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Chapitre 1

Introduction : microfluidiques

Que dire d’un domaine à la fois ancien dans les principes qui le fondent et
pourtant complètement d’actualité dans la recherche actuelle, fourmillant d’idées
nouvelles et d’applications originales ? La microfluidique a connu un véritable es-
sor depuis le début des années 1990, s’est divisée en plusieurs branches allant de
la mécanique des fluides jusqu’à la biologie en passant par la chimie, pour arriver
aujourd’hui à un point de maturation tel que les promesses faites par cette jeune dis-
cipline en termes d’application à ces divers domaines commencent à être tenues. Si
l’on peut désigner la microfluidique comme une « vieille »discipline, c’est que celle-ci
est basée sur des écoulements fluides à petite échelle (de 10 à 100 µm typiquement),
dont l’étude expérimentale remonte maintenant à plus de 150 ans grâce au médecin
français Jean-Louis-Marie Poiseuille, qui s’intéressait à la circulation du sang dans
des capillaires [Poiseuille, 1846]. Il s’agit toutefois d’une approche extrêmement ré-
ductrice, on pourrait de même déclarer que la mécanique des fluides a cessé d’être
un axe de recherche entre 1820 et 1850 lorsque Navier puis Stokes ont posé les équa-
tions fondatrices de ce domaine. Nous fixerons donc les débuts de notre récit à la
seconde moitié du 20ème siècle.

La microfluidique appartient au champ plus large des microsystèmes électromé-
caniques ou MEMS (micro-electromechanical systems en anglais). Suite au discours
visionnaire de Feynman en 1959 suggérant que la miniaturisation pourrait permettre
l’étude de phénomènes complexes et alors peu accessibles, desquels devrait découler
nombre d’applications potentielles, les premiers MEMS, surfant sur le développe-
ment spectaculaire de l’industrie de la microélectronique et de la technologie du
silicium, apparaissent dans les années 1980. Des exemples de MEMS « grand pu-
blic »sont ainsi les actionneurs d’airbag ou les têtes d’imprimantes à jet d’encre,
faisant intervenir phénomènes électriques, fluidiques et mécaniques au sein d’un
système de quelques centaines de microns fabriqué en silicium. Parallèlement, la mi-
crofluidique, s’intéressant plus particulièrement au mouvement des fluides au sein
de canaux microfabriqués va trouver naturellement ses premières applications dans
l’analyse biologique ou chimique. Au delà de quelques tentatives isolées d’intégration
de canaux micrométriques, de pompes et de vannes sur support silicium, que l’on
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4 1.1. Microfluidique : mise en œuvre, avantages et inconvénients

voit apparaître dès 1975, c’est en 1990 que se profile le concept de « laboratoire sur
puce », avec la promesse d’améliorer rendement et vitesse des analyses chimiques
ou biologiques par intégration de multiples étapes au sein de microcanaux permet-
tant de travailler sur des volumes inférieurs au microlitre [Manz et al., 1990b]. Les
« puces »microfluidiques sont le support des microcanaux, par analogie avec les
puces électroniques supportant les circuits intégrés, et c’est sur ce principe que va
se développer une multitude d’applications. Il est important de mentionner ici que
si, comme le suggérait déjà Feynman, la microfluidique n’a pas donné naissance à
des phénomènes physiques nouveaux, elle a permis et motivé de nombreuses études
théoriques fondamentales, évidemment sur différents types d’écoulements à petite
échelle, mais aussi dans des domaines plus éloignés comme la cinétique chimique ou
l’électrophorèse d’ADN.

Après ce chapitre d’introduction, ce manuscript se composera de trois parties
principales. Les deux premières aborderont successivement l’utilisation de la micro-
fluidique pour effectuer la polymerase chain reaction (PCR) au sein d’un système
diphasique original mis au point dans notre laboratoire, et la compartimentation
de cellules uniques au sein de microgouttes. Enfin, un dernier chapitre démontrera
le fonctionnement d’une brique technologique permettant de fusionner deux micro-
gouttes au sein d’un laboratoire sur puce.

L’introduction de cette thèse, quant à elle, est divisée en deux parties principales.
La première traite des techniques générales utilisées en microfluidique et des avan-
tages inhérents à la réduction des dimensions des écoulements, illustrés à travers
quelques exemples concrets de réalisations. La seconde partie introduit le concept
et les champs d’application de la microfluidique de gouttes (ou diphasique, ou bien
encore digitale), objet principal de ce manuscript. Dans le cadre de l’utilisation de
ces méthodes pour l’analyse biologique, certains exemples seront traités de façon
plus détaillée dans les chapitres suivant cette introduction. Le lecteur pourra pour
la signification de certains nombres ou symboles rencontrés au cours de la lecture se
reporter en annexe à la fin de cette thèse.

1.1 Microfluidique : mise en œuvre, avantages et

inconvénients

Les premières applications microfluidiques voient donc le jour dans les années
1990 et consistent principalement en la miniaturisation de techniques classiques
d’analyse telles que la chromatographie en phase liquide [Manz et al., 1990a] ou
l’électrophorèse [Harrison et al., 1992]. Ces méthodes progressent jusqu’aux années
1995 avec l’intégration de détections optiques ou électrochimiques et l’amélioration
des performances de séparation, ainsi que l’utilisation sur puce de techniques de
séparation plus élaborées.

C’est à partir de 1995 que la microfluidique dépasse le stade de nouvelle méthode
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 5

d’analyse pour permettre le déroulement de réactions chimiques au sein des puces,
avec par exemple la miniaturisation de la réaction de PCR, qui sera décrite plus en
détail dans le chapitre 2. Des revues très complètes permettent de retracer tant l’his-
toire, les techniques et les applications en analyse de la microfluidique [Auroux et al.,
2002; Dittrich et al., 2006; Reyes et al., 2002; Vilkner et al., 2004] que la physique
[Squires & Quake, 2005; Stone et al., 2004] sous-tendant cette jeune discipline. Pour
l’aspect tout aussi important concernant la synthèse chimique en microréacteurs, on
pourra se reporter à Jensen [2001] et Brivio et al. [2006]. Citons aussi l’édition spé-
ciale 2006 du journal Nature (volume 442, p.351-418, 27 juillet 2006) où plusieurs
figures reconnues du domaine illustrent les applications nombreuses de celui-ci. Dans
cette première partie, nous introduirons les nombres caractéristiques de la microflui-
dique ainsi que les méthodes principales de fabrication des puces et de contrôle des
fluides utilisés en leur sein.

1.1.1 Propriétés des systèmes miniaturisés

A partir de quelques ordres de grandeur, nous définissons ici les particularités
physiques des écoulements à petite échelle. C’est des propriétés de ceux-ci que dé-
coulent les avantages des systèmes microfluidiques ainsi que les difficultés inhérentes
à leur conception.

1.1.1.a Nombres caractéristiques

La microfluidique utilise des écoulements à une échelle variant de quelques di-
zaines à quelques centaines de microns (à titre de comparaison, un cheveu fait en-
viron cent microns de diamètre). Pour la majorité des liquides usuels, depuis l’eau
jusqu’à une huile relativement visqueuse (quelques centaines de mPa.s pour la paraf-
fine), à des vitesses raisonnables compte tenu des dimensions du système (<0,1 m/s),
le nombre de Reynolds Re dans les microsystèmes est faible, typiquement inférieur
à 0,1. Rappelons que ce nombre compare les effets inertiels et les effets visqueux,
et que les écoulements se situent donc ici dans le régime visqueux. L’équation de
Stokes, simplification de l’équation de Navier-Stokes présentée en annexe, est donc
applicable aux écoulements des liquides incompressibles en présence et s’écrit en
régime stationnaire :

η~∆~v = −~∇P + ~fv (1.1)

où ~fv représente d’éventuelles forces volumiques, P la pression et ~v la vitesse en un
point de l’écoulement.
Lorsque le flux est contrôlé en pression, les écoulements auront donc une allure
parabolique de Poiseuille. D’autre part, le nombre de Reynolds permet de discri-
miner les écoulements laminaires des écoulements turbulents. La transition lami-
naire/turbulent est généralement fixée à Re ∼2000, l’écoulement devenant transitoire
à Re ∼50 : même dans le cas extrême d’un liquide usuel peu visqueux s’écoulant dans
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6 1.1. Microfluidique : mise en œuvre, avantages et inconvénients

un canal de taille millimétrique à grande vitesse, on restera donc dans le cas d’un
écoulement laminaire. Globalement, les écoulements liquides monophasiques dans
les systèmes microfluidiques restent relativement simples, ce qui offre un contrôle
poussé des conditions expérimentales en leur sein. Enfin, du fait de la linéarité de
l’équation de Stokes, l’écoulement est réversible, ce qui peut-être utilisé à des fins
de tri.

Un autre aspect important en microfluidique, particulièrement dans le cas des
écoulements diphasiques qui nous intéressent dans la suite de cette thèse, est la
valeur du nombre capillaire, qui compare les effets visqueux aux effets capillaires.
La situation est moins tranchée que dans le cas du nombre de Reynolds. Pour des
liquides dont la tension interfaciale varie de quelques mN/m à quelques dizaines de
mN/m, et des vitesses toujours « raisonnables », ce nombre peut atteindre l’unité.
Ce qui signifie que les forces liées à la viscosité ont la même importance que celles
liées au effets capillaires. Il s’agit cependant de situations relativement « rares », et
on restera souvent dans une configuration où le nombre capillaire est inférieur à 1,
avec des effets capillaires dominant les effets visqueux. Concrètement, une goutte
placée dans un flux de fluide immiscible dans une situation de bas nombre capillaire
sera peu déformée par le flux de liquide continu, tandis que les lignes de champ de
vitesse de ce dernier seront perturbées autour de la goutte. A l’inverse, à nombre
capillaire relativement élevé, la goutte sera déformée par l’écoulement et le pertur-
bera peu. Nous aurons l’occasion de revenir à ces différences de comportement dans
les chapitres 2 et 3. Plus généralement, cette proéminence des forces capillaires fait
ressortir l’importance que revêtent les effets de surface par rapport aux effets en
volume à cette échelle. Pour fixer les idées, considérons un cube d’un mètre de côté :
pour un volume d’1 m3, sa surface est de 6 m2, soit un rapport surface/volume de 6
m−1. Pour un cube de 100 µm de côté, on obtient un volume de 10−12m3 pour une
surface de 6 ·10−8m2, soit un rapport volume/surface de 6000 m−1. En conséquence,
les forces dites « en volume »(liées à la gravité par exemple) sont vite dominées par
les forces dites « de surface »(capillaires ou visqueuses par exemple) lorsque l’on
réduit les dimensions d’un système.

1.1.1.b Conséquences

Comme toujours, pourrait-on dire, il y a du bon et du mauvais dans les caracté-
ristiques décrites ci-dessus. De par leur faible encombrement, une des plus grandes
promesses des systèmes microfluidiques est certainement, par analogie avec la révo-
lution survenue au cours des 50 dernières années dans le monde de l’électronique,
la possibilité entrevue d’une intégration poussée de multiples composants au sein
d’une même puce. Dans le cadre de systèmes d’analyse, cette intégration permet
de regrouper diverses étapes de façon automatisée, amenant ainsi un gain de temps
et de sensibilité. Dans le cadre de microsystèmes pour la synthèse chimique, cette
intégration permet un gain important en débit par des échanges thermiques facili-
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 7

tés et le multiplexage des opérations. Dans tous les cas, la réduction drastique des
volumes utilisés pour l’analyse permet de faire des économies tant de réactifs que
d’échantillons. D’un point de vue plus fondamental, la diminution des dimensions
et le contrôle accru des conditions qui en découle permet l’étude d’objets micro-
scopiques uniques. Enfin, la prédominance des effets de surface présente plusieurs
avantages que ce soit pour le piégeage de molécules d’intérêt ou les transferts ther-
miques accrus.

Chaque médaille ayant son revers, les effets de surface peuvent au contraire nuire
à la qualité des analyses du fait de l’adsorption des produits d’intérêt sur les pa-
rois. Nous y reviendrons dans la suite de cette thèse. D’autre part, la réduction
des volumes utiles est souvent une chimère du fait des importants volumes morts
nécessaires pour introduire un échantillon dans une puce. C’est le célèbre problème
du « world to chip »pointé par Ramsey dès 1999 [Ramsey, 1999]. En corollaire de
ce problème, se pose celui de l’encombrement des systèmes miniaturisés : si une
fois de plus l’idée d’une puce laisse envisager un système portable, celle-ci ne repré-
sente souvent que la partie émergée de l’iceberg et nécessite souvent un appareillage
complexe et volumineux associé pour permettre une analyse fiable.

Au-delà de ces généralités, certains traits caractéristiques des systèmes micro-
fluidiques ont donné naissance à de vastes domaines d’études qui sont traités plus
en détail ci-dessous.

Mélange. De la laminarité des écoulements découle directement le problème du
mélange dans les systèmes microfluidiques. Les deux formes de transport « natu-
rel »d’espèces dans un écoulement, convectif et diffusif, sont généralement compa-
rées par le nombre de Péclet Pe, défini en annexe. La simple analyse dimensionnelle
pourtant traditionnelle du domaine peut ici s’avérer trompeuse : du fait de la faible
valeur du coefficient de diffusion, aux échelles que nous considérons, le nombre de
Péclet s’avère généralement élevé. En d’autres termes, le mélange de deux flux de-
vrait principalement s’effectuer par convection. Pourtant, du fait de la laminarité des
écoulements, le mélange de deux solutés perpendiculairement au flux les transpor-
tant a lieu lentement par diffusion. Pour qu’un composé diffuse perpendiculairement
au flux sur une distance d, la longueur nécessaire de canal dans le sens de l’écoule-
ment est donné par Pe · d.

Le flux laminaire et le mélange lent au sein des microsystèmes peuvent être
exploité pour accéder aux propriétés d’un liquide (concentration en soluté, pH, vis-
cosité), par exemple au sein du désormais classique capteur en T ([Kamholz et al.,
1999] et figure 1.1). De la même façon, cette possibilité de contrôle précis de flux
variés au sein d’un microsystème permet de soumettre un objet d’intérêt (une cellule
par exemple) à des variations localisées de concentration ou de soluté et d’étudier
sa réponse [Takayama et al., 2003].

A l’inverse, l’absence de mélange efficace peut s’avérer un problème dans le cas
d’applications impliquant une réaction rapide entre deux solutés transportés par
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8 1.1. Microfluidique : mise en œuvre, avantages et inconvénients

Fig. 1.1 – Exemple de capteur en T pour
la mesure des propriétés physiques ou chi-
miques d’une solution. Les phénomènes pre-
nant place dans la zone d’interdiffusion (tels
que la répartition d’un traceur fluorescent)
sont suivis optiquement afin d’accéder à ces
propriétés. D’après Kamholz et al. [1999].

deux flux laminaires ou certaines études de cinétique à temps courts. Le mélange
a ainsi fait l’objet de nombreuses études en microfluidique (voir par exemple l’édi-
tion spéciale du journal Philosophical Transactions of the Royal Society A, 2004,
362). Les 2 communications de Wiggins et Ottino dans cette édition spéciale dé-
finissent bien les bases mathématiques de ce qu’on entend par mélange et chaos.
Nous en retiendrons qu’un mélange efficace entre deux flux laminaires découle d’une
suite d’étirements et repliements de leur interface. Cette notion peut s’apparenter
au chaos, d’où le terme souvent utilisé de mélangeur chaotique, bien qu’il s’agisse ici
d’une description qualitative plutôt que d’une définition rigoureuse, sur laquelle les
spécialistes des systèmes dynamiques n’arrivent eux-mêmes pas à se mettre d’accord.
L’exemple le plus parlant d’étirement et de repliement d’interface est la transfor-
mation du boulanger : le boulanger pétrit sa pate en l’étirant et en la repliant de
nombreuses fois, et créé ainsi de « l’interface »(figure 1.2).

Fig. 1.2 – Principe de la transformation du boulanger.

Dans ce cadre, on trouve des stratégies de mélange dites passives, quand c’est
la géométrie du canal qui provoque le mélange de deux flux laminaires parallèles
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 9

circulant en son sein [Stroock et al., 2002], et actives, quand c’est une perturbation
extérieure, mécanique [Tabeling et al., 2004] ou électrique par exemple [Fu et al.,
2005] qui permet le mélange des deux flux (figure 1.3 A et B). Citons aussi l’utili-
sation de géométries de « flow-focusing »monophasique [Knight et al., 1998]. Nous
reviendrons sur ce type de géométrie dans la partie suivante ainsi qu’au chapitre
3. En résumé, un flux laminaire d’échantillon est focalisé par deux flux l’entourant
et s’affine : cet affinement, et la réduction concomitante des distances séparant les
solutés permet à la diffusion de jouer un rôle efficace, ce qui permet d’accéder à des
mélanges rapides et des cinétiques de l’ordre de la milliseconde [Hertzog et al., 2004]
(cinétique de repliement des protéines par exemple, figure 1.3C). Nous verrons enfin
dans la prochaine partie que l’utilisation d’écoulements diphasiques permet du fait
de la segmentation du flux un mélange efficace. �����������	
��
�	����
� � �
Fig. 1.3 – A : mélangeur passif. Les chevrons sur le fond du canal induisent un
cisaillement dans une direction différente de celle de l’écoulement, et donc des écou-
lements secondaires. L’arrangement périodique de ces chevrons permet un mélange
efficace. D’après Stroock et al. [2002]. B : mélangeur actif. Des perturbations méca-
niques périodiques au niveau de la croix provoquent un mélange chaotique dans le
canal d’écoulement. D’après Tabeling et al. [2004]. C : flow focusing monophasique.
La diminution de l’épaisseur du flux central permet un mélange efficace par diffusion
du contenu de celui-ci avec les flux l’entourant. D’après Hertzog et al. [2004]

Contrôle des écoulements. La manière la plus classique de provoquer un mou-
vement de fluide consiste évidemment comme dans le monde « macroscopique »à
contrôler les écoulements en imposant un débit ou une pression à l’entrée du micro-
canal. Ces deux méthodes partagent l’inconvénient d’impliquer un profil parabolique
de flux. Pour une réaction en flux continu dans un microcanal, les solutés se dépla-
çant près des parois avanceront moins vite que les composés se trouvant au centre du
canal. Cette inhomogénéité en concentration dans le flux implique une diffusion des
espèces perpendiculairement à la direction du flux. Celles-ci explorant ainsi toutes
les vitesses possibles, on a une diffusion dans le sens de l’écoulement avec un co-
efficient de diffusion effectif supérieur à celui de la diffusion moléculaire pure. Ces
effets combinés impliquent un phénomène d’étalement du soluté connu sous le nom
de dispersion de Taylor-Aris [Taylor, 1953], qui conduit à une dilution du soluté et
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10 1.1. Microfluidique : mise en œuvre, avantages et inconvénients

une possible contamination entre plusieurs produits se suivant dans un canal. Dans
le cas par exemple de séparations par chromatographie, les résultats peuvent ainsi
être faussés par ce phénomène. Nous verrons dans la prochaine partie que la compar-
timentation découlant des écoulements diphasiques est une solution à ce problème
typique des écoulements de Poiseuille.

D’autre part, du fait des faibles dimensions des microsystèmes, provoquer un
écoulement à une vitesse donnée implique souvent une chute de pression (c’est à
dire la pression à exercer pour contrer les pertes liées à la viscosité du fluide) im-
portante. Celle-ci varie à débit donné comme l’inverse du rayon à la puissance 4
pour un capillaire circulaire, et prend donc vite une grande importance dans des
microcanaux.

Enfin, alors qu’un contrôle du flux en pression permet d’arrêter celui-ci rapide-
ment par équilibrage des pressions, un contrôle en débit (avec une pompe pousse-
seringue par exemple) implique d’attendre un certain temps après l’arrêt de la pompe
avant de voir le flux dans le canal devenir nul. Cet effet est lié à la compressibilité
des liquides considérés dans le canal [Tabeling, 2003] combinée avec les importantes
chutes de pression mentionnées plus haut. Le contrôle en pression, soit par pression
hydrostatique, soit grâce à des appareils (commercialisés par exemple par la société
Fluigent) peut ainsi pour certaines applications se révéler avantageux.

D’autres types de contrôle d’écoulement, ceux-ci propres à la dimension des ca-
naux utilisés peuvent être mis en œuvre, par exemple des effets électroosmotiques.
Une surface chargée attire près d’elle des contre-ions contenus en solution, formant
une double couche électronique appelée couche de Debye-Huckel. L’application d’un
champ électrique parallèlement aux parois met ces ions en mouvement, ce qui en-
traîne par effets visqueux (rappelons que nous nous trouvons dans l’approximation
de Stokes) l’ensemble du fluide. Si la couche de Debye-Huckel est fine par rapport
aux dimensions du canal, on se retrouve cette fois-ci avec un écoulement de type
« bouchon », par opposition à un profil parabolique, sans dispersion des solutés.
Deux désavantages nuisent cependant à cette méthode : d’abord, l’homogénéité du
flux dépend fortement de l’état de surface, parfois difficile à maîtriser ; ensuite, on
ne peut déplacer que des solutions portant des charges libres, donc généralement
aqueuses. Dans la même veine, l’électrophorèse, déplacement de charges libres sous
l’effet d’un champ électrique, est aussi utilisée pour déplacer un soluté au sein d’un
microcanal : cette technique est généralement dédiée à la séparation des composants
de celui-ci dans un réseau d’obstacles, et peut être « parasitée »ou au contraire
optimisée par la superposition d’effets électroosmotiques. Nous verrons aussi dans
la suite de cette introduction que des effets électrohydrodynamiques peuvent être
utilisés pour déplacer des gouttes dans une huile isolante.

Séparation d’objets. Un pan entier de la microfluidique utilise pour la sépara-
tion d’objets des obstacles microfabriqués ou microorganisés sous champ. Nous ne
détaillerons pas ici leur utilisation, et retiendrons juste que selon la taille et la nature
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 11

des obstacles utilisés, on peut trier des objets allant de macromolécules (ADN par
exemple, [Doyle et al., 2002]) à des particules de l’ordre du micron [Huang et al.,
2004]. Le lecteur intéressé à ce sujet pourra se rapporter à la thèse de N. Minc
[Minc, 2005].

Le contrôle laminaire des écoulements à petites échelles a aussi permis la mise
au point de méthodes de séparation très élégantes s’appuyant sur les différences de
taille entre les particules, qui induisent des comportements en flux distincts. Nous
ne décrivons ici que ces méthodes passives. Nous les retrouverons dans le chapitre
3, où nous présenterons aussi des méthodes « actives »de tri utilisant cette fois des
champs de force extérieurs au flux lui-même.

Parmi les méthodes passives utilisant uniquement des architectures de canaux
particulières, la chromatographie hydrodynamique tire parti du positionnement des
particules dans un flux de Poiseuille pour les séparer selon leur taille : les particules
de taille comparable à celle du capillaire les contenant avancent plus vite que les
petites particules car elles ne visitent pas les zones de vélocité nulle près des pa-
rois. Le développement de cette méthode est antérieur à celui de la microfluidique
[Small, 1974], mais son application en microcanaux de très faible hauteur (1 µm) a
donné lieu à des séparations de nanoparticules et de macromolécules intéressantes
[Chmela et al., 2002]. Nous laissons de côté les techniques de field flow fractionation
(FFF) qui nécessitent généralement un champ de forces autre que celui créé par le
flux pour séparer des particules. De plus, la plupart des méthodes en découlant ne
sont pas utilisées en microcanaux. On pourra se reporter à la revue de Giddings,
inventeur de la FFF [Giddings, 1993] pour plus d’informations à ce sujet.

Une nouvelle méthode, originale et surtout bien adaptée à l’utilisation des tech-
niques de la microfluidique, a été développée par le groupe de M. Seki à l’université
d’Osaka : il s’agit de la « pinched flow fractionnation »(PFF, [Yamada et al., 2004]).
La PFF consiste à confiner un flux de particules dans une partie de microcanal de
section comparable à la taille des plus grosses particules. Comme en chromatogra-
phie hydrodynamique, celles-ci resteront relativement centrées dans le canal tandis
que les plus petites circuleront près de la paroi. Un élargissement subséquent du
canal amplifie la différence de position entre les centres des particules et permet un
tri selon leur taille (voir figure 1.4A). On notera ici qu’un flux secondaire est tout
de même nécessaire pour orienter les particules vers la paroi. Les mêmes auteurs
ont par la suite présenté une méthode utilisant simplement des canaux secondaires
perpendiculaires au canal principal et jouant sur la résistance hydrodynamique de
chaque canal pour séparer les particules selon leur taille. A chaque bifurcation, les
petites particules ont statistiquement plus de chances de partir dans un canal secon-
daire que les grosses (figure 1.4B). Après plusieurs bifurcations et recombinaisons
des flux, on obtient une séparation presque totale des particules selon leur taille
([Yamada & Seki, 2006] et figure 1.4C). Grâce à une architecture précise, les auteurs
sont capables de séparer les différentes cellules du sang en les faisant simplement
circuler dans leur microcircuit.
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12 1.1. Microfluidique : mise en œuvre, avantages et inconvénients

Une autre méthode récente consiste à utiliser la gravité pour séparer les micro-
particules dans un microcanal placé verticalement et au bas duquel se trouve un
virage à 90° : les particules les plus lourdes prendront le virage plus bas que les
autres et seront donc placées sur des lignes de champ différentes dans le canal ho-
rizontal de sortie [Huh et al., 2007]. Comme on peut s’y attendre lorsqu’une force
agissant en volume (ici le poids) est utilisée dans un microsystème, celui-ci n’est pas
très efficace, permettant tout juste la séparation correcte de particules de rayons 1
µm et 20µm.

Retenons pour la suite que ces techniques peuvent être adaptées à des gouttes
plutôt qu’à des particules et sont donc susceptibles de nous intéresser.

A B

C

Fig. 1.4 – A : Géométrie typique utilisée pour la pinch flow fractionation. D’après
Yamada et al. [2004]. B : Principe de la filtration hydrodynamique. C : Dans un
système utilisant la filtration hydrodynamique, la succession de filtres et de recom-
binaison du filtrat avec le flux principal permet une séparation très efficace. D’après
Yamada & Seki [2006].

1.1.2 Fabrication de microsystèmes

Les premières méthodes utilisées pour construire des microsystèmes découlaient
naturellement des technologies silicium de la microélectronique [Manz et al., 1990b].
Si le silicium présente d’un point de vue industriel l’avantage de la facilité de fa-
brication, il n’est pas idéal du fait de son opacité gênant une éventuelle détection
optique, et sa mise en oeuvre n’est pas aisée pour des laboratoires non spécialisés.
Le verre permet de contourner l’inconvénient de l’opacité, mais la gravure sur verre
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 13

reste difficile à réaliser. Les chercheurs se sont donc rapidement tournés vers des
méthodes dites « molles »utilisant des élastomères.

1.1.2.a Lithographie molle

On peut dire sans peur de se tromper que ce sont les méthodes de « lithographie
molle »qui ont permis l’explosion des méthodes microfluidiques au sein de labora-
toires aux cultures pourtant très différentes, allant de la physique à la chimie en
passant par la biologie. Quel que soit l’élastomère utilisé, ces techniques permettent
de produire une multitude de puces identiques par moulage sur un « master »préa-
lablement préparé, généralement par photolithographie. La grande vedette de la
lithographie molle est sans conteste le PolydiMethylSiloxane (PDMS). Bien que le
déroulement exact de son développement semble plus trouble qu’il n’y paraît, l’his-
toire a retenu qu’il fut introduit dans le monde de la microfluidique en 1998 par le
groupe de G.M. Whitesides à Harvard [Duffy et al., 1998]. L’utilisation du PDMS
étant devenue monnaie courante, les méthodes correspondantes sont décrites dans
de nombreux articles [Kim et al., 1995; McDonald & Whitesides, 2002], ouvrages
[Tabeling, 2003] et thèses [Goulpeau, 2006; Minc, 2005], et notre exposé se limitera
ici à la simple présentation du principe plutôt qu’à un guide de mise en œuvre.

Le moule (master) est le plus souvent préparé par photolithographie. En résumé,
une résine photosensible est étalée par spincoating (par rotation à quelques milliers
de tours par minute) sur un substrat plan et propre (type verre ou silicium). Moyen-
nant quelques étapes de chauffage et une exposition aux UV à travers un masque, on
obtient après développement les motifs désirés dans des gammes allant du micron
jusqu’à quelques centaines de microns, selon la viscosité de la résine et la vitesse
de rotation à laquelle celle-ci est étalée. On peut utiliser des résines négatives (type
SU8, Microchem), qui réticulent là où elles sont exposées, ou au contraire des ré-
sines positives, ces dernières permettant d’accéder à des canaux arrondis plutôt que
carrés.

Le moule étant prêt, le PDMS est mélangé avec un réticulant dans une proportion
de l’ordre 10 :1, cette proportion pouvant être variée selon le module élastique final
désiré pour le matériau. Le mélange est coulé sur le master placé au fond d’un
récipient et le tout est placé au four pour au moins deux heures pour permettre la
réticulation. Le PDMS durci ayant épousé les formes du master est démoulé. Afin
de finaliser les canaux, le moulage obtenu doit être collé sur un support. Ce dernier
consiste généralement en une surface de verre (hydrophile), ou une surface lisse de
PDMS (hydrophobe), selon les propriétés désirées. Les deux surfaces à coller sont
placées dans un plasma 1 pendant un temps compris entre 30 et 90 secondes. Les deux
surfaces alors oxydées se collent facilement de façon irréversible. La liaison obtenue
est solide et c’est généralement une autre partie du circuit qui est détériorée avant

1on utilise idéalement un plasma à oxygène, mais le plasma à air fonctionne bien si le vide n’est

pas trop important
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14 1.1. Microfluidique : mise en œuvre, avantages et inconvénients

que celui-ci ne se décolle. Juste après oxydation et collage, les surfaces obtenues sont
hydrophiles et chargées, et selon les applications il faut replacer le circuit à 65°C
pour une nuit afin d’avoir récupération hydrophobe du PDMS [Kim et al., 2000].

Le PDMS permet incontestablement une microfabrication simple et rapide des
microsystèmes. Il présente cependant des défauts, le principal étant d’être gonflé
par de nombreux solvants. Selon le composé organique utilisé, il sera possible de
travailler quelques heures avec un circuit en PDMS (avec des huiles de type alcane ou
silicone par exemple), mais dans le cas de solvants plus agressifs (acetone, styrène),
la puce sera inutilisable en moins d’une minute. Deux autres caractéristiques du
PDMS peuvent se révéler importantes dans le cadre de certaines applications : il
est perméable à l’air, et du fait de son élasticité se déforme pour des pressions
supérieures à quelques centaines de milli-bars [Gervais et al., 2006].

De nouveaux procédés utilisant des substrats plastiques en lieu et place du PDMS
ainsi que d’autres méthodes de fabrication des moules ont été développées dans notre
équipe [Paul et al., 2007] afin de contourner ces propriétés du PDMS. A partir de
masters supportant une température de travail plus élevée que ceux en SU8, des
canaux peuvent être formés par lamination à chaud d’un film en COC (cyclic olefin
copolymer) sur le moule puis collage du motif obtenu sur un film plat de COC grâce
à un mélange de solvants. Cette méthode est éventuellement transposable à d’autres
matériaux thermoplastiques, fluorés par exemple, ce qui nous le verrons dans le cha-
pitre 2 pourra s’avérer utile. Dans ce cadre, l’utilisation de films photosensibles (type
SY300, Elga Europe) appliqués par laminage avant exposition permet une fabrica-
tion facile de moules robustes. D’autres procédés permettent également d’accéder
à un prototypage rapide et bon marché à partir de résines thiolènes [Cygan et al.,
2005] ou d’un équivalent fluoré du PDMS, photoréticulable [Rolland et al., 2004].
Des méthodes de photoablation laser, moins « haut débit », permettent de créer des
microcanaux dans d’autres matériaux, polyimide par exemple [Barret et al., 2006].

1.1.2.b Exploitation et modification des propriétés du PDMS

Le PDMS, de par sa mise en œuvre facile et son élasticité, permet d’intégrer des
pompes et des valves au sein même d’une puce en utilisant la superposition de plu-
sieurs couches de ce matériau. C’est la méthode de lithographie molle multi-niveaux
(MSL, multilayer soft lithography), développée par le groupe de Steve Quake à
Caltech [Unger et al., 2000]. Supposons qu’au lieu d’utiliser une épaisse couche de
PDMS, on « imprime »les canaux sur une fine membrane de PDMS, déposée par
spin-coating par exemple. On peut ensuite sur cette membrane coller une seconde
architecture de canaux permettant de contrôler l’ouverture et la fermeture des pre-
miers, constitués dans la membrane collée sur une surface plane (voir figure 1.5).
En appliquant une pression dans les canaux du dessus, on défléchit la membrane
les séparant du canal fluidique. On dispose ainsi de canaux d’actuation actionnables
par les canaux de contrôle situés au-dessus d’eux. Afin d’obtenir une fermeture ef-
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 15

ficace des canaux d’actuation par les canaux de contrôle, il est important que les
premiers soient semi-circulaires et non carrés, ce qui nécessite l’utilisation de mas-
ters fabriqués à partir de résine positive. Cette technique a ainsi été utilisée pour
construire des micropompes peristaltiques et des réseaux complexes de chambres
séparées par des microvalves (« valves à la Quake ») [Thorsen et al., 2002]. Les mi-
crosystèmes hautement intégrés en résultant sont aujourd’hui commercialisés par la
société Fluidigm.

Fig. 1.5 – Principe de la MSL. A :
fabrication d’une architecture multini-
veaux. B : déflexion de la membrane
correspondant à l’application d’une
pression dans le canal de contrôle. Dans
le cas d’un canal carré (à gauche), la dé-
flexion de la membrane ne permet pas
de fermer entièrement le canal. D’après
Unger et al. [2000].

Le PDMS est naturellement hydrophobe et non chargé. Cet état de surface n’est
pas toujours idéal puisqu’il peut conduire à l’adsorption de protéines par interaction
hydrophobe et gêner les phénomènes électrohydrodynamiques. Les traitements de
surface se sont donc beaucoup développés, utilisant principalement des procédés de
silanisation, dont un exemple sera donné au chapitre 2 et en annexe 1. D’autres
méthodes consistent à « faire pousser »des chaînes polymères depuis une surface sur
laquelle se trouvent des initiateurs de polymérisation (benzophénone par exemple)
fixés de façon covalente ou adsorbés. Une revue détaillée des techniques de traitement
disponibles ainsi que des méthodes de caractérisation des revêtements obtenus peut
être trouvée dans Pallandre et al. [2006].
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16 1.2. Microfluidique de gouttes

1.2 Microfluidique de gouttes

Nous avons abordé dans la partie précédente les phénomènes qui caractérisent la
microfluidique en général, ainsi que les avantages et les inconvénients découlant na-
turellement des phénomènes physiques à l’oeuvre. Nous allons maintenant essayer de
démontrer que dans le cadre de certaines applications, l’utilisation d’écoulements di-
phasiques permet de dépasser les limitations de la microfluidique monophasique (mé-
lange, dispersion des composés) tout en conservant ses atouts. L’utilisation d’écou-
lements diphasiques trouve un écho dans trois principaux champs d’application : la
« fabrication »d’objets microscopiques (émulsions ou microparticules par exemple),
la synthèse en chimie et l’analyse biologique ou chimique.

Après avoir abordé les méthodes principales permettant de générer et de contrô-
ler des gouttes en microsystèmes, nous décrirons ces champs d’applications prin-
cipaux et en quoi ils diffèrent des applications traditionnelles. Des revues sur ce
sujet peuvent être trouvées dans [Atencia & Beebe, 2005; Joanicot & Ajdari, 2005].
Remarquons ici que si les écoulements de la microfluidique monophasique peuvent
souvent être décrits par des modèles théoriques simples, les phénomènes prenant
place au sein de systèmes diphasiques, même simples sur le principe (écoulement
d’une goutte transportée par un flux d’huile contrôlé en pression par exemple), de-
viennent vite très compliqués à décrire. Cet aspect fondamental du domaine est lié
à l’apparition de phénomènes de mouillage complexes qui, comme nous l’avons vu
dans la partie précédente, prennent toute leur ampleur à l’échelle micrométrique.
A ceux-ci s’ajoutent les complications liées à l’études d’interfaces tridimensionnelles
déformables et mobiles. Le but de cette thèse n’est pas de décrire de façon exhaus-
tive chaque phénomène prenant place au sein des systèmes que nous avons déve-
loppés, mais uniquement d’en tirer une bonne compréhension physique afin de les
exploiter au mieux. Les études théoriques appliquées à la microfluidique de gouttes
restent pour l’instant relativement rares. Le lecteur intéressé pourra se rapporter
à la thèse de L. Ménétrier, associant expériences et interprétation théorique pour
plus de détails [Ménétrier-Deremble, 2007]. Quelques références données ci-dessous
permettront aussi au lecteur d’y voir plus clair. Enfin, nous le verrons de façon plus
particulière dans chaque chapitre, le « microfluidicien diphasique »a la chance de
pouvoir s’appuyer sur nombre d’études théoriques remontant jusqu’aux années 1950
et traitant de ces écoulements.

Nous distinguerons dans cette partie les méthodes utilisant un déplacement di-
rect des gouttes sur un substrat (méthodes électrohydrodynamiques, chimiques, op-
tiques...) pour les manipuler et les méthodes utilisant des contrôles en flux ou en
pression de l’huile dans laquelle les gouttes sont suspendues. C’est principalement à
ces dernières que nous nous intéresserons au cours de cette thèse, même si, nous le
verrons dans le chapitre 4, ces méthodes distinctes peuvent parfois être mariées dans
le cadre d’applications bien particulières. Nous commencerons donc cette partie par
un bref exposé des techniques de manipulation « directe »de gouttes avant de nous
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 17

tourner vers celles qui sous-tendent le travail présenté ici. Des aspects plus complexes
de manipulation tels la fusion ou le fractionnement de gouttes seront aussi abordés
dans le chapitre 4.

1.2.1 Manipulation directe de gouttes

Les méthodes les plus populaires pour manipuler des microgouttes reposent gé-
néralement sur l’interaction entre le liquide et un champ électrique. D’autres mé-
thodes, moins répandues, utilisent des ondes acoustiques, des phénomènes optiques,
ainsi que des traitements chimiques.

1.2.1.a Méthodes électrohydrodynamiques

Électromouillage et diélectrophorèse. L’électromouillage utilise un principe
connu depuis plus d’un siècle : placer un liquide conducteur dans un champ électrique
réduit son angle de contact avec le substrat. Ce phénomène peut-être utilisé pour
déplacer une goutte sur un réseau d’électrodes lorsque le réseau d’électrodes est
conçu de telle façon qu’une goutte se trouve principalement sur une électrode tout en
étant en léger contact avec les électrodes voisines. Lorsque le potentiel de l’électrode
sur laquelle se trouve la goutte est nul par rapport à la masse et que l’électrode
voisine est portée à un potentiel donné, la goutte se déforme de façon asymétrique
vers cette électrode et le gradient de pression résultant induit un déplacement de la
goutte vers l’électrode activée (voir figure 1.6A).

Remarquons que le phénomène évoqué peut s’apparenter à de la diélectrophorèse.
Celle-ci s’applique à une particule diélectrique de permittivité différente de celle du
milieu l’entourant placée dans un champ électrique inhomogène [Pohl, 1958]. Dans
le cas où la particule est moins polarisable que le milieu l’entourant, l’inhomogénéité
du champ va créer un dipôle dissymétrique autour de la particule, ces charges l’en-
traînant dans les régions de champ faible (diélectrophorèse négative). Dans le cas de
particules plus polarisables que le milieu les entourant, le dipôle inhomogène induit
en leur sein va les emmener vers les régions de champ fort (diélectrophorèse posi-
tive). Le phénomène fait intervenir la permittivité complexe de la particule dans le
cas d’un diélectrique non parfait, et son effet dépend aussi de la fréquence du champ
électrique appliqué et de la conductivité des milieux considérés. Électromouillage et
diélectrophorèse sont des phénomènes reliés. La diélectrophorèse est aussi utilisée
pour déplacer des gouttes sur un substrat plan.

Sans rentrer dans le débat tendant à distinguer ces deux méthodes, nous nous
contenterons de remarquer que l’électromouillage est généralement appliqué au dé-
placement de gouttes conductrices (et joue donc sur la conductivité du milieu consi-
déré, induisant une variation « capillaire ») tandis que la diélectrophorèse peut être
utilisée pour déplacer des gouttes diélectriques (d’huile par exemple, en jouant uni-
quement sur la polarisabilité de la goutte par rapport à celle du milieu l’entourant).
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18 1.2. Microfluidique de gouttes

D’autre part, la géométrie utilisée pour des applications d’électromouillage com-
prend généralement deux électrodes, une électrode de contrôle et une masse entre
lesquelles est appliquée une différence de potentiel en chaque point du système où
l’on souhaite déplacer la goutte. La goutte se trouve confinée en hauteur entre ces
deux électrodes. La géométrie utilisant la diélectrophorèse consiste généralement en
une série d’électrodes placées sous la goutte et entre lesquelles une différence de po-
tentiel est appliquée pour induire un déplacement de la goutte « flottant »librement
sur la surface (voir figure 1.6B). La diélectrophorèse correspond aussi à l’utilisa-
tion de champ de fréquence élevée (>1000 Hz), alors que l’électromouillage utilise
des basses fréquences pour jouer sur le déplacement des charges. Enfin, si comme
mentionné plus haut, les gouttes déplacées par électromouillage sont dimensionnées
par rapport aux électrodes de façon à « sentir »les électrodes voisines, les gouttes
déplacées par diélectrophorèse sont généralement localisées sur une seule électrode
à la fois. Une discussion plus détaillée des phénomènes à l’oeuvre et de leur dé-
pendance en fréquence pourra être trouvée dans Jones [2002] et Zeng & Korsmeyer
[2004] : ceux-ci peuvent finalement être théoriquement regroupés au sein d’une même
expression pour la force électrohydrodynamique s’exerçant sur un fluide.

Masse

~

A

B

Fig. 1.6 – A : schéma typique
d’un circuit permettant de dépla-
cer une goutte dans l’huile par élec-
tromouillage. D’après Srinivasan et al.
[2004]. B : Disposition typique d’une
puce utilisant la diélectrophorèse de
gouttes flottant librement. D’après
Velev et al. [2003].

Limitations de ces méthodes Dans le cas d’un système diphasique gouttes/air,
on imagine sans peine les problèmes d’évaporation (particulièrement exacerbée par
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 19

l’effet Joule dans des gouttes conductrices soumises à un champ électrique alter-
natif haute fréquence), de contamination inter-gouttes et d’adsorption des produits
d’intérêt sur la surface qui peuvent se poser. Les systèmes « digitaux »introduits
ci-dessus ont donc tout de suite été utilisés dans le cadre de systèmes diphasiques
liquide/liquide, ce qui permet de s’affranchir des problèmes d’évaporation.

De plus, dans le cas typique de systèmes eau non mouillante/huile mouillante, la
goutte d’eau n’est pas supposée entrer en contact avec les parois. Cependant, du fait
de la tendance des gouttes à s’orienter vers les zones de champ fort, on peut douter
que le film d’huile séparant les gouttes des parois suffise à éviter à la longue l’adsorp-
tion sur celles-ci des produits contenus dans les gouttes. Si ces systèmes peuvent se
révéler efficaces dans le cadre d’applications où la contamination n’est pas un aspect
crucial, leurs potentialités pourraient se révéler limitées dans des applications de
type Polymerase Chain Reaction (PCR), comme nous le verrons au chapitre 2. De
fait, dans un de leurs premiers articles sur le sujet, Pollack et al. [2002] mentionnent
l’existence d’un seuil préalable au déplacement d’une goutte par électromouillage
dans leur système (voir figure 1.6A), typique d’une hystéresis d’angle de contact
s’apparentant donc à l’existence d’une ligne triple eau/huile/paroi. Certains auteurs
prétendent éviter toute contamination dans le cadre de système diélectrophorétiques
où des gouttes libres sont manipulées au sein d’une huile fluorée [Velev et al., 2003],
mais aucune confirmation rigoureuse n’a été présentée.

On peut conclure que les systèmes utilisant les méthodes électrohydrodynamiques
présentent l’avantage de la flexibilité d’utilisation, le mouvement de chaque goutte
pouvant être contrôlé séparément. L’adressage, utilisant les méthodes éprouvées is-
sues de la microélectronique, permet une intégration poussée [Fouillet et al., 2005].
D’autre part, au delà de leur mouvement, la génération des gouttes, leur fusion ou
leur séparation deviennent directement accessibles sans ajout d’éléments extérieurs
grâce à ce type de contrôle. Le mélange peut aussi être effectué relativement facile-
ment [Paik et al., 2003]. Malgré ces avantages, ils restent limités par leur principe
même de fonctionnement : chaque goutte devant être adressée et gérée individuel-
lement dans un réseau d’électrodes, ils ne peuvent prétendre atteindre les débits
énormes promis par les méthodes de microfluidique de gouttes décrites dans la pro-
chaine partie. En résumé, ce ne sont pas des systèmes haut-débit, mais ils sont
parfaitement adaptés au développement de dispositifs de microfluidique de gouttes
portables, puisqu’ils ne nécessitent pas d’éléments de pompage extérieurs. A titre
d’exemple d’application, la détection de glucose contenu dans des gouttes trans-
portées sur ce type de puce a pu être réalisée grâce à une réaction d’oxydation
enzymatique simple [Srinivasan et al., 2004].

1.2.1.b Autres méthodes directes

Des méthodes autres qu’électrohydrodynamiques peuvent être utilisées pour trans-
porter des gouttes au sein d’un milieu. La plupart utilisent, comme l’électromouillage
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20 1.2. Microfluidique de gouttes

finalement, des gradients de tension de surface. Il s’agit ici de modifier l’énergie de
surface du substrat, et le déplacement induit de la goutte peut s’apparenter à une
réponse aux effets Marangoni. Parmi elles, citons les méthodes utilisant un gradient
de composition chimique [Chaudhury & Whitesides, 1992] : sur une surface présen-
tant des zones plus ou moins hydrophobes, les gouttes vont se déplacer vers les zones
les plus hydrophiles (donc de haute énergie). Cette méthode a été rendue réversible
grâce à des polymères photoresponsifs permettant le déplacement guidé d’une goutte
d’huile sur substrat plan [Ichimura et al., 2000].

Dans la même veine, le gradient de tension de surface peut être induit par
chauffage local du substrat. Il s’agit du phénomène de thermocapillarité, la ten-
sion de surface entre la puce et la goutte diminuant lors du chauffage, celui-ci
pouvant être induit par des électrodes servant aussi à la détection capacitive de
la goutte [Chen et al., 2004] ou par des méthodes de chauffage laser [Kotz et al.,
2004]. Dans toutes ces situations, puisque c’est l’énergie de la surface qui est mo-
difiée, on se trouve forcément dans la situation de gouttes touchant celle-ci, donc
avec les mêmes problèmes potentiels que ceux mentionnés plus haut. Dernièrement,
une méthode basée sur le même principe de chauffage laser mais permettant d’agir
sur des gouttes circulant dans un microcanal sans contact avec les surfaces a été dé-
montrée [Baroud et al., 2007] : cependant, il s’agit plus d’une méthode permettant
d’agir sur des gouttes transportées en flux dans un microcanal plutôt qu’un moyen
« direct »de déplacer les gouttes. Dans la rubrique « laser », citons les méthodes
utilisant un piège optique pour déplacer des gouttes dans certaines conditions : elles
seront abordées plus en détails dans le chapitre 3.

La manipulation de gouttes par ondes acoustiques de surface est une méthode
plus rarement utilisée mais connaissant un succès croissant. Cette méthode consiste
à placer les gouttes sur un réseau de transducteurs alimenté électriquement à leur fré-
quence de résonance et générant par conséquent une onde de Rayleigh [Renaudin et al.,
2006]. La pression résultante sur la goutte permet d’induire son déplacement. Une
fois de plus, la goutte est en contact avec le substrat. Nous verrons dans le chapitre
2 que cette technique a été appliquée à la PCR en gouttes. Une autre méthode mé-
canique consiste à soumettre un substrat hydrophobe sur lequel repose une goutte à
une vibration asymétrique de fréquence proche d’un mode d’oscillation de la goutte
[Daniel et al., 2005].

Pour finir, citons une méthode originale utilisant la lévitation diamagnétique de
gouttes pour les manipuler, jusqu’à aujourd’hui seul exemple d’application des tech-
niques de lévitation connues (électrostatique, acoustique, etc...) à la manipulation
de gouttes individuelles ayant pour but des applications de type laboratoire sur puce
[Lyuksyutov et al., 2004]. A ce propos, le lecteur souhaitant se détendre pourra se
reporter à une communication de science amusante sobrement intitulée « Acous-
tic method for levitation of small living animals »[Xie et al., 2006](défenseurs des
coccinelles s’abstenir). D’autres tentatives de déplacement de microgouttes en 3 di-
mensions ont été décrites, par exemple en utilisant une goutte circulant entre deux

Microfluidique de gouttes pour les analyses biologiques - Thèse de doctorat de l’université Paris VI - Max Chabert

te
l-0

01
80

99
4,

 v
er

si
on

 2
 - 

22
 O

ct
 2

00
9



CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 21

électrodes auxquelles est appliquée une différence de potentiel (ddp) avec seulement
une des électrodes isolée (CEA LETI).

1.2.2 Génération et manipulation de gouttes en flux

Les méthodes présentées ci-dessus sont généralement regroupées sous le nom de
microfluidique « digitale », principalement du fait de leur ressemblance sur le prin-
cipe avec les méthodes de la microélectronique, particulièrement en ce qui concerne
le support sur lequel elles sont appliquées. Ce terme s’est ensuite étendu à l’ensemble
des applications utilisant des écoulements diphasiques en microcanaux, chaque goutte
étant considérée comme un »vecteur d’information »indépendant pouvant être trans-
porté sans perte. Nous présentons dans cette partie les deux méthodes les plus
classiques pour générer en flux des microgouttes de façon reproductible et contrô-
lée au sein de microcanaux : la jonction en T et la géométrie de focalisation de
flux (flow-focusing). Précisons au préalable que, hors du cadre d’études fondamen-
tales des phénomènes à l’œuvre, la phase continue est en général préférentiellement
mouillante par rapport à la phase dispersée dans les canaux considérés. Dans le cas
contraire, pour les géométries présentées ci-dessous, on ne forme pas toujours de
gouttes, et on obtient souvent un co-flux laminaire de deux fluides immiscibles. La
génération de gouttes « à la demande »est également abordée en fin de cette partie.

1.2.2.a Génération de gouttes

Jonction en T. Il s’agit de la première technique pour générer des gouttes de
façon périodique et contrôlée au sein de microcanaux, proposée par Thorsen et al.
[2001]. La phase continue circule dans un canal principal. La phase dispersée est
amenée dans le canal principal par un canal secondaire perpendiculaire à celui-ci.
Elle envahit le canal principal et une goutte finit par se détacher (voir figure 1.7A).
Dans leur étude fondatrice, Thorsen et al. avancent que le détachement de la goutte
est lié à une compétition entre tension de surface (tendant à retenir la goutte dans le
canal secondaire) et forces visqueuses (tendant à détacher la goutte par cisaillement).
Cette théorie est par la suite corroborée par le groupe de R.F. Ismagilov, un des
pionniers de la microfluidique de gouttes appliquées à la chimie [Tice et al., 2004],
qui décrit une dépendance de la taille du « plot »formé avec le nombre capillaire
du système lorsque les liquides utilisés ont une viscosité comparable (par plots –ou
plugs en anglais– on entend une goutte confinée par les parois du canal et allongée2,
voir figure 1.7C).

Cette vision sera par la suite contredite par une étude du groupe de G.M. Whi-
tesides, qui propose à la place une approche (à faible nombre capillaire, Ca<0,01)

2un raffinement ultérieur, purement anglo-saxon cette fois ci, consiste à désigner par « slug »un

plot de phase dispersée mouillant les parois du canal, et par « plug »un plot de phase dipersée

ne les mouillant pas. L’académie française ne s’est pas encore penchée sur la traduction de cette

finesse.
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22 1.2. Microfluidique de gouttes

liée à la chute de pression due à la présence de la phase dispersée dans le canal
principal. Celle-ci tend à le « boucher ». Lorsque la chute de pression à travers la
phase dispersée devient trop importante, une goutte se détache [Garstecky et al.,
2006].

A

B

C

Fig. 1.7 – A : Géométrie typique utilisée pour la formation de gouttes à une jonction
en T. Première implémentation, d’après Thorsen et al. [2001]. B : Génération de
gouttes à une jonction en T lorsque la phase dispersée est partiellement mouillante
sur les parois du canal. D’après Nisisako et al. [2004]. C : Génération des gouttes
lorsque la phase continue est complètement mouillante sur les parois du canal. La
plus petite taille de gouttes générée fait au moins la taille du canal principal. D’après
Garstecky et al. [2006]

Les deux modèles ne sont en fait pas nécessairement contradictoires, le mode
de formation des gouttes dépendant fortement du caractère totalement ou partiel-
lement mouillant de l’huile de transport, ainsi que de la largeur du canal principal
relativement au canal secondaire. [Dreyfus et al., 2003]. Qualitativement, si la phase
dispersée mouille légèrement les parois du circuit, ou si le canal principal est plus
large que le canal secondaire, on est plus proche d’un cas où le détachement des
gouttes est dû à une compétition entre tension de surface et cisaillement visqueux
[Nisisako et al., 2004]. On pourra dans certains cas de cette situation former des
gouttes dont le diamètre absolu est inférieur à la largeur du canal principal (figure
1.7B), leur taille étant en dernier lieu limité par la largeur du canal secondaire.
A l’inverse, lorsque la phase continue est totalement mouillante sur les parois des
microcanaux, et que le canal principal est du même ordre de taille que le canal
secondaire ou plus petit, la goutte se détachera à cause de la chute de pression à
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 23

travers elle dans le canal principal. On comprend bien dans cette situation qu’il est
impossible de former des gouttes de diamètre absolu inférieur à la largeur du canal
principal (figure 1.7C). On aura donc formation de « plots »plutôt que de gouttes.

Quel que soit le mode dans lequel on travaille, la taille des gouttes ou « plots »for-
més est proportionnelle au rapport Qd/Qc avec les symboles définis en annexe. D’une
façon générale, il sera préférable de se placer dans une situation où les gouttes sont
complètement non-mouillantes sur les parois du capillaire, le contrôle sur la taille
des gouttes générées en sera d’autant meilleur.

Géométrie de flow focusing Cette géométrie a été suggérée par Ganan-Calvo
dès 2001 dans une géométrie cylindrique (en capillaires) pour la formation de bulles
d’air dans un liquide [Ganan-Calvo & Gordillo, 2001]. Ce n’est cependant qu’en 2003
qu’elle est appliquée dans une géométrie plane microfabriquée et pour la formation
de gouttes d’eau dans l’huile, dans l’article fondateur du groupe d’H. Stone à Har-
vard ([Anna et al., 2003] et figure 1.8). Cette géométrie fonctionne sur un principe
complètement différent de la jonction en T et s’inspire des géométries classiques de
« jetting » : la phase dispersée est injectée colinéairement à deux flux d’huile l’entou-
rant. Selon les conditions expérimentales choisies, un jet de phase dispersée peut se
former entre les deux flux d’huile. Le co-flux laminaire ainsi créé passe à travers une
constriction, ce qui l’affine et induit éventuellement la rupture du jet en gouttelettes.
Dans une autre situation, les gouttes peuvent se détacher directement du canal de
sortie sans formation de jet : on parle alors de mode de « dripping ». Globalement,
la taille des gouttes formées augmente comme dans le cas d’une jonction en T avec
le rapport Qd/Qc.

L’intérêt de cette méthode réside principalement dans la largeur de la gamme de
taille des gouttes accessibles, celles-ci pouvant indifféremment être plus grandes ou
plus petites que la taille de la constriction impliquant la rupture du jet dont elles
proviennent. Dans des conditions bien contrôlées de flux ou de pression, la taille des
gouttes obtenues est extrêmement reproductible. D’autre part, leur fréquence de gé-
nération est généralement relativement haute, de l’ordre du kHz, ce qui pour nombre
d’applications, particulièrement de formation d’émulsions ou de microparticules, se
révèle très intéressant en terme de débit. En revanche, la rupture du jet en gouttes
implique souvent la formation de gouttes secondaires, de taille beaucoup plus faible
que les gouttes principales, qui selon les cas peuvent s’avérer gênantes. Nous verrons
au chapitre 3 qu’il existe diverses méthodes pour s’en affranchir.

Même si la génération d’émulsions très monodisperses est possible dans ce type de
systèmes, leur description analytique est beaucoup plus difficile que celle de la jonc-
tion en T. D’une part, elle fait intervenir la notion d’instabilité de jet de Rayleigh-
Plateau dans une géométrie non circulaire tendant parfois vers 2 dimensions pour
des canaux beaucoup plus larges que hauts. D’autre part, le mouillage des parois
par la phase dispersée joue ici un rôle beaucoup plus critique que dans le cas de
la jonction en T en influençant fortement la dynamique de formation et de rupture
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24 1.2. Microfluidique de gouttes

B C

A

Fig. 1.8 – A : schéma typique d’un cir-
cuit permettant de réaliser la focalisa-
tion d’un flux central entre deux flux de
liquide immiscible. B : fonctionnement
du système à un rapport Qd/Qc rela-
tivement élevé. C : fonctionnement du
système à un rapport Qd/Qc relative-
ment faible. D’après Anna et al. [2003].

du jet. Expérimentalement, il est recommandé de se placer dans une situation où la
phase dispersée est totalement non mouillante, même si cette situation est souvent
difficilement réalisable (voir chapitre 3 par exemple).

Théoriquement, pour des raisons de courbure et d’augmentation d’interface, l’in-
stabilité de Rayleigh-Plateau ne peut se développer dans une géométrie purement
à deux dimensions. Ceci peut expliquer que la rupture du jet ait lieu suite au pas-
sage dans une constriction ramenant sa largeur à une dimension comparable à sa
hauteur. En réalité, une étude théorique et expérimentale portant sur la stabilité de
fils polymères subissant une élongation dans un espace confiné entre deux plaques
parallèles montre que dans le cas d’un confinement dans une des trois dimensions, il
existe un seuil de confinement à partir duquel l’instabilité peut se développer de fa-
çon asymétrique, avec une longueur d’onde supérieure à la longueur d’onde trouvée
dans le cas axisymétrique [Son et al., 2003].

D’autres études pour le cas précis de la géométrie présentée en figure 1.8, ont été
menées avec de l’air contrôlé en pression à la place du liquide central, ce qui simplifie
la situation puisque l’air est considéré comme un fluide parfait et le liquide comme
complètement mouillant sur les parois du système. Dans cette configuration, les au-
teurs reprennent la théorie « en pression »développée plus haut pour la jonction en
T et expliquent à nouveau le détachement des bulles par la chute de pression liée à
sa présence dans la constriction [Garstecki et al., 2005a]. La taille des bulles formées
semble indépendante de la tension interfaciale. Cependant, les auteurs n’observent
pas de focusing à proprement parler, c’est à dire qu’on ne voit pas d’amincissement
du jet d’air et de génération de bulles de taille plus faible que la constriction dans
laquelle elles se forment (voir par exemple Garstecki et al. [2004], pendant expéri-
mental de la référence précédente, avec contrôle du gaz en pression et du liquide
en flux). En revanche, ils rapportent un comportement dynamique intéressant du
système, avec doublements de période et génération de plusieurs populations de
gouttes lorsque le flux de liquide est augmenté [Garstecki et al., 2005b]. Ce type de
comportement semble lié à des phénomènes de couplage par la tension de surface
entre la forme des interfaces créées et les contraintes s’exerçant sur les fluides en pré-

Microfluidique de gouttes pour les analyses biologiques - Thèse de doctorat de l’université Paris VI - Max Chabert

te
l-0

01
80

99
4,

 v
er

si
on

 2
 - 

22
 O

ct
 2

00
9



CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 25

sence. Dans une étude expérimentale menée par le groupe de H. Stone [Ward et al.,
2005] pour une phase dispersée liquide, ce couplage est avancé pour expliquer la
différence de comportement frappante entre un contrôle en flux et un contrôle en
pression des deux liquides dans les expériences de flow-focusing. Pour un contrôle
« tout en flux », la taille des gouttes change peu lorsque le débit de phase dispersée
est augmenté sur une décade (c’est donc la fréquence de génération qui varie). En
revanche, pour un contrôle en pression, une multiplication de la pression appliquée
à la phase dispersée par seulement deux induit une augmentation conséquente de
la taille des gouttes générées. Dans cette étude, le système est dimensionné de telle
façon qu’il n’y ait pas de formation de jet ni de gouttes de taille plus faible que celle
du capillaire. Mentionnons enfin que malgré la difficulté inhérente à la modélisation
du phénomène dans le cas de deux liquides visqueux et mouillant chacun les parois
de la puce, une simulation numérique présentée par Dupin et al. [2006] permet de re-
trouver de façon frappante les régimes observés expérimentalement dans Anna et al.
[2003].

Suite à la première géométrie utilisée pour le flow-focusing en microcanaux,
quelques variantes ont été démontrées, dont une première correspondant à une lé-
gère modification de l’originale [Xu & Nakajima, 2004]. La seconde est plus inté-
ressante puisqu’il s’agit d’un système 3D microfabriqué, permettant de s’affranchir
totalement de l’interaction de la phase dispersée avec la surface et donc d’utili-
ser indifféremment le système avec des phases dispersées aqueuses ou organiques
[Yobas et al., 2006], même si la fabrication du système implique la mise en œuvre
de techniques relativement compliquées. Enfin, une dernière méthode, qui sera pré-
sentée dans la prochaine partie, utilise l’assemblage de capillaires pour obtenir une
géométrie propre à la formation de jets, retrouvant les avantages du circuit précédent
avec une technique de fabrication plus accessible.

1.2.2.b Utilisation des gouttes

Mélange au sein des gouttes. Des recirculations prennent place dans les gouttes.
Nous le verrons au chapitre 2, les gouttes « glissent »par rapport au film d’huile les
séparant des parois du capillaire avec une vitesse légèrement supérieure, et les condi-
tions de continuité à l’interface induisent ces recirculations. Au sein de la goutte,
elles permettent un mélange efficace du contenu, donc à priori une augmentation
de l’efficacité de la réaction. La figure 1.9 présente une vue d’ensemble de celles-ci
dans le référentiel de la goutte (vitesse U). Ces recirculations colinéaires au flux
entraînant les gouttes peuvent être exploitées pour réaliser la transformation du
boulanger mentionnée précédemment en utilisant des canaux ondulés entraînant des
réorientations successives des flux internes à la goutte ([Song et al., 2003a] et figure
1.9).

Dans le cas de plots de solution aqueuse séparés par de l’air (qui mouillent
donc les parois), on observe aussi ces recirculations, cette fois liées aux conditions
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26 1.2. Microfluidique de gouttes

aux limites à la paroi. Pour un train de gouttes non mouillantes, on observe donc
aussi des recirculations dans l’huile les séparant : elles peuvent s’avérer extrêmement
nuisibles si du matériel venait à s’échapper des gouttes, puisqu’elles le mettraient
alors directement en contact avec une goutte voisine et il y aurait contamination. On
observe enfin des recirculations respectivement en aval et en amont de la première
et dernière goutte d’un train.

Fig. 1.9 – Recirculations dans et autour de gouttes dans un train de gouttes. Vue
dans le référentiel de la goutte, la flèche droite représentant le sens du flux dans
le référentiel du laboratoire. L’épaisseur du film séparant les gouttes des parois est
exagérée pour une meilleure description. La photo de droite illustre la transformation
du boulanger dans une goutte (d’après Song et al. [2003a])

Des gouttes plus petites que le canal dans lequel elles sont entraînées sont aussi
sujettes à des recirculations, liées au profil de Poiseuille du flux.

Gouttes à la demande. Les techniques permettant de générer une goutte à un
instant voulu attirent de plus en plus l’intérêt des chercheurs. Dans le cadre de
réactions en flux par exemple, il est important de pouvoir générer une goutte ponc-
tuellement pour l’ajouter au mélange réactionnel, sans que cette génération ne soit
périodique pour autant. Nous l’avons vu, cette génération est relativement facile
dans le cadre de méthodes de manipulation directe des gouttes. Dans le cadre de
l’électromouillage par exemple, il suffit d’appliquer une tension à une série d’élec-
trodes se trouvant collée à un reservoir de liquide : un doigt se forme vers la dernière
de ces électrodes, et la mise à la masse des électrodes intermédiaires résulte en la
rupture du doigt et la formation d’une goutte. Le problème se corse lorsque les
gouttes sont générées en flux, et on trouve aujourd’hui peu voire pas de méthodes
permettant d’y accéder.

Certains auteurs présentent des méthodes directement inspirées des techniques
développées pour les imprimantes à jet d’encre (qui, rappelons-le représentent peut-
être le premier grand succès commercial de la microfluidique) : les gouttes sont
ainsi générées par cale piezoélectrique, chauffage, champ électrique, mais toutes ces
méthodes sont appliquées dans le cas classique de génération de gouttes libres dans
l’air, présentant donc peu d’intérêt pour nos applications. Les procédés pertinents
dans le cadre de la microfluidique de gouttes se limitent pour l’instant à essayer
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 27

de contrôler la fréquence à laquelle sont générées les gouttes par forçage mécanique
[Willaime et al., 2006], ou électrique [Link et al., 2006]. Enfin, l’utilisation de l’effet
Marangoni décrit dans Baroud et al. [2007] permet de retarder la formation des
gouttes dans le cas d’un contrôle en flux : on peut penser que cette méthode associée
à un contrôle en pression permettrait d’accéder à la goutte à la demande. On trouve
enfin dans He et al. [2005], article sur lequel nous reviendrons dans le chapitre 3, une
méthode de génération de gouttes à la demande dans une jonction en T présentant
un fort rétrécissement : la solution aqueuse est amenée en contact avec la phase
continue à la limite du T, les pressions sont équilibrées, puis une goutte est détachée
par un léger pulse de pression. L’étude de la formation de la goutte n’est cependant
pas détaillée, et les premières expériences menées dans notre laboratoire montrent
que l’équilibration des interfaces est loin d’être évidente.

Dans la même famille de problèmes, le chercheur est souvent confronté au di-
lemme suivant dans le cadre d’applications d’analyse : comment former à un débit
raisonnable des gouttes aux contenus tous différents les uns des autres ? Si la micro-
fluidique de gouttes présente l’avantage de s’affranchir des volumes morts puisqu’ils
peuvent être comblés par l’huile de transport et non par la solution d’échantillon, les
méthodes de génération présentées plus haut permettent à priori de former nombre
de gouttes, mais toutes identiques. Dans le cadre d’applications où chaque goutte
doit représenter un réacteur indépendant, celles-ci sont donc plutôt inefficaces ! Nous
verrons dans le chapitre 4 que la composition de la goutte peut être variée au moment
de sa formation en utilisant par exemple plusieurs flux monophasiques laminaires.
Une stratégie alternative consiste à encapsuler des objets différents dans chaque
goutte, par exemple cellules ou billes sur lesquelles sont attachées les produits d’in-
térêts : nous y reviendrons dans le chapitre 3. Enfin, nous avons opté lors de la
conception de notre machine de PCR microfluidique (chapitre 2) pour une forma-
tion directe des gouttes grâce à un robot et des pompes : les puristes déclareront
qu’il s’agit ici de « millifluidique »et non de microfluidique. Il n’en reste pas moins
qu’il s’agit pour l’instant de la seule méthode proposée aujourd’hui pour injecter des
gouttes variées au sein d’un même microsystème à partir d’un support macrosco-
pique classique.

Séparation de phases et valves. Lorsque les gouttes sont utilisées comme mi-
croréacteurs, il est intéressant de pouvoir à un certain point les séparer de l’huile
les transportant afin de pouvoir conduire une analyse de leur contenu, par exemple
dans le cas d’un couplage PCR en gouttes/électrophorèse capillaire. On trouve pour
l’instant très peu d’exemples d’achèvement dans ce sens.

S’agissant d’écoulements microfluidiques diphasiques mais pas « à gouttes », on
trouve des systèmes exploitant des propriétés de mouillage différentes permettant
de maintenir un co-flux stable entre deux phases immiscibles et de récupérer chaque
phase séparément en sortie [Tokeshi et al., 2002; Zhao et al., 2001], mais il ne s’agit
pas de la séparation d’une phase dispersée dans une autre.
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28 1.2. Microfluidique de gouttes

Dans le cas d’écoulements liquide/air, le groupe de K. Jensen au MIT, spécialisé
entre autres dans la synthèse chimique en microfluidique segmentée, a proposé en
2004 un séparateur basé sur des forces capillaires : dans le cas de plots d’éthanol
séparés par de l’air, un peigne de canaux initialement mouillé par la phase liquide
permet d’évacuer l’éthanol lors de la circulation des gouttes le long de ce peigne
sans laisser passer les séparateurs d’air, la tension de surface éthanol/air suffisant
à exclure ce dernier du canal d’extraction [Gunther et al., 2004]. Dans un cadre
de fonctionnement inversé pour un écoulement solution aqueuse/air, l’utilisation
d’un peigne permet de retenir le plot de solution aqueuse tandis que l’air passe à
travers [Hosokawa et al., 1999] : le peigne joue ainsi le rôle de valve. On retrouve
le même principe dans la thèse de L. Ménétrier-Deremble, cette fois-ci appliqué à
des écoulements liquide/liquide et dans le cas de nombres capillaires plus faibles
[Ménétrier-Deremble, 2007].

Fig. 1.10 – Séparation de phase air/liquide.
L’éthanol correspond aux plots noirs tan-
dis que l’air évacué est en blanc. D’après
Gunther et al. [2004].

Le groupe de D.T. Chiu démontre un couplage échantillons en gouttes/électrophorèse
capillaire grâce à un canal d’amené des gouttes hydrophobe et de section beaucoup
plus faible que celle du canal d’électrophorèse, lui-même hydrophile, ce qui évite ap-
paremment la pénétration de l’huile dans le canal de séparation [Edgar et al., 2006].
Enfin, l’application des célèbres « valves à la Quake »à des plots de liquide circulant
en microcanaux permet de contrôler l’écoulement des plots, de les fractionner, et
éventuellement de les retenir dans une partie du canal tandis que la phase continue
circule autour d’eux, ce qui peut en quelque sorte amener à une séparation de phase
jouant sur l’empilement de plots successifs [Urbanski et al., 2006].

1.2.3 Applications générales de la microfluidique de gouttes

Comme mentionné plus haut, on peut décomposer celles-ci en deux grandes fa-
milles. Dans la première, on fait « des gouttes pour les gouttes », c’est à dire que
l’intérêt de la microfluidique de gouttes réside principalement dans la formation
d’entités identiques pouvant former une émulsion, une mousse ou des microparti-
cules. Dans la deuxième famille, les gouttes sont en quelque sorte des tubes à essais
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 29

microscopiques, c’est à dire qu’elles sont abordées en tant que microréacteurs in-
dépendants permettant de réaliser à haut débit et en parallèle diverses opérations
de synthèse ou d’analyse. Une fois de plus, le lecteur désirant en savoir plus pourra
se reporter à la très complète revue effectuée par Song et al. [2006b] du groupe
de R. Ismagilov. Une revue traitant plus particulièrement de la synthèse chimique
multiphasique peut-être trouvée dans Gunther & Jensen [2006]. Nous mentionne-
rons enfin un champ d’application plus récent et fondamental tendant à utiliser les
gouttes comme porteuses d’information logique.

1.2.3.a Des gouttes pour les gouttes

Émulsions. Il s’agit là de la première application, la plus évidente, de la microflui-
dique de gouttes : la capacité décrite ci-dessus de générer à haut débit des gouttes
de taille extrêmement contrôlée en fait une méthode idéale pour fabriquer des émul-
sions stables et monodisperses. D’autre part, la parallélisation rendue possible par
la petite taille de ces systèmes peut leur permettre d’égaler les débits offerts par
les méthodes en « masse ». C’est donc naturellement que les premières publica-
tions des méthodes décrites plus haut s’emploient à démontrer la formation d’émul-
sions d’eau dans l’huile [Anna et al., 2003; Thorsen et al., 2001], d’huile dans l’eau
[Yobas et al., 2006] et d’air dans un liquide quelconque [Ganan-Calvo & Gordillo,
2001; Garstecki et al., 2005a] avec une polydispersité de l’ordre du pourcent seule-
ment.

Ne s’arrêtant pas en si bon chemin, les chercheurs ont ensuite proposé des sys-
tèmes permettant de créer des doubles émulsions, particulièrement difficiles à pro-
duire en masse. On trouve deux méthodes principales selon qu’une géométrie en T
ou de flow-focusing est utilisée.

Les jonctions en double T utilisent de façon astucieuse des propriétés de surface
différentes dans chaque T [Barbier et al., 2006; Okushima et al., 2004]. Dans un
premier T, la surface du canal est hydrophobe et mouillée par de l’huile, permettant
ainsi la formation de gouttes d’eau dans l’huile. La suspension arrive au second
T, dont la surface est traitée de façon à être hydrophile et est préférentiellement
mouillée par la phase aqueuse, permettant de former des gouttes d’huile dans l’eau,
ces gouttes contenant elles-mêmes une goutte d’eau (voir figure 1.11A).

Le cas d’une géométrie de flow-focusing est un peu plus compliqué, et il est recom-
mandé de se reporter à la figure 1.11B pour suivre l’explication. Afin de s’affranchir
des effets de surface, une géométrie de jetting fabriquée à partir de capillaires em-
boîtés est utilisée. Un capillaire de section circulaire à pointe effilée (capillaire 1) est
introduit dans un capillaire de section carrée (capillaire 2) dont la hauteur égale le
diamètre du premier capillaire, ce qui permet un emboîtage précis des deux parties.
Un troisième capillaire (capillaire 3), circulaire de même diamètre que le premier, est
lui aussi emboîté dans le capillaire carré de telle façon que la pointe du premier ca-
pillaire débouche dans ce dernier. La phase dispersée de l’émulsion primaire circule
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30 1.2. Microfluidique de gouttes

dans le capillaire 1. La phase continue de l’émulsion primaire est introduite dans
le capillaire 2 par la droite, tandis que la phase continue de la deuxième émulsion
(double) est introduite par la gauche. La double émulsion formée partira vers la
gauche dans le capillaire 3. Par exemple dans le cas d’une double émulsion « eau
bleue »dans « huile »dans « eau verte », l’eau bleue arrivera dans le capillaire 1,
l’huile par la droite du capillaire 2 et l’eau verte par sa gauche.

A

B

Capillaire 1

Capillaire 2

Capillaire 3

Fig. 1.11 – A : formation de doubles émulsions grâce à 2 T successifs aux propriétés
différentes. D’après Okushima et al. [2004]. B : Formation d’une double émulsion
dans une géométrie de flow-focusing. D’après Utada et al. [2005].

Dans les 2 cas, lorsqu’elles sont couplées avec les méthodes de synthèse de par-
ticules que nous décrivons ci-dessous, ces méthodes peuvent être utilisées pour en-
fermer un objet biologique (cellule par exemple) dans son milieu, protégé par une
capsule solide formée à partir de la 2ème phase de l’émulsion.

Microparticules. La synthèse de microparticules en microcanaux est la suite lo-
gique de la formation d’émulsions extrêmement monodisperses. Nous décrivons ici
les méthodes utilisant une polymérisation in situ et non hors-puce après une éven-
tuelle émulsification microfluidique. La première démonstration d’utilisation de la
microfluidique pour la formation de capsules est à mes yeux la création de lipo-
somes dans une géométrie de flow focusing par le groupe de L. Locascio au NIST
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 31

[Jahn et al., 2004]. Ces capsules sont cependant formées dans un système monopha-
sique par auto-assemblage des lipides du fait de la diminution de leur solubilité dans
le jet d’isopropanol les contenant lorsque celui-ci est focalisé par un tampon aqueux.

On trouve la première démonstration de polymérisation en ligne grâce à une ini-
tiation UV dans Jeong et al. [2004], qui utilisent une géométrie de jetting en capil-
laire pour produire un jet stable formant des spaghettis de polyacrylate après expo-
sition UV (voir figure 1.12A). On voit ensuite apparaître la synthèse de particules de
polymère aux compositions variées en 2005 avec utilisation du confinement créé par
les microcanaux pour donner aux particules des formes diverses [Dendukuri et al.,
2005; Xu et al., 2005]. La formation de microcapsules à la paroi dure et au cœur
liquide est effectuée peu après [Nie et al., 2005]. Un bon résumé de toutes ces mé-
thodes peut être trouvé dans un article présentant le travail du groupe de E. Kuma-
cheva à l’université de Toronto [Seo et al., 2005]. Plus récemment, la mode est à la
formation de capsules d’hydrogel, par photopolymérisation encore et avec des com-
positions et formes variées [Shepherd et al., 2006], ou par diffusion d’un réticulant
depuis une phase continue d’undecanol vers la phase aqueuse dispersée contenant
l’alginate [Zhang et al., 2006b] (voir figure 1.12B). Ces capsules sont entre autres
intéressantes dans le cadre d’encapsulation de molécules médicinales.

Notons tout de même les limitations de telles méthodes : nous avons vu plus
haut que les propriétés de mouillage des différentes surfaces influaient fortement sur
la formation d’émulsions. La possibilité de synthèse de microparticules en sera donc
aussi fortement dépendante, sauf peut-être dans le cas d’utilisation de géométries
concentriques où les fluides n’interagissent pas avec les parois. Même dans cette si-
tuation, la tension interfaciale entre les phases reste un paramètre critique et pas
nécessairement contrôlable dans tous les cas de figure. Enfin, notons ici que nous
avons décrit la synthèse de microparticules à partir de gouttes, et que les exemples de
synthèse dans des gouttes seront abordés dans la partie traitant des gouttes comme
microréacteurs. Nous exclurons de cette discussion les microréacteurs diphasiques so-
lution/air qui utilisent pour la réaction l’interface formée soit autour des « plots »de
liquides, soit dans une géométrie où un premier liquide est répandu sur les parois
du tube tandis qu’un second fluide circule en son centre (pipeline) [Kobayashi et al.,
2004] : ceux-ci commencent à être un peu éloignés de la microfluidique de gouttes
en tant que telle. De même nous exclurons les co-flux de deux phases immiscibles
utilisés à des fins d’extraction [Tokeshi et al., 2002] ou de réaction. Remarquons
que dans les références citées ci-dessus, la microfluidique se révèle très intéressante
pour certaines réactions dangereuses et exothermiques (fluorination, hydrogénation)
du fait des transferts thermiques accrus et du contrôle précis sur les conditions de
réaction au sein d’un microsystème. Notons aussi que ces écoulements en co-flux
laminaires immiscibles peuvent être utilisés pour effectuer des mesures rhéologiques
[Guillot et al., 2006].
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32 1.2. Microfluidique de gouttes

1.2.3.b Des gouttes comme microréacteurs

Nous nous intéressons ici au cas où les gouttes remplacent les classiques micro-
tubes, tubes à essais et autres verreries dans le but de réaliser synthèse chimique (la
revue de Gunther & Jensen [2006] est aussi pertinente pour ce cas), études de ciné-
tique ou de cristallisation, ainsi qu’analyse de produits biologiques. Nous aborderons
aussi rapidement un effet plus fondamental utilisant les gouttes comme informations
logiques.

A
B

C

1 µm 1 µm

Fig. 1.12 – A : synthèse de fibres de PolyVinylAcrylate, d’un diamètre de quelques
dizaines de microns, dans une géométrie de jetting avec irradiation UV en ligne.
D’après Jeong et al. [2004]. B : Capsules d’alginate formées par diffusion d’ions
calcium depuis une phase undecanol vers la phase aqueuse. D’après Zhang et al.
[2006b]. C : Nanoparticules de silice synthétisées en microsystème par hydrolyse
et condensation de silanes. A gauche : en microsystème monophasique. A droite :
en microsystème diphasique avec une polydispersité beaucoup plus faible. D’après
Gunther et al. [2004]

Synthèse chimique. Si dans le paragraphe précédent, les gouttes formées consti-
tuaient directement le support de la réaction chimique, c’est aussi à l’intérieur de
ces gouttes que peut s’effectuer la réaction. On y retrouve les avantages principaux
de la microfluidique de gouttes énoncés plus haut : un mélange efficace et une ab-
sence de dispersion des réactifs, auxquels s’ajoutent les propriétés générales de la
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 33

microfluidique classique en termes de transfert thermique et de contrôle des condi-
tions expérimentales. Dans l’article utilisant la séparation ethanol/air « en peigne »,
Gunther et al. [2004] présentent ainsi la synthèse de nanoparticules de silice par hy-
drolyse de silanes suivie d’une condensation dans un flux segmenté eau/air avec une
polydispersité inférieure à 10 %, bien meilleure que dans le cas d’un microréacteur
monophasique (voir figure 1.12C).

L’intérêt s’oriente ensuite vers la synthèse de nanocristaux semi-conducteurs
CdSe. Cette synthèse est réalisée à température ambiante [Hung et al., 2006; Shestopalov et al.,
2004] ou à haute température dans une phase continue fluorée [Chan et al., 2005]
afin d’améliorer les propriétés des cristaux produits. La finesse du pic de fluorescence
obtenu permet d’estimer la monodispersité des particules. D’une façon générale, les
huiles fluorées se prêtent très bien à la synthèse en microgouttes du fait de leur
grande inertie chimique et de leur non-miscibilité à des phases carbonées.

Au delà des nanoparticules et de précipitations, des réactions simples ont été réa-
lisées en microgouttes, parmi lesquelles des réactions acide/base [Burns & Ramshaw,
2001] ou des synthèses organiques monoétapes [Hatakeyama et al., 2006]. On ne
trouve pas pour l’instant de réactions complexes dans un format diphasique, prin-
cipalement à cause de méthodes d’additions successives de réactifs dans les gouttes
encore mal maîtrisées (voir chapitre 4) ainsi que de la complexité à gérer une phase
dispersée dont les propriétés évoluent fortement dans le temps (viscosité, tension
de surface), bien qu’un écoulement diphasique présente déjà de ce point de vue un
avantage certain sur un écoulement monophasique. L’utilisation d’ émulsions doubles
peut s’avérer une solution efficace au second problème, mais elle rend l’addition de
produits au cours de la réaction d’autant plus difficile. D’autre part, le gonflement
du PDMS dans la plupart des solvants organiques limite l’application de la micro-
fluidique à la chimie. Les solutions alternatives consistant à utiliser des puces en
verre sont chères, et les nouveaux matériaux mentionnés plus haut trouvent ici tout
leur intérêt.

Cristallisation de protéines. La synthèse de nanocristaux décrite ci-dessus est
intimement liée aux phénomènes de cristallisation, qui avec la cinétique chimique
représentent les deux principaux domaines d’application de la microfluidique de
gouttes à la caractérisation chimique.

Un préalable à ces études, tout comme aux analyses biologiques, est la mise au
point de méthodes de détection efficaces. La méthode la plus utilisée est bien en-
tendu, du fait de sa simplicité de mise en œuvre, la détection par fluorescence. On
voit cependant désormais apparaître des méthodes originales, permettant des études
par microspectroscopie Raman dans des gouttes [Cristobal et al., 2006b], ou une dé-
tection électrochimique du contenu en ions de celles-ci [Luo et al., 2006]. Cette der-
nière méthode n’est cependant pas sans défauts puisqu’elle utilise la conductivité de
la goutte pour la détecter lorsqu’elle passe entre deux électrodes et est donc invasive.
Plus particulières aux études de cristallisation, des études ont démontré, au-delà de
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34 1.2. Microfluidique de gouttes

l’utilisation d’un microscope polarisé, la possibilité de détermination structurale par
diffraction des rayons X sur puce de polyimide [Barret et al., 2006], mais en système
monophasique.

La cristallisation de protéines trouve un écho naturel dans les systèmes microflui-
diques diphasiques. Déterminer les conditions de leur cristallisation est une tâche dé-
licate, les protéines sont rares et chères, et les méthodes en microgouttes permettent
de tester rapidement de multiples conditions de cristallisation avec une consomma-
tion extrêmement faible en protéines. Le premier système utilisant la microfluidique
diphasique est démontré en 2003 : les plugs contenant la protéine d’intérêt et diffé-
rentes compositions de tampon sont formés et le flux dans le système est arrêté. Le
circuit est ensuite incubé (sous l’eau pour éviter l’évaporation des gouttes à travers
le PDMS) [Zheng et al., 2003] afin de permettre la nucléation des cristaux, la cris-
tallisation étant observée sous microscope en lumière polarisée (voir figure 1.13). La
méthode a été ultérieurement raffinée en plaçant les gouttes dans un capillaire en
verre, afin d’utiliser la diffusion de vapeur inter-gouttes pour induire la cristallisa-
tion des protéines et d’analyser celles-ci par diffraction des rayons X [Zheng et al.,
2004]. On peut aussi envisager de tirer parti de la perméabilité du PDMS à l’air
à des fins de cristallisation [Leng et al., 2006]. Moyennant l’utilisation d’une troi-
sième phase appropriée permettant de séparer de façon stable les plots d’intérêt, les
« cartouches »de protéines peuvent être stockées de façon stable pendant des mois
[Chen et al., 2007]. Les études des différents paramètres influençant la cristallisation
sont bien résumées dans une revue du groupe leader du domaine [Zheng et al., 2005],
dont les publications superposées sont trop nombreuses pour être toutes citées ici.

Fig. 1.13 – Exemple de cristallisation
de protéines dans des gouttes aqueuses
séparées par une huile fluorée. D’après
Zheng et al. [2003].

Études cinétiques. Si la microfluidique de gouttes est une méthode efficace pour
cristalliser des protéines, elle se révèle aussi un outil extrêmement performant pour
étudier les cinétiques de cristallisation de produits variés et de réactions chimiques.
Les premières applications, utilisant principalement la possibilité de détermination
précise de l’instant de début de réaction grâce au mélange au sein des gouttes, ont
été dédiées à l’étude de la cinétique de réactions chimiques [Song & Ismagilov, 2003].
La possibilité de contrôle rapide et précis des températures à l’intérieur des gouttes a
été utilisée pour étudier la cinétique de nucléation de cristaux de KNO3 dans l’eau
[Laval et al., 2007a], ainsi que des diagrammes de solubilité [Laval et al., 2007b].
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CHAPITRE 1. INTRODUCTION : MICROFLUIDIQUES 35

Les systèmes utilisant la perméabilité du PDMS ont été appliqués à la construc-
tion du diagramme de phase d’un système eau/surfactant [Leng et al., 2007]. En-
fin, la possibilité de compartimenter des réactions dans des gouttes et de varier
les concentrations en leur sein par ajout de tampon et de réactifs permet d’étu-
dier des réactions autocatalytiques hors d’équilibre mimant les cascades biologiques
[Gerdts et al., 2004].

La microfluidique de gouttes trouve ainsi des applications prometteuses dans
la biologie, dont nous décrivons quelques applications ci-dessous. D’autres aspects
seront bien entendu traités plus en détails dans le reste de cette thèse.

Applications aux analyses biologiques. De la même façon que l’on peut étu-
dier des cinétiques purement chimiques en microgouttes, on peut aussi étudier des
cinétiques enzymatiques selon les mêmes principes. Pour l’instant, l’avantage de ces
études réside plutôt dans la diminution de volumes de réactifs, et servent souvent
de preuve de concept pour un système, sans apporter de réelle nouveauté sur le plan
purement biologique [Ahn et al., 2006; Song & Ismagilov, 2003; Tan & Takeuchi,
2006]. Cependant, les méthodes microfluidiques diphasiques présentent aussi l’avan-
tage d’un mélange rapide : pour pouvoir étudier correctement des cinétiques de
réactions, le mélange des réactifs doit évidemment se faire sur une échelle de temps
inférieure à celle de la réaction. Ceci est par exemple rendu possible par l’utilisation
de gouttes circulant dans un canal crénelé [Liau et al., 2005].

La microfluidique de gouttes a récemment été appliquée à l’analyse médicale, par
exemple à la mesure de temps de coagulation du sang [Song et al., 2006a], l’écou-
lement diphasique permettant ici d’éviter le bouchage du canal. Dans un format
diphasique eau/air, des plots de solutions d’acides nucléiques ont été transportés au
sein d’un canal tapissé de spots d’hybridation, et une hybridation efficace détectée
en moins de 500 s [Wei et al., 2005]. Une approche du même type est également
développée par la société AbaG en partenariat avec le laboratoire Biopuces du CEA
afin de déposer des anticorps de façon localisée sur les parois d’un capillaire. Enfin,
des réactions classiques de biologie moléculaire telles la PCR, peuvent être menées
en microgouttes : nous y reviendrons dans le chapitre 2. De plus, nous le verrons
au chapitre 3, l’encapsulation d’objets biologiques ou de molécules uniques au sein
de microgouttes est une tendance croissante en biologie, permettant d’accéder à des
paramètres jusque là non mesurables dans les études statistiques : ces processus
d’encapsulation sont pour l’instant principalement menés par des émulsifications en
masse.

1.2.3.c Gouttes logiques

La circulation d’une goutte et plus particulièrement d’un plot à faible nombre
capillaire dans un microcanal implique une modification du flux au sein de celui-ci,
et résulte en particulier en une augmentation de la pression en amont de la goutte
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36 1.2. Microfluidique de gouttes

lorsque le contrôle des écoulements est effectué en débit. Concrètement, si une goutte
a le choix entre deux chemins, et qu’une première goutte choisit le chemin n°1, la
goutte la suivant choisira le chemin n°2, de résistance hydrodynamique plus faible (et
correspondant donc, pour un contrôle en débit, à un flux plus grand). Cette particu-
larité est de plus en plus étudiée expérimentalement et théoriquement [Engl et al.,
2005]. On rencontre selon la concentration en gouttes dans la suspension des cas
complexes où des séries entières de gouttes choisissent un chemin avant que d’autres
changent de direction. En arrivant à une jonction, les gouttes sont en effet influen-
cées par deux phénomènes : le flux instantané dans chacune des jonctions, lié à la
resistance hydrodynamique du canal et donc au nombre de gouttes qui y sont déjà
présentes, mais aussi pour deux gouttes se suivant de façon rapprochée, la pertur-
bation des lignes de vitesse par la première goutte. Si l’on néglige ce dernier effet,
pouvant être considéré comme de second ordre, on trouve des méthodes élégantes
permettant de répartir parfaitement un train de gouttes entre deux canaux grâce
à l’équilibration des pressions réalisée par un « by pass »(court-circuit en quelque
sorte) microfluidique [Cristobal et al., 2006a].

On peut également trouver des applications originales, avec la création des équi-
valents fluidiques d’éléments logiques (porte OR, AND, etc...) [Prakash & Gershenfeld,
2007], ou bien encore des systèmes de codage et décodage de trains de gouttes
[Fuerstman et al., 2007]. Bien que les temps de réponse, de l’ordre de la milliseconde,
empêchent ce type de système de prétendre rivaliser avec les processeurs microélec-
troniques, on peut espérer qu’ils donnent naissance à des circuits microfluidiques
auto-régulés sans recours à des éléments extérieurs.
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Chapitre 2

PCR microfluidique

Dans ce chapitre, après une introduction au principe de la Polymerase Chain
Reaction (PCR), ainsi qu’à ses applications, nous présenterons les avantages inhé-
rents à la miniaturisation des systèmes de PCR et les diverses stratégies employées
afin de réaliser celle-ci. Nous en viendrons ensuite à la description de la mise au point
du système miniaturisé original développé au cours de cette thèse, ainsi qu’aux ré-
sultats obtenus avec celui-ci.

2.1 La PCR : principe, applications et matériel

2.1.1 Principe général

L’ADN (acide désoxyribonucléique), porteur de l’information génétique, est consti-
tué de deux brins complémentaires assemblés en double hélice par liaisons hydrogène
entre les bases constituant chaque brin. Rappelons que ces bases sont au nombre de
4, deux purines (adénine A et guanine G) et deux pyrimidines (cytosine C et thymine
T), et qu’elles s’associent spécifiquement en A-T (2 liaisons hydrogène) et G-C (3
liaisons hydrogène) dans la double hélice [Watson & Crick, 1953]. Notons enfin que
les brins d’ADN sont « polaires », possédant une extrémité alcool dite 3’ et une ex-
trémité phosphate dite 5’, deux simples brins d’ADN s’associant « tête-bêche »dans
la double hélice (figure 2.1).

La PCR est une réaction permettant d’amplifier un fragment d’ADN par cyclages
thermiques répétitifs grâce à une enzyme polymérase thermostable. Elle nécessite
pour son déroulement la présence de désoxynucléotides triphosphates (dNTP) et
de deux courts brins d’ADN complémentaires d’une partie de chaque simple brin
du fragment considéré appelés amorces [Saiki et al., 1985, 1988]. Afin de bien com-
prendre le déroulement de la réaction, il est important de préciser à ce stade que
1) les enzymes ADN-polymérases incorporent les nucléotides complémentaires d’un
ADN simple brin en « travaillant »sur le brin qu’elles synthétisent dans le sens 5’-3’
seulement et 2) les ADN-polymérases ne commencent leur synthèse sur un simple
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38 2.1. La PCR : principe, applications et matériel

3’

3’

5’

5’

3’

Fig. 2.1 – Structure d’une double hélice
d’ADN. Vue de gauche 2D : association
de bases complémentaires par liaisons hy-
drogène, et position "tête-bêche" des deux
simples brins associés. Vue de droite : double
hélice résultante.

brin d’ADN qu’à partir des amorces, appariées à un endroit précis de chaque simple
brin.

C’est donc par le placement des amorces que l’on détermine le fragment d’ADN
que l’on va amplifier. Un cycle de réaction comprend trois étapes de thermalisa-
tion (figure 2). Partant d’un double brin d’ADN, un chauffage à une température
d’environ 95°C permet d’abord de dénaturer celui-ci en deux simples brins complé-
mentaires par déstabilisation des liaisons hydrogène responsables de la formation de
la double hélice (phase de dénaturation). En abaissant la température aux environs
de 55°C, on induit la fixation des amorces aux emplacements désirés sur chaque
simple brin (phase d’appariement). Les amorces sont courtes et présentes en solu-
tion en large excès par rapport à l’ADN cible, ce qui permet leur fixation rapide
sur chaque simple brin d’ADN alors que les brins complémentaires ne se réapparient
pas. Enfin, à une température de 72°C environ, l’enzyme ADN-polymérase est à sa
température de fonctionnement optimale et incorpore les dNTP complémentaires à
chaque base des simple brins en démarrant des amorces (phase d’extension).

Après un cycle de PCR, on a ainsi obtenu 2 doubles brins d’ADN à partir d’un
seul. Au terme de cette première étape, ces deux molécules ne sont pas exactement
le fragment que l’on cherche à synthétiser, puisque si l’on sait où la polymérase
commence à travailler (amorces), on ne sait pas encore où elle s’arrête, c’est à dire
qu’elle synthétise à priori tout le brin complémentaire d’un simple brin à partir de
l’amorce. Le brin synthétisé va cependant être à son tour répliqué lors du deuxième
cycle, et l’amorce se fixant à lui pour marquer le début de la réplication permettra de
déterminer l’autre extrémité du fragment à répliquer (figure 2.2). Après n cycles de
PCR, on a ainsi théoriquement multiplié la quantité initiale d’ADN par 2n, chaque
brin nouvellement créé servant de support de synthèse d’un nouveau brin au cycle
suivant.
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 39

3’

3’

5’

5’
un ADN double brin

94 °C

3’ 5’ 5’ 3’

3’ 5’ 5’ 3’
40 à 65 °C 40 à 65 °CFixation des amorces

72 °C 72 °CAction de l’ADN polymérase
3’ 5’ 5’ 3’

72 °C 72 °C

3’ 5’3’5’

Action de l’ADN polymérase

2ème cycle:

3’5’ 3’ 5’

3’5’ 3’ 5’
On n’amplifie que le fragment 
d’ADN sélectionné grâce aux 

amorces

Fig. 2.2 – Principe de la PCR. A l’issue des deux premiers cycles, le fragment
d’ADN cible est entièrement déterminé par placement des amorces. L’amplification
exponentielle qui s’ensuit rend la quantité de fragments inexacts négligeable par
rapport à la quantité totale d’ADN cible synthétisée.

Quelques caractéristiques pratiques.

Enzymes. Notons d’abord que si les enzymes polymérases étaient connues depuis
les années 1960, la première amplification in vitro d’ADN [Saiki et al., 1985] fut
réalisée avec une ADN-polymérase non thermostable, ce qui impliquait de chan-
ger l’enzyme après chaque cycle de dénaturation, d’où une perte de temps et une
augmentation des risques de contamination considérable. Le développement impres-
sionnant de cette méthode n’a été rendu possible que par l’existence d’une enzyme
polymérase thermostable, découverte pour la première fois chez une bactérie vivant
dans des sources chaudes et des cheminées hydrothermales, Thermus (ou thermo-
philus) Aquaticus. Cette enzyme utilisée communément en PCR porte ainsi le nom
de Taq Polymerase [Saiki et al., 1988].

Si la Taq permet une synthèse rapide des brins complémentaires (on cite sou-
vent des valeurs d’incorporation comprises entre 50 et 100 bases par seconde, l’ordre
de grandeur classique est de l’ordre de 30 s. pour un brin d’1 kilopaire de bases–1
kpb), elle ne vérifie pas l’incorporation correcte de ceux-ci et ne peut pas corri-
ger les éventuelles erreurs, ce qui la rend relativement peu fiable (taux d’erreur de
0,01%). D’autres enzymes thermostables à activité exonucléase, capables de relire
et le cas échéant modifier la séquence qu’elles créent ont depuis été découvertes
[Lundberg et al., 1991], toujours dans des organismes procaryotes extrêmophiles, et
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40 2.1. La PCR : principe, applications et matériel

présentent des taux d’erreur inférieurs à 1 sur un million (avec par contre des temps
de réplication plus long de l’ordre de quelques minutes pour 1 kpb). La Taq reste ce-
pendant l’enzyme de référence pour la Polymerase Chain Reaction, parfois associée
à une enzyme à activité exonucléase, ce qui permet de tirer simultanément avantage
des propriétés de chacune.

Les enzymes « hotstart », dont l’activité est inhibée par attachement à un anti-
corps à température ambiante sont de plus en plus souvent utilisées afin de limiter les
amplifications non-spécifiques dans les phases pré-PCR. Ces enzymes sont activées
par détachement de l’anticorps lors de la phase de dénaturation de l’ADN.

Amorces et contamination. Si l’enzyme est un élément primordial permettant
le bon déroulement de la réaction, le choix des amorces l’est tout autant en ce
qu’il détermine la spécificité de la réaction. La taille des amorces varie généralement
entre 10 et 30 bases. Les amorces doivent être sélectionnées selon deux critères : la
minimisation du risque d’appariement des amorces entre elles sous forme de dimères
et l’unicité des sites possibles de fixation des amorces sur les brins d’ADN cibles.
Des logiciels permettent aujourd’hui de calculer les meilleures amorces possibles pour
l’amplification d’une séquence d’ADN donnée.

Efficacité. La limite théorique de multiplication du nombre de molécules par 2n

n’est en pratique jamais atteinte. Plusieurs raisons sont invoquées pour cette satu-
ration de la réaction à un plateau se situant en général aux alentours de 106 fois le
nombre initial de molécules, parmi lesquelles la dégradation de la polymérase au fur
et à mesure des cycles de température et l’appauvrissement du milieu réactionnel
en dNTP.

Par ailleurs, et c’est nous le verrons un des principaux obstacles à dépasser lors
de la mise au point d’un système microfluidique de PCR, cette réaction est de
par son efficacité exponentielle, très prompte à la contamination. Des précautions
particulières sont à prendre afin d’éviter la contamination des échantillons par un
ADN étranger susceptible d’être amplifié. De même, les échantillons amplifiés étant
très concentrés et à cause de la volatilité des courts fragments d’ADN, ils doivent si
possible être tenus éloignés de la zone de préparation des nouveaux échantillons.

Les tailles caractéristiques des fragments amplifiés en PCR vont classiquement
d’une centaine à quelques milliers de pb selon les applications. A partir de 2000 à
3000 pb, les polymérases ont tendance à se détacher des brins d’ADN et à perdre leur
efficacité. Le taux d’erreur de réplication augmente et les temps de cycles utilisés
classiquement en PCR ne laissent pas le temps à l’enzyme de répliquer le fragment
en son entier. Des fragments de dizaine de milliers de paires de base peuvent être
amplifiés mais requièrent des cycles de température plus longs et des enzymes spé-
cialement modifiées pour une meilleure processivité (qui « collent »mieux à l’ADN).

Enfin, les températures données ci-dessus le sont à titre indicatif et ne constituent
en aucun cas des standards fixes. On pourra ainsi, selon les applications (cf. partie
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 41

2.1.2), trouver des cycles à deux températures seulement, la fixation des amorces et
l’action de la polymerase se faisant à la même température. Un temps de cycle ty-
pique correspond à 30 secondes de dénaturation, 30 secondes de fixation des amorces
et 1 minute d’élongation. Le nombre de cycles utilisés en PCR varie entre 20 et 40,
encore une fois selon l’application. Une longue phase de dénaturation, variant géné-
ralement de une à dix minutes est généralement observée préalablement au cyclage
thermique, afin d’assurer une séparation complète des doubles brins d’ADN et le
cas échéant l’activation des enzymes « hotstart ». De même, une phase d’extension
est souvent ajoutée en fin de réaction afin d’assurer la synthèse de tous les brins
complémentaires de chaque simple brin.

2.1.2 Méthodes et applications

Nous listons ici de manière non exhaustive diverses applications de la réaction
de PCR et les méthodes associées, avec une emphase particulière sur ce qui a motivé
la mise en place du projet de PCR microfluidique. Notons pour la petite histoire, et
donner du poids à ce chapitre, qu’après sa découverte par Mullis (ce qui lui valut
le prix Nobel de chimie 1993), la PCR fut brevetée par la compagnie l’employant,
Cetus Corporation, et que Hoffman-La Roche racheta en 1992 les droits du brevet
pour pas moins de 300 millions de dollars, ce qui laissait présager de l’immensité des
champs d’application de cette méthode. Alors que les brevets originaux couvrant la
méthode de PCR et la Taq Polymerase sont tombés en 2005, une véritable « guerre
des brevets »fait toujours rage entre Hoffman-La Roche et des grands fournisseurs
de réactifs comme Promega.

Pour revenir à la science, on peut décomposer l’utilisation de la PCR en deux
grandes branches, l’une indirecte, où la PCR sert uniquement d’étape d’amplifica-
tion au sein d’un protocole complet, l’autre directe où la PCR est utilisée de façon
autonome à des fins d’analyse, tirant parti de sa spécificité d’amplification men-
tionnée plus haut. Il existe ensuite au sein de ces grands champs d’application et
de techniques associées toute une zoologie de méthodes particulières dont l’exposé
n’est ici pas le sujet.

2.1.2.a La PCR comme étape d’amplification

Le principe de la PCR est en grande partie utilisé dans les applications de sé-
quençage. Dans sa version la plus simple, la réaction est utilisée « telle quelle »pour
amplification avant analyse, ou le protocole peut-être modifié afin d’obtenir une
gamme de fragments d’ADN permettant de reconstituer la séquence complète du
brin original. Pour plus de précisions sur ce vaste sujet, qui trouve ses applications
dans la détection de mutations comme en médecine légale, en passant par les tests
de paternité, le lecteur pourra se reporter à la thèse de J. Weber [2005].

De façon évidente, on peut aussi utiliser la PCR pour cloner un gène. La sé-
quence cible est reproduite en large nombre, puis peut être insérée dans des vecteurs
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42 2.1. La PCR : principe, applications et matériel

(par exemple des plasmides). Ce vecteur est ensuite placé dans un organisme qui,
devenant de fait un organisme génétiquement modifié, va exprimer le gène cible.
Cette expression permet d’une part de mieux étudier le gène et les protéines qui lui
sont associées. D’autre part, les organismes génétiquement modifiés sont très utilisés
pour produire en masse des produits biologiques tels que médicaments ou enzymes.

La PCR peut être utilisée à des fins de mutagénèse afin d’étudier plus finement la
fonction d’un gène ou de faire de l’évolution de protéines in vitro. Les mutations sont
introduites dans le gène d’intérêt grâce à des amorces mutées, ou par l’utilisation de
polymérases sujettes à beaucoup d’erreurs d’incorporation.

2.1.2.b La PCR comme outil de détection

Afin de comprendre l’intérêt de la PCR comme technique autonome d’analyse,
il est important de comprendre qu’au delà de la simple amplification d’ADN, cette
méthode peut intégrer des étapes amont et aval la rendant particulièrement attrac-
tive.

PCR avec transcription inverse. La PCR avec transcription inverse (RT-PCR
pour Reverse Transcription PCR) consiste à synthétiser le fragment d’ADN cible de
la réaction à partir de l’ARN messager contenu dans les cellules, puis à amplifier
cet ADN complémentaire (dit ADNc) par PCR. L’amplification de l’ADN obtenu
permet ainsi après analyse de remonter à l’expression du gène cible dans les cellules
d’intérêt et non simplement à sa présence. D’autre part, les ARNm sont présents
en nombre plus grand dans une cellule que l’ADN génomique (présent à hauteur
d’une seule copie), ce qui permet une plus grande sensibilité de la méthode pour
détecter des gènes exprimés. Par transcription inverse de tous les ARN messager
présents dans la cellule et amplification des ADN complémentaires correspondants,
on peut théoriquement avoir accès à l’ensemble du transcriptome de cellules don-
nées. On ne peut par contre pas avoir accès au génome de cette cellule puisque
seules les séquences d’ADN exprimées (exons, par opposition aux introns) seront
détectées. Pratiquement, la transcription inverse est toujours effectuée à concentra-
tion fixe d’ARNm car son efficacité en dépend. L’ADNc résultant est ensuite dilué,
et on exprime sa concentration initiale dans la réaction de PCR en « équivalents
ARN », c’est à dire par rapport à la concentration théorique équivalente d’ARNm
initialement transcrite.

PCR quantitative. L’application la plus simple de la PCR consiste à évaluer
après la réaction les produits de l’amplification. On peut parler de mesure en point
final ou « endpoint detection ». Quelle que soit l’application recherchée, cette véri-
fication est bien entendue systématiquement effectuée suite à la réaction de PCR.
Celle-ci est généralement effectuée par intercalation de produits qui fluorescent spéci-
fiquement lorsqu’ils sont fixés sur de l’ADN double brin (bromure d’ethydium–BET–
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 43

par exemple). On peut faire migrer les produits sur gel d’agarose avant révélation
(ce qui permet une vérification de la taille du fragment amplifié), ou faire une me-
sure directe in situ par exemple par fluorescence induite par laser [Higuchi et al.,
1992]. Notons que la détection de séquences d’ADN statistiquement issues de cel-
lules uniques (donc d’une molécule d’ADN) a très vite été rendue possible par cette
méthode simple [Li et al., 1988].

La PCR quantitative (Q-PCR) permet de suivre en temps réel et à chaque cycle
de l’amplification l’évolution de la quantité d’ADN synthétisé, ce qui en fait d’une
part une méthode plus précise de détection des séquences d’intérêt, d’autre part un
outil idéal à coupler avec la transcription inverse d’ARN pour mesurer les niveaux
d’expression d’un gène. Ce suivi en temps réel est effectué par mesure de fluorescence.
La PCR quantitative est généralement effectuée sur des fragments d’ADN courts,
de l’ordre d’une centaine de paires de bases, et les fluorophores utilisés peuvent
être spécifiques ou non de la séquence d’ADN d’intérêt. On obtient finalement une
courbe présentant une phase exponentielle correspondant à la multiplication par
deux du matériel génétique présent à chaque cycle, et deux plateaux, le plateau bas
correspondant à un signal en dessous de la limite de détection (trop faible nombre de
cycles), le plateau haut correspondant à la saturation de la réaction. La quantité de
matériel initialement présente en solution est caractérisée par le Ct (pour crossing
threshold) de la courbe, correspondant généralement au premier point de celle-ci se
situant au dessus du bruit de fond et dans la phase exponentielle (voir figure 2.3).
Les Ct sont donc exprimés par des nombres décimaux, et non en nombre entier de
cycles réels.

Fig. 2.3 – Courbes typiques ob-
tenues en PCR quantitative. La
bande noire horizontale repré-
sente le Ct. Des courbes corres-
pondant à l’amplification de plu-
sieurs séquences cibles, initiale-
ment présentes en nombre plus ou
moins grand sont présentées ici.

Dans le cas d’interactions non spécifiques, le marqueur le plus répandu est le
SybrGreen I (breveté par Molecular Probes), de la famille des colorants cyanine
asymétriques [Rye et al., 1992], qui a la propriété de fluorescer fortement lorsqu’il est
intercalé dans l’ADN double brin (excitation 490 nm, émission 520 nm), son niveau
de fluorescence étant beaucoup plus faible lorsqu’il est seul en solution ou interagit
avec de l’ADN simple brin. L’utilisation de ce type de marqueur est compatible avec
l’utilisation de la PCR pour détecter une séquence cible puisque la spécificité de
la réaction et donc de la détection est assurée par les choix des amorces. Elle peut
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44 2.1. La PCR : principe, applications et matériel

cependant augmenter le risque d’erreur en cas d’intercalation du SybrGreen dans des
dimères d’amorces ou de formation d’un produit secondaire due à l’attachement des
amorces sur un site non désiré de l’ADN cible. Le choix des amorces est donc d’autant
plus crucial lorsque cette méthode est utilisée. D’autres intercalants existent, tels
que le BET déjà cité, et toute la famille des xOxO (x représentant presque une
consonne quelconque), mais le SybrGreen présente par exemple une sensibilité 10
fois supérieure à celle du BET. Des études semblent montrer que celle-ci est en partie
due à un « double effet », le SybrGreen s’intercalant d’abord dans la double hélice
d’ADN avant de couvrir la surface de celle-ci [Zipper et al., 2004].

D’autres méthodes, présentant cette fois un double niveau de spécificité, consistent
d’une façon générale à utiliser des sondes fluorescentes spécifiques du fragment
d’ADN que l’on cherche à amplifier. Parmi les méthodes les plus classiques, on
retiendra les sondes d’hybridation (double dye oligonucléotides probes) et, dans une
moindre mesure, les « molecular beacons ».
1. Les « double dye oligonucléotides probes »sont composées d’un oligonucléotide
complémentaire de la séquence que l’on cherche à amplifier aux extrémités duquel se
trouve un fluorophore d’un côté et l’inhibiteur (quencher) correspondant de l’autre
[Holland et al., 1992]. L’idée originale consistait à utiliser des sondes radioactives
plutôt que des fluorophores [Holland et al., 1991]. Le fluorophore et son inhibiteur
se trouvant proches l’un de l’autre, la fluorescence est inhibée. Lors de la phase de
fixation des amorces, la sonde se lie à la séquence libre d’ADN simple brin. Lors de la
réplication de ce simple brin par la polymérase, celle-ci décroche la sonde du brin et
la dégrade par son activité exonucléase, laissant ainsi le fluorophore et son inhibiteur
libres en solution. L’éloignement résultant entre eux induit une augmentation du ni-
veau de fluorescence (voir figure 2.4B). L’exemple le plus classique de cette famille
de sondes est sans doute le Taqman [Heid et al., 1996], développé par Genentech et
commercialisé par Roche, qui s’utilise avec des cycles à deux températures et non
trois. Son nom, issu de l’humour bien connu des scientifiques, est la compression de
Taq et Pacman.
2. Les « molecular beacons »[Tyagi & Kramer, 1996] consistent en une boucle d’ADN
dont la partie simple brin (bouclée) est complémentaire de la séquence cible, et dont
la fermeture en double brin comprend un fluorophore et son inhibiteur au bout
de chaque simple brin (voir figure 2.4A). Après la dénaturation de l’ADN pendant
la réaction de PCR, la partie simple brin du beacon peut se lier au simple brin
d’ADN, ouvrant ainsi sa boucle et éloignant le fluorophore de son inhibiteur, d’où
une augmentation du signal de fluorescence. La différence notable avec les sondes de
type Taqman est l’aspect réversible de cette augmentation de fluorescence, la boucle
pouvant se dissocier du simple brin et se refermer lorsque la température s’élève.
Cette méthode est à priori encore plus spécifique que les sondes fluorescentes puisque
la sonde doit pour s’apparier au simple brin cible défaire la boucle la maintenant
fermée.

D’autres méthodes spécifiques de détection existent encore (sondes Scorpion...)
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 45

A B

Fig. 2.4 – A : Schéma de principe des "molecular beacons". B : Fonctionnement des
double dye oligonucleotides probes : le fluorophore est séparé de son inhibiteur par
action de la Taq.

mais le détail de leur fonctionnement, souvent dérivé des deux techniques présentées
ici, dépassent le champ de ce manuscrit.

Notons qu’au delà de la double spécificité qu’elles apportent à la réaction de
PCR, les sondes fluorescentes permettent aussi un multiplexage de la réaction de
PCR par utilisation de fluorophores émettant à des longueurs d’onde différentes.
On peut ainsi dans un même tube amplifier des fragments d’ADN différents et
repérer indépendamment le résultat de chaque amplification en utilisant des sondes
spécifiques de chaque fragment émettant à des longueurs d’ondes différentes.

Applications directes Comme mentionné plus haut, la transcription inverse cou-
plée à la PCR quantitative permet de mesurer précisément l’expression d’un gène
dans un échantillon donné. En utilisant les propriétés de multiplexage de la PCR
quantitative, on amplifie souvent le gène d’intérêt avec un gène de référence dont le
niveau d’expression dans l’échantillon est connu, et on mesure l’expression du gène
cible par différence de Ct avec la référence connue (quantification relative). Cette
technique permet par exemple de déterminer si une personne est ou non porteuse
d’un gène de prédisposition à une maladie, comme par exemple des mutations des
gènes BRCA1 et BRCA2 pour le cancer du sein héréditaire chez la femme (voir par
exemple Scully & Puget [2002] pour une revue détaillée). Un autre exemple souvent
cité dans le domaine médical est la détection précoce de l’infection de cellules par
un virus connu comme celui du SIDA.

En outre, la PCR est utilisée dans l’industrie agro-alimentaire afin de valider
l’absence ou la présence de bactéries pathogènes dans des échantillons de nourriture.
Un projet international (FOOD-PCR) visant à normaliser les détections par PCR
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46 2.1. La PCR : principe, applications et matériel

de 5 bactéries pathogènes les plus répandues (Salmonella enterica, E-Coli...) dans
la nourriture a ainsi été financé en 2000, pour 3 ans et à hauteur de plus de 2
M€ par la commission européenne [Hoorfar & Cook, 2003]. L’utilisation de la PCR
pour attester de la qualité des aliments est aujