittérature, dont nous avons déja discuté au
troisiéme chapitre.

Un certain nombre d’' é&udes montre que le PDMS natif possede une charge de surface
stable, négative [156,168,220], et que I’ expérience d’ électrophorése est réalisable avec des
microsystémes réalisés avec ce matériau [81,86,168]. Pour des raisons pratiques de collage et
de remplissage des microcanaux, nous oxydons le PDMS, comme cela est abondamment
propose dans la littérature [156,158,159,169,170,174,187,221]. Or, s le potentiel zéta du
PDMS natif est assez bien documenté aujourd’ hui, ce n’est pas le cas lorsqu’il est oxydé, et
un certain nombre de questions demandent a étre résolues. Il nous a donc paru intéressant de
réaliser une telle étude en prélude aux expériences de séparation, par mesure de courants
d’ écoulement en adaptant le banc de mesure proposé au troisieme chapitre aux microcanaux
PDMS.

Toutes les mesures présentées dans ce paragraphe ont été réalisées sur du PDMS
oxydé, afin de se placer dans les conditions de surface des microsystémes utilisés pour les

séparations. Deux facteurs clefs ont particuliérement attiré notre attention :
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(1) La stabilité temporelle du potentiel de surface du PDMS oxydé lorsque celui-ci est
laissé au contact de I’ air, ou lorsgu’il est rempli par le tampon de séparation,

(2) Le comportement du potentiel de surface en fonction du pH du tampon de
Séparation.

4.3.2 Stabilitétemporelle du potentiel de surface du PDM S oxyde

S'il a été démontré que la charge de surface du PDMS natif est trés stable dans le
temps, celan’est pas le cas lorsque ce matériau est oxydé, et celui-ci aura tendance a retourner
a son éat natif aprés un certain temps de relaxation. C'est cette dynamique que nous nous

sommes attachés a mesurer ici.

La stabilité temporelle de la charge de surface du PDM S oxydé est un facteur essentiel
a la compréhension des expériences d' ECZ réalisées avec ce matériau. En effet, une mesure
de z en fonction du temps passé en présence d’'air apres oxydation, permet par exemple
d anticiper d’éventuelles variations des mobilités observées pour chaque anayte. Cette
mesure permet aussi de connaitre le temps pendant lequel I’ expérimentateur peut coller les
microcanaux sans induire de probléme de remplissage ou d’ électroosmose. La maniére de
conduire les expérimentations ne sera évidemment pas la méme si ce temps est de I’ ordre de
la seconde ou de |I"heure. On nommeraici ty, le temps pendant lequel le PDMS est laissé au

contact de |’ air entre |e traitement plasma et le remplissage par un tampon.

Pour se faire, nous avons suivi la procédure expérimental e suivante :

(1) Fabrication d’'un cana de section rectangulaire (30 um*70 pum), de forme droite,
en suivant la procédure de fabrication exposée au premier chapitre.

(2) Oxydation et collage du microcanal,

(3) Remplissage par le tampon de séparation au bout d’un temps t,, aprés I'arrét du
plasma O, . Installation du microcanal dans le banc de mesure de potentiel z par courant
d écoulement,

(4) Stabilisation des courants dans le microsysteme,

(5) Mesure des courants d' écoulements. Chaque microsystéme voit sa charge de
surface mesurée atrois reprises, afin de déceler d’ éventuelles erreurs de mesure.
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La valeur minimale accessible de ta; est égale a 35 secondes, ce qui correspond au
temps nécessaire pour remettre la chambre du béti plasma a pression atmosphérique et pour
manipuler les microcanaux apres |’ oxydation. Les résultats obtenus sont proposés a la figure
45:

44 —
46 -
48
.50 -

.52 -

Potentiel z du PDMS (en mV)

54

-56

T T T T T T T
0 50 100 150 200 250
Temps t_ (en minutes)

Figure4.5: Mesuredu potentiel z du PDMS en fonction du temps t, entre le traitement

par un plasma O, et le remplissage par |e tampon de séparation.

Nous avons gjusté ces points expérimentaux par une courbe de laforme :
t .
Z(tar) = Zngtif + Dy-exp(- % (4.29)

OU znaif est le potentiel du PDMS oxydé au bout d un temps de relaxation infini, qui
est suppose étre celui du PDMS natif, D, est la variation de charge de surface a I'instant t4,
nul, et t le temps caractéristique de cette relaxation. Les valeurs obtenues sont : znair = -45.2
mV, D, =10.0 mV, et t= 65 min.

Ces vaeurs montrent que le PDMS oxydé est relativement stable a I’air, et que
I’ expérimentateur peut coller et remplir les microcanaux sans se précipiter. En effet, nous
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avons par exemple réussi a remplir des canaux uniquement grace aux forces capillaires quatre
heures apres notre traitement plasma; contrairement a ce qui est parfois indiqué dans la
littérature, comme par exemple par M® Donald qui indique un retour a |’ hydrophobicité en un
temps de I’ ordre de 30 minutes [169].

Notons que le gain en potentiel zéta (donc en vitesse éectroosmotique) que nous
observons entre le PDMS natif et le PDMS oxydé, est de I’ ordre de 20%, ce qui n’est pas trés
élevé et semble plus faible que les valeurs proposées dans la littérature [221].

Le méme type d expérience a été réalisé en mesurant le potentiel z de microcanaux de
PDMS remplis de tampon immédiatement apres le traitement plasma. On nomme tampon 1€
temps entre le remplissage par le tampon et la mesure du potentiel z par courant
d’ écoulement. Les valeurs de z mesurées a tampon=0 €t a tampon=2 heures sont respectivement
égales a -54.0 mV et -49.9 mV. La relaxation de la charge de surface du PDMS oxydé est
donc plus lente au contact du tampon qu’au contact de | air, mais la surface ne peut toutefois
pas étre considérée comme stable sur une gamme de temps de I'ordre de I'heure,
contrairement a ce qu’ affirme par exemple Ren [174]. Nous devrons donc en tenir compte
dans I’ interprétation des résultats de séparation.

4.3.3 Influence du pH du tampon sur le potentiel z du PDM S oxydé

Lors de I’ expérience d' ECZ dans des tubes capillaires en silice, le pH du tampon est
une des principales variables d’ ajustement du potentiel de surface, et donc de la mobilité
électroosmotique du tampon [105]. Dans le cas de surfaces de silice, le potentiel zéta est
toujours négatif et croissant en valeur absolue avec le pH. Il en est de méme pour les surfaces
de PDMS natif, avec des valeurs de charge de surface toujours plus faibles que celles de la
silice [165,168].

Or, il a été démontré que la surface du PDMS oxydé est un intermédiaire chimique
entre la surface de PDMS natif et la surface de silice [164,174,222]. || est donc raisonnable de
penser que la courbe de z en fonction du pH pour le PDMS oxydé sera comprise entre celle
du PDMS natif et celle du verre, avec notamment un potentiel z toujours négatif et croissant

en valeur absolue avec le pH. La figure 4.6 permet de vérifier cette hypothése. La procédure
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expérimentale est identique a celle du paragraphe chapitre précédent, et les canaux ont été
remplis le plus rapidement possible aprés oxydation par une solution de KCL dissous a 75
mmol/I et dont le pH a été gjusté par des dilutions de HCI ou de NaOH. Cette concentration
de KCL a été choisie relativement élevée pour placer I'éectrolyte dans des conditions
ioniques proches de celle du tampon de séparation.

-10 4 -
-

S N

c -20 H
1
Ko

N
2 304
§ .
g -

.
-40 -
T e e s E e S A B e T S e e B
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11
pH du tampon

Figure4.6: Mesuredez du PDMS oxydé en fonction du pH du tampon
(KCL a 75 mmol/l + ajustement par HCl ou NaOH)

Ainsi, puisgue le PDMS oxydé a un comportement globalement identique a celui de la
silice, nous avons choisi de travailler dans un premier temps avec les tampons de séparation
de nos collegues chimistes, afin de nous placer dans les mémes conditions expérimentales de
ce point de vue. Ainsi, lorsque les analytes sont simples a séparer et tous cationiques, nous
travaillerons a pH bas pour minimiser |’adsorption aux parois et e ; €t lorsque certains
analytes seront anioniques, nous nous efforcerons de maximiser e en augmentant le pH du
tampon séparatif.
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4.4 Mise en oeuvredu microsystéme separ atif réalisé

4.4.1 Dessin du microsysteme separ atif

Aprés une premiére génération de microsystémes séparatifs qui n'a pas donné
satisfaction a cause d’'écoulements hydrodynamiques trop importants, une deuxiéme série
d échantillons a été réalisée. Ces microsystemes separatifs tiennent compte des conclusions
du paragraphe 4.3.

Leurs dimensions sont |es suivantes (figure 4.7) :

(1) Section rectangulaire constante, de profondeur 70 um et de largeur 30 pm,

(2) Longueur d'injection égale @ 100 um

(3) Longueur de détection variable : 30 um, 150 um ou 250 pm.

(4) Longueur de séparation 1=3,0 cm. Cette longueur est relativement conservatrice
compte-tenu de la relation (4.26), puisque ici 1=110* L¢q (lorsque Lge=250 pm). Dans
ce cas, la diffusion relative D, est typiquement égale a 2.5, ce qui nous assure une
diffusion moléculaire prépondérante quelle que soit lalongueur de détection utilisée.
(5) Longueur du microcanal de séparation L égale a4,5 cm.

(6) Rapport de longueur a égal a 66%.

(7) Tension de séparation : tension maximale accessible, soit 2000 V.

§ LENAC “

Figure4.7: Dessin du microsysteme séparatif réalisé
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4.4.2 Réalisation du banc expérimental

Un banc expérimental a été réalisé au LENAC dans le but de tester les microsystemes
séparatifs fabriqués. Nous nous sommes imposé ici de réaliser le maximum d’ éléments du
banc expérimental en interne au laboratoire afin d’ étre le plus souple et réactif possible. Pour

décrire le travail réalisé, nous pouvons le décomposer en trois grands themes :

Fabrication des microsystemes PDMS

Cette fabrication suit le principe général de moulage décrit au premier chapitre. Les
moules de silicium sont dessinés au LENAC sur le logiciel de microélectroniqgue CADENCE.
La fabrication du masgue de lithographie est confiée a une entreprise extérieure car nous
n’avons pas les moyens techniques de le faire par nous méme. La lithographie est réalisée au
CIME, salle blanche de Grenoble avec laguelle nous avons un contrat nous permettant d'y

accéder régulierement. La gravure DRIE du moule de silicium est réalisée au méme endroit.

Ces wafers sont ensuite silanisés au LENAC, et préts a I'emploi. Le mélange du
PDMS suit la recette préconisée par le fabricant, a savoir un rapport en masse de 1 pour 10
entre le durcisseur et le liquide mére. Le durcissement dure une heure a 150°C. L’ oxydation
des échantillons de PDMS est exécutée dans un béti plasma O, pendant 2 minutes et trente
secondes, sous une pression d'O, égale a 200 mTorr et une puissance de 50W. Juste apres
oxydation, le PDMS est immédiatement collé et rempli de tampon par capillarité. Les puces
microfluidiques sont prétes al’emploi.

Partie électronique

Les commandes des tensions d’injection et de séparation se font par le biais d’une
carte électronique réalisée au laboratoire, commandée par un PC via port USB. Cette carte se
décompose en deux parties distinctes, une partie de commande et une partie de puissance sur
laguelle sont placés les modules haute tension et desrelais.

Le signal de fluorescence est recueilli par un photomultiplicateur. La tension de sortie
du photomultiplicateur sera posée comme unité arbitraire de fluorescence, et stockée via une
carte d’ acquisition.
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Partielogicielle

Le logiciedl de commande des modules haute tension a été réalise au laboratoire. Ce
développement en interne nous a permis d’ étre tres réactifs quant a la réponse aux besoins
expérimentaux.

Un programme de traitement automatique des données a été concu sous MATLAB,
qui permet d’estimer rapidement les pics des électrophérogrammes par des gaussiennes et
d’en tirer les informations pertinentes : temps de migration, nombre de plateaux, etc...

4.4.3 Séparation de cing acides amineés

Les premiéres séparations électrophorétiques que nous avons mises en ceuvre ont été
effectuées sur cinq acides aminés dérivés au NDA (Naphtaléne-2.3-dicarboxyaldehyde) :
arginine (Arg), glycine (Gly), acide a-aminoadipique (AAd), acide glutamique (Glu), et acide
aspartique (Asp).

Ce choix est le fruit de notre collaboration avec Mr Denoroy (DR CNRS, INSERM
U512), qui s'intéresse aux mecanismes biochimiques des fonctions neuronales et de certaines
régulations physiologiques. Quatre molécules éudiées ici sont impliquées dans la
neurotransmission, d’'ou I'intérét de leur séparation, et la cinquiéme, I’ AAd, sert de standard
interne pour |'analyse des séparations. Nous avons donc bénéficié de son expérience, et
notamment des processus de dérivation qu’il amis au point au cours de ses travaux. Le NDA
a un spectre d’ absorbance dans les longueurs d onde du bleu, tres adapté a notre LASER, et
ré-émet le signa de fluorescence dans le vert. Des filtres d’ excitation et de collecte ont été

adaptés sur le montage en fonction de ces caractéristiques optiques.

Afin d offrir une base de comparaison aux séparations effectuées avec nos systemes
microfluidiques, ces molécules ont été tout d’abord séparées dans un systéme commercial
d électrophorése sur tube capillaire. Le résultat obtenu est présenté en figure 4.8.a). Les
paramétres géomeétriques de |’ expérience sont les suivants: diamétre du capillaire 75 um,
longueur totale 50 cm, longueur de séparation 38 cm. La tension de séparation est égale a 38
KV et un courant de 38 YA est débité dans le systéme. L’ échantillon est injecté pendant 5
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secondes a une pression de 0.1 Psi, soit un volume injecté égal a 1.07 nl pour le capillaire

considéré.
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0,15

0,00 y f T T T - T T T
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Temps de séparation (en minutes)

a) Par ECZ sur tube capillaire
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b) Par ECZ sur puce microfluidique

Figure4.8: Electrophorégrammes d’ une séparation de cinq composés peptidiques. Les
pics de séparation représentent dans |’ ordre d arrivée : arginine-NDA (Arg), glycine-NDA
(Gly), acide a-aminoapidique-NDA (AAd), acide glutamique (Glu), et acide aspartique (Asp).

Les concentrations des molécules sont égales a 9 umol/l pour I’ arginine et la glycine,
9.3 umol/l pour I'acide a-aminoadipique, 11.3 umol/l pour I’ acide glutamique, et 65 pmol/l

pour |’ acide aspartique. Les nombres de molécules injectées sont donc égaux a 5.8 10° pour
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I'arginine et la glycine, 6.0 10° pour I’acide a-aminoapidique, 7.3 10° pour I'acide

glutamique, et 41.9 10° pour I’ acide aspartique.

La méme séparation a été réalisée sur notre puce microfluidique, et le résultat est
présenté en figure 4.8.b). Dans notre cas, le volume d'injection est égal a 0.21 nL. Les
analytes étant tous dilués & environ 30umol/l, cela correspond & environ 6.0 10° molécules de
chaque espece par injection. Les tensions d'injection et de séparation sont respectivement
égales a 1000 V et 2000 V, pour des courants de 30 HA et 25 PA.

L’ éectrophérogramme obtenu démontre une séparation correcte des cing analytes,
cependant nettement moins efficace qu’ avec le tube capillaire en terme de finesse de pics de
séparation. Cependant, notons que les pics de séparation sont trés symétriques, ce qui est le
signe d’'une faible adsorption aux parois, ains que d une faible électrodispersion. Notons
enfin la grande rapidité de notre séparation, qui est effectuée en moins de trois minutes sous 2
kV contre 16 minutes sous 15 kV.

Cette séparation a été reproduite sur plusieurs microsystemes séparatifs, et donne des
résultats reproductibles. Ces premiéres expériences permettent donc de poser quelques ordres
de grandeur sur les séparations effectuées: temps de migration, vitesses de migration,
mobilités électrophorétiques, nombre de plateaux et surface du pic de chaque analyte séparé.

Analyte Arg-NDA | Gly-NDA | Aad-NDA | Glu-NDA | Asp-NDA

Temps de migration (9) 16.5 36.5 89.3 103.8 142.5

Vitesse de migration (cm/s) | 0.181 0.082 0.036 0.029 0.021

Mobilité apparente(* 10* cm2/V/s) | 4.1 1.8 0.81 0.65 0.48
Nombre de plateaux 4010 2750 1240 927 694
Surface de la courbe (*10° u.a.) 45 55 25 38 44

Tableau 4.3 : Caractéristiques des pics de séparation des cing acides aminés
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Le lecteur remarquera, a la lecture de ce tableau, des nombres de plateaux théoriques
plus faibles que ceux que nous nous étions fixés comme limite théorique au paragraphe 4.2.
De plus ces valeurs ne correspondent pas aux prévisions théoriques de la formule (4.19). En
effet, dans le cas du pic de glycine, par exemple, cette formule conduit a une valeur théorique
du nombre de plateaux égale a 24000, nettement supérieure a la valeur expérimentale. Ceci
s'explique certainement par le fait que nous n'avons pas tenu compte des écoulements
hydrodynamiques dans le calcul exact de la dispersion de I’ échantillon. Or, il est raisonnable
de penser que ces écoulements, qui ne posent plus de problémesici pour la séparation en tant
que telle, sont certainement une source d’ éargissement des pics non négligeable. Cependant,
les résultats obtenus ici sont tout a fait comparables a ceux obtenus par d’ autres équipes dans
des configurations moins contraignantes du point de vue de ces écoulements [86].

Notons enfin I'efficacité de notre détection de fluorescence par fibre optique
d excitation intégrée, comparable aux résultats de la littérature qui présentent des détections
optiques intégrées [87,88,90,172]. De nombreuses améliorations sont prévues pour augmenter
cette sensibilité de détection, avec dans un premier temps I’emploi d’un LASER d’ excitation
plus puissant. Des expériences préliminaires avec un autre LASER que celui du LENAC (de
puissance 20 mW contre 3 mW) ont donné d’ excellents résultats qui vont dans ce sens. Une
autre voie d’amélioration consisterait a employer des fibres optiques plus grandes pour
I’ excitation, en diminuant la largeur des microcanaux pour compenser cette augmentation de
profondeur. On pourrait par exemple utiliser des fibres de diamétre de 100 um de coaur et de
diametre externe 130 um, ce qui nous assurerait un meilleur couplage optique entre le LASER
et le point de détection. Cela n’est toutefois pas sans difficultés technologiques de réalisation
du moule de silicium, ni sans risque de le casser lors du démoulage. De nouvelles matrices de
silicium sont prévues pour tester ceci dans un futur proche.

4.4.4 Séparations multiplesd’arginine et de glycine

Un des facteurs clefs sur lequel nous avons focaliseé notre attention concerne la
stabilité temporelle du systéme microfluidique séparatif. La question posée ici est de savoir
combien de séparations successives le systeme est capable d’ effectuer avant qu’il ne devienne
instable. Cette question a été étudiée par Heo [85], auquel nous avons dégja fait référence au
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paragraphe 4.2.5, lors de I’ étude des écoulements hydrodynamiques parasites. || a notamment
montré la grande influence de la nature des godets d’ entrée/sortie, dont nous avons tenu
compte en employant des embouts plastiques de micro pipettes.

Cette stabilité temporelle a été testée en effectuant des séparations séquentielles
d arginine et de glycine. Les parameétres de ces séparations sont les suivants:

(1) Injection et séparation « flottantes » : les godets de séparation et d’injection sont
flottants lors des étapes d'injection et de séparation, respectivement. Ce choix a été effectué
pour ne pas vider les canaux d’injection au cours de la séparation, et pour pouvoir ainsi ré-
injecter rapidement les molécules entre deux cycles. Ceci se fait au détriment de la qualité de
la ligne de base, car des molécules passent constamment des canaux d'injection au cana de
séparation par diffusion au cours de I’ expérience. Pour limiter ce probléme, nous avons gjusté
les niveaux de liquide dans les godets d entrées/sorties afin que les écoulements
hydrodynamiques compensent ce probléme, et I’ expérience nous a montré gque ce choix était
judicieux (cf. figure 4.9).

(2) Injection: 10 sa1000 V,

(3) Séparation: 80 sa 200 V, soit un cycle complet en une minute et trente secondes.

Le résultat obtenu est présenté a la figure 4.9. La figure 4.9.8) représente
I’ électrophérogramme de 35 cycles d'injection/séparation successifs, et la figure 4.9.b) est un
détail sur les trois premiers cycles. Ces électrophérogrammes démontrent une trés bonne
stabilité du systeme, nettement supérieure a celle obtenue par Heo qui se limite a 10 cycles.
On notera toutefois une dérive de la ligne de base & partir du 30°™ cycle environ, ainsi qu’ une
forte décroissance du pic de glycine au cours du temps, tandis que le pic d’arginine est de
hauteur relativement stable.

Ce probleme de stabilité des hauteurs de pics n’'a pas été sans nous poser question, car
ce point est essentiel en terme de quantification des analytes. Pour le comprendre, des
expériences similaires ont été effectuées par Mr Denoroy sur des capillaires de silices et des
appareils d' ECZ commerciaux. |l est apparu trés nettement au cours de ces expériences que
ces instabilités sont d origine chimique car elle dépendent fortement de la concentration
d arginine et de glycine avant dérivation au NDA. Lorsgue ces molécules sont en faible
concentration, les électrophérogrammes sont stables, alors que les pics décroissent de la
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méme maniére que les nbtres lorsque la concentration devient similaire a celle de nos
produits. Ce probleme est donc tres certainement di a la stabilité de la réaction de dérivation,
et ne semble pas provenir de I’ utilisation du PDMS en lui-méme. Il sera donc normalement
assez facilement réglé dans un proche avenir, quand notre systéme de détection sera amélioré,
et donc que les concentrations de produit seront plus faibles.
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Figure4.9: Sabilité temporelle du microsysteme sépar atif
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La figure 4.10 présente une étude plus détaillée de ces séparations, en considérant le
temps d’arrivée des pics d’arginine et de glycine au cours des cycles. Cette figure montre
clairement une stabilisation de ces temps au bout du quinziéme cycle. Les Iégeres fluctuations
des premiers cycles sont certainement dues a |’ adsorption des analytes sur les parois, qui
modifient leur potentiel z, mais auss aux variations temporelles du potentiel de surface du

PDMS oxydé, que nous avons déja observées au paragraphe 4.3.2.

Notonsici qu'il est possible de déterminer un encadrement du potentiel zé&ta du PDMS
gréce a ces valeurs de temps de migration. En effet, I'arginine est cationique et la glycine
anionique. Ainsi, la vitesse éectroosmotique du tampon est encadrée par les vitesses
apparentes de ces deux molécules. Il est donc possible d’ encadrer le potentiel zé€ta du PDMS
gréce a ces vitesses et larelation d’ Helmoltz-Smoluchowski, soit entre -30 mV et -60 mV. Ce
résultat est cohérent avec ceux obtenus lors des expériences de courant d' écoulement du
paragraphe 4.3.
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Figure4.10: Tempsd arrivée des pics

Les nombres de plateaux des pics d arginine et de glycine sont cependant nettement

plus fluctuants que leurs temps de migration, puisque I’on calcule respectivement une
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moyenne de 10650 et 7920 et une dispersion de 3970 et 1110 pour ces deux grandeurs. La

figure 4.11 représente des histogrammes stati stiques de ces nombres de plateaux.

Occurrence
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o
1

Y ERRRLRRRL AR R .'w'\'-'l
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a) Arginine b) Glycine

Figure4.11: Satistique des nombres de plateaux des deux pics séparés

Ces résultats ont démontré gque le microsysteme séparatif est stable dans le temps, et
gu'il permet de réaiser plusieurs dizaines de séparations successives. Outre son aspect
qualitatif, cette conclusion est d’un grand intérét car elle permet d’ envisager a court terme de
réaliser des voies de stockage des analytes séparés en vue de leur collecte et/ou d’'un
traitement individuel de chacun deux. Ainsi une nouvelle fonctionnalité originale serait
intégrée au microsystéme, qui comporterait alors une fonction de quantification et de
purification des mélanges considérés.

4.4.5 Influencedelatension appliquée sur les parametres de séparation

La derniere série d’ expériences que nous présenterons ici concerne la vérification des
lois proposées au paragraphe 2.2, et notamment I'influence de la tension de séparation
appliquée au microsysteme séparatif. Pour cela, nous nous somme intéressés a deux
parametres de pics de glycine : le temps de migration et |le nombre de plateaux.
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Concernant le temps de migration, la formule (4.8) indiquait que celui-ci est

Vitesse du pic (en cm/s)

Figure4.12 : Vitesse du pic de glycine en fonction de |a tension de séparation
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Un gustement de ces points expérimentaux par une droite des moindres carrés permet

de déterminer la mobilité apparente de cette molécule, égaleici 1.7 10 cm2/V/s, valeur trés

proche de celle déterminée au paragraphe 4.4.3.
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Figure 4.13 : Nombre de plateaux théorique du pic de glycine en fonction

de la tension de séparation
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La relation expérimentale entre le nombre de plateaux du pic de glycine et la tension
appliquée est présentée en figure 4.13. Cette relation est bien linéaire, aux erreurs de mesure
prés, comme prévu par larelation (4.26).

Connaissant la mobilité éectrophorétique de la molécule et |e rapport de longueurs a,
il est possible de déduire le coefficient de diffusion effectif de cette molécule a partir de la
pente entre N et V. Dans ce cas, nous trouvons D*=1.82 10° cm?/s. Or, compte-tenu de la
masse molaire du couple glycine-NDA (M=260 g/moal), le coefficient de diffusion théorique
attendu est de I’ ordre de 0.5 10™ cm?/s & 25°C, d aprés I’ équation o Einstein-Stokes.

Cette différence peut certainement s expliquer par les écoulements hydrodynamiques
parasites qui induisent des dispersions supplémentaires, mais aussi par |’échauffement du
fluide, car le coefficient de diffusion d’une molécule croit avec la température. La réduction
de la section serait un moyen efficace de lutter conjointement contre ces éargissements
supplémentaires a la seule diffusion moléculaire. Pour cela, il faudrait diminuer la largeur des

microcanaux, dans les limites permises par notre méthode de fabrication.
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45 Conclusion

Des systémes microfluidiques ont été réalisés en utilisant les techniques de moulage de
polyméres sur silicium. Ces microsystemes séparatifs utilisent une méthode de détection de
fluorescence par fibres optiques intégrées, qui a donné de bons résultats expérimentaux en

terme de sensibilité de détection.

Les charges de surface du PDM S oxydé au plasma O, ont é&é mesurées en fonction de
leurs temps de relaxation dans I’ air et dans I’ eau, et en fonction du pH. Concernant les temps
de relaxation, des conclusions contradictoires avec la littérature ont été obtenues;
probablement dues aux différences de conditions expérimentales du plasma rencontrées d’ une

équipe al’autre.

Une éude théorique des relations entre les grandeurs géométriques du systéme
séparatif et les qualités de séparations attendues a été proposée. Les résultats expérimentaux
valident certaines conclusions obtenues, mais une dispersion expérimentale supérieure a la
dispersion théorique attendue a été observée. Cet écart provient trés probablement des
contributions hydrodynamiques parasites encore présentes d’une maniere non négligeable
dans les écoulements nets des molécules. Une solution pour s en affranchir et vérifier cette
hypothése consisterait a réduire drastiqguement la largeur des microcanaux, dans la limite des
techniques de fabrication des systemes microfluidiques.

Ces premiers résultats encourageants offrent de nombreuses perspectives de travail.
Outre la réduction des largeurs des microcanaux, |I’augmentation du diametre des fibres,
I"utilisation d’'un LASER d'excitation plus puissant, il est auss envisagé a court terme
d’inclure sur la puce microfluidique des fonctions de mélange (pour la dérivation), de
stockage spécifique, et la séparation d acides aminés issus de prélevements biologiques dans
le cerveau du rat. A plus long terme, des collaborations et des projets sont en cours pour la
réalisation de systemes microfluidiques sur d’ autres supports polymeéres (COC, PMMA), et il
est prévu d'inclure une fonction de préconcentration dans la puce. Enfin, des séparations

électrochromatographiques (pour les analytes neutres) sont envisagées.
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Le sujet de cette thése concerne I’ étude de systémes microfluidiques et I’ application
des résultats obtenus a la séparation de molécules biologiques par éectrophorese sur puce
polymére.

Dans un premier chapitre, nous proposons un état de I'art sur les principales
fonctionnalités rencontrées en microfluidique aujourd hui, ains que sur les techniques et
matériaux de réalisation de ces microsystémes. Ce état de I’ art démontre au lecteur la grande
diversité rencontrée dans cette discipline jeune et en plein essor. La technique de séparation
par électrophorése capillaire de zone sur puce microfluidique est présentée, et I'intérét de la
miniaturisation de cette expérience est discuté.

L’expérience nous a montré que les écoulements hydrodynamiques dans des
microsystemes séparatifs par éectrophorése capillaire, bien qu’ils ne soient pas
prépondérants a priori, peuvent parasiter les séparations dés que certaines limites de
dimension sont atteintes. Ainsi, leur compréhension et leur quantification est fondamentale.
C'est I'objet du deuxiéme chapitre, dans lequel nous démontrons expérimentalement la
validité des équations de Navier-Stokes aux échelles décamicrométriques ainsi que les
propriétés invariablement laminaires des écoulements a ces dimensions. Ces conclusions ont
€té exploitées pour la conception des microsystémes séparatifs. Un bilan des résultats de la
littérature montre leurs contradictions et permet de recadrer notre travail dans un contexte
chronologique. Un outil de résolution des équations de Navier-Stokes pour toutes les formes
de sections de microcanaux est proposé, ains que des abaques originales de résistances

microfluidiques des sections les plus couramment rencontrées en microfluidique.

L’ éectrophorese capillaire de zone exploite, pour déplacer les molécules que I'on
cherche a séparer, le phénomene d éectroosmose, défini au premier chapitre. Or, pour
comprendre et anticiper les écoulements électroosmotiques dans les systemes réalisés, la
connaissance des charges de surface du systéme est primordiale. Pour cela, un banc de mesure
original est proposé au troisiéme chapitre, qui permet de mesurer ces charges quel que soit le
systéme microfluidique considéré. Ce banc repose sur le principe des courants d' écoulement.
Il est validé dans un premier temps sur des surfaces de silice, trés documentées dans la
littérature, puis il est exploité dans un deuxiéme temps par nos collégues chimistes. Les
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résultats expérimentaux obtenus sont trés encourageants car ils concordent avec d'autres

méthodes de mesure, plus longues et plus complexes a mettre en cauvre que celle proposéeici.

Enfin, dans un dernier chapitre, nous décrivons la structure des microsystemes
réalisés. La détection par fibres optiques intégrées a des implications théoriques et techniques,
dont nous avons tenu compte lors de la conception de ces systémes séparatifs, notamment ala
lumiére des résultats obtenus dans le deuxiéme chapitre. Une caractérisation des charges de
surface du PDMS oxydé, trés peu documentées dans la littérature, est proposée en utilisant la
méthode des courants d’ écoulement dével oppée au troisiéme chapitre. Enfin, des séparations
d acides aminés ont été obtenues, démontrant la qualité des microsystemes réalisés. Une tres
bonne stabilité temporelle a été observée, et des gains de temps significatifs sont démontrés
sur des séparations types. Les équations proposées au début de ce chapitre sur les dispersions
de pics sont vérifiées, et une analyse de ces résultats est proposée avec notamment une
discussion sur la contribution relative de la diffusion moléculaire devant les autres sources

d élargissement.

Les premiers résultats obtenus sont tres encourageants, et ils permettent d’ envisager a
moyen terme des dispositifs d analyse chimique et biologique complets et portables. Un
progrés certain dans les techniques séparatives est donc envisageable, et pour cela des
perspectives au travail de cette these sont déja prévues. Il s agirait par exemple d’inclure
progressivement dans la puce des structures de mélange (pour la dérivation des molécules
biologiques), de détection (avec notamment I’intégration du capteur BDJ développé au

LENAC), des voies de stockage des mol écul es séparées, etc..
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Annexe A
Résolution de I’ équation de Poisson-Boltzmann
dansle casd’ un éectrolyte symétrique
et un potentiel z non négligeable

devant I’ énergie thermique
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L’équation de Poisson-Boltzmann permet de calculer la répartition du potentiel

électrostatique dans un éectrolyte en fonction de ses caractéristiques (concentration ionique,
valence desions, et température), et du potentiel de surface z :

z; eyY
?ezl Njo- exp( T )
DY = - o (A.1)
Lorsgue I’ électrolyte est symétrique, cette équation se réduit a:
o 2*e*z*ng i zeY ) "2
e k.T '

Dans le cas ou le potentiel de surface est élevé, la linéarisation du sinus hyperbolique
n'est plus possible. Le potentiel ne dépendant que de la distance x ala paroi, on écrit :

d2y 2ezny zeY

sinh
Iz o T (A.3)
Pour résoudre cette équation différentielle, on peut écrire [113] :
dy d2y _4ezng dv . zeY
2.— = ._.th( ) (A4)
dx dx? e dx kT
d dy __ 4ezny dy . zeY
— ()P = —2 = s§nh(——) (A.5)
dx - dx e dx kT
i(d_Y)z_dX _4ezng snh( zeY ) dy (A6
dx ~dx k.T k.T

En intégrant entre un point quelconque a de la double couche et I'infini, avec
Y(¥)=0etY’'(¥)=0:

¥ 0
d dy 4ezng . ,,z2eY
N—(—)2dx = ¢ 0 sinh dy A7
Od_x(dx) X 0 e ( k.T ) A0
a Y (a)
é dy Y 4ezn kT é zeY °
8( 2 = 2280 B Sosn(ZE )Y (A.8)
dx ~ H, e ze§ kT “Hy o)
6dY of _4ngkT é . zeY
A 2, = ———— . fLosh(——); (A.9)
g(dX ﬂi e 8 kT HY(a)
(d\:jl(a))2 _ 4'n0'k'T.(cosh(Z'eY (a)) _1) (A.10)
X €
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Que I’ on peut généraliser sur I’ ensemble du domaine de définitionde Y :

dy 4ng kT zeY
—)2 =———(cosh -1 A1l
( OIX) (cosh( T )- 1) (A.11)
Or:
. a_ cosh(@-1
sinh?(—=) = —————
( 2) 5 (A.12)
Donc :

day _ /8'n0'k'T.sinh(Z'e'Y) (A13)
dx e k.T

Notonsici que le signe de I’ expression est négatif car e potentiel électrostatique et sa
dérivée sont par hypothése nuls al’infini.

.2
k = 2.n0.e2.z| (A14)
er.eg.k.T

o BT gnn(2eY) (A.15)

dx zZe 2kT

Et, avec

Il est alors possible de résoudre le potentiel en intégrant une fois supplémentaire de la

maniére suivante :

On pose k= A.16
P 4k.T ( )
Et I’ équation (A.15) devient :
a . L.sjnh(z.k.Y) =- E.Sjnh(k.Y).cosh(k.Y) (A.17)
dx 2k k
kY
_ dx =k (A.18)
snh(k.Y').cosh(k.Y)
“a o
X
vy (tanh(k.Y))
2
cosh3(k.Y) _ dx -k (A19)

snh(kY) ~  tanh(k.Y)
cosh(k.Y')
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En intégrant entre la couche glissante (x=0) et une position quelconque a dans le
fluide:

a ; (tanh(k.Y )) a
A dx = ¢y kdx (A.20)

o tanh(k.Y)

In[tanh(k.Y (a))]- In[tanh(k.2)] = - k.a (A.21)

Que I’ on peut généraliser sur le domaine de définitionde Y :

In[tanh(k.Y )] - In[tanh(k.z)] = In M) (A.22)
anh(k.z)
dou:
tanh(k.Y) _
(k) o) 2
et:
tanh(k.Y ) = tanh(k.z). exp(- k.x) (A.24)
soit, enfin :
y () = 25T stanh ganh( ) exp(- kx)Y (A.25)
e e

215



216



Annexe B
Calcul del’expression du courant
d’ écoulement dans un systeme microfluidique

de section quelconque
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Soit un systeme microfluidique de section quelconque et invariante sur sa longueur. La

surface de ce microcanal possede une charge surfacique en présence d’ une solution agueuse.

® 0z

L.

0O ¥

Figure B.1: Géométrie du canal et définition du repére d’ écoulement

Une double-couche de contre-ions se forme spontanément dans le liquide pour
neutraliser le potentiel zéta de la surface. Lorsque le liquide est soumis a une pression, il se
déplace suivant |’axe Oz, et il y a création d’un courant induit appelé courant d’ écoulement,
que I’ on définira comme :

le = @V(X, Y)r (X,y).dx.dy =b.DP (B.2)
S

ou v(x,y) est lavitesse du fluide, r (x,y) est la densité de charge nette dans |e liquide, et

S lasection droite du candl.

La résolution analytique de cette intégrale impose d’ admettre quelques hypothéses
fondamentales:

Infiniment loin de la paroi le liquide est de charge volumique nulle. Les contres-ions
sont situés dans une bande de liquide comprise entre la paroi et quelques longueurs de Debye
| 1. On supposera que dans la gamme de concentration en ions des éectrolytes utilisés (C >
10° mol/l => 1™ < 100 nm), la longueur de debye sera toujours trés petite devant les
dimensions de la section (quelques dizaines de um). On fait donc I’ hypothese que I’ on pourra
toujours approximer la paroi du microcanal ou du microtube par un plan du point de vue de la
double couche de Helmholtz.

La vitesse du fluide est normale a la section du systeme microfluidique et invariante

par trangdlation sur |’ axe Oz. Ceci résulte du caractére laminaire de | écoulement, comme nous
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I’avons expérimentalement démontré au chapitre relatif a I'étude des écoulements
hydrodynamiques dans un systeme microfluidique.

On supposera une condition aux limites de vitesse nulle a la paroi. De plus, sur les
premiéres longueurs de Debye, on pourra toujours écrire que la vitesse varie linéairement

avec ladistance ala paroi.

Puisque I'interface chargée est assimilable a un plan en premiéere approximation, on
pourra définir le probléme sur un nouveau systéme de coordonnées intrinseques comme suit :

Figure B.2 : Définition des coordonnées géométriques intrinsegques
de |’ écoulement des contre-ions a la paroi

Ou O est I'origine placée sur la paroi, n la coordonnée normale a la paroi et t la
coordonnée longitudinale a la paroi. Les propriétés de la double-couche de Helmholtz nous

permettent d‘ écrire :

a
le = OQV(n, ) r (n, t).dn.dt (B.2)
PO

ou P est défini comme le contour de la section droite du microcanal, et a est une
distance égale a quelques longueurs de Debye, telle que :
r(a,t) €0 (B.3)
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fir (n, t)
in |,

(@0 (B.4)

Puisque la vitesse ala paroi varie linéairement avec n, on écrira:
v(n,t) =b(t).n (B.5)

Ou b est fonction de la position longitudinale t sur le périmétre P.

A contrario, I’ hypothése de paroi plane permet de dissocier |a charge volumique dans
la double couche, grandeur purement surfacique, et la position longitudinalet :

r(n,t)=r(n) (B.6)
Par suite:
a
le = OCP(t).nr (n).dndt (B.7)
PO

L'équation de poisson permet de ramener la charge volumique r a un

potentiel électrostatiquey :

2
r(n)=-eDY () =-e T () (B.9)
dn2
Avec e la permittivité diélectrique du fluide et les conditions aux limitessur y :
Y(O)@z,Y(a)@Oetm =0 (B.9)
dn |,
D'ou:
2 d2Y (n)
le =-eQcp(t)n. . dn.dt (B.10)
PO :
% d2Y (n)
le =-edp®).(O .dn) dt (B.11)
dn?
P 0
. % d2Y (n)
le =- e((p(t).dt).(ow.w.dn) (B.12)
P 0

En intégrant par partie le deuxiéme terme du produit :
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a

Y 6 dvmif Sdv(n) (n)
Cdm? 'd”_gl dn HO dn

-0)- (Y@)- Y(0)=Y(0)=z (B.13)

0 a
D’ou:
e =-ez.(cp(t).dt) (B.14)
P
le =- ez.(@w.dt) (B.15)
F}

Calcul de @%m :
P

Casd un capillaire circulaire :

Dans le cas d'un capillaire circulaire de rayon R, de longueur L et rempli d’eau de
viscosité dynamique h contrainte sous une pression DP (cf. formule de Poiseuille [176]) :
DP.R

v(n,t) =v(n) =——.n B.16
(n,t) = v(n) >hL (B.16)
D'ou:
Jv(n,t) Ldv(n) \DPR . _DPR DPR DPp.R2
dt = dt = ¢ =——.(2p B.17
S n F(?dn OZhL 2hLOJI onL ZPR)= (B.17)
Et:
2
le=. SDPPRE ) (B.18)
h.L
Cas général :

Dans le cas d un microcanal de section quelconque, de longueur L et rempli d’' eau de
viscosité dynamique h contrainte sous une pression DP, I’ éguation de Navier-Stokes pour un

écoulement laminaire s écrit :
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Or, plus généralement, d’apres le premier théoreme de Green, s F et G sont deux
fonctions quelconques définies sur une tranche du microcanal d épaisseur Dz, on pourra
toujours écrire :

1G

@F g, 957 (it F.DG + gradFgradG).dv (B.20)
St Vit

ou St et Vt sont respectivement le volume de la tranche et sa surface extérieure, et n la
normale ala surface en tout point de celle-ci :

Az
P
X
z
0O
¥

Figure B.3 : Application du premier théoréme de Green

sur une tranche du microcanal

En posant F=1 et G=v :

P dS= Gpv.av (B.21)
St n Vi

Or, s A est I'aire de la section droite du microcanal :

DP DP DP
TPV = G dV = —— &RydV = —— ADz B.22
@Vt (m';w L hL g hL (B.22)

Et en décomposant I’ intégrale du gradient de v sur la surface St :

@‘i%.ds_@‘)j% ds, +c‘®1'ql dS, + @1"%" S (B.23)
St
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Ou S et S; sont les surfaces normales al’axe Oz et S; est la surface paralléle al’axe
Oz (en gris foncé sur la figure truc). La vitesse du fluide étant invariante suivant z
(écoulement laminaire et fluide incompressible), les deux premier termes sont nuls et :

\\ﬂv \\ﬂv N\ ﬂv \ﬂv \ \ﬂv
A5 =@y, 953 = OO,z = (O () =Dzt (B.24)
g N s N PDzﬂn p N Dz pin

y 2 2o\ 2\ 3 H .
Donc I' égdlité gﬂﬁ.dS—Qﬁ)\/.dV S exprimera comme :

Wt
Jv DP
Dz. di=—ADz B.25
Pq n h.L ( )
c'est adire:
SV = PP A (B.26)
Pq n h.L

Ou encore, dans le repere intrinseque défini précédemment :

sv(n.t) 4 _ DP

o A (B.27)

P

D’ou I’ expression générale du courant d’ écoulement :

o =- ez.(@w.dt) (B.28)
P
eDPA
lg =- B.29
e i (B.29)
s le
Cestadire enposant b=— :
DP
b=-SA, (B.30)
h.L
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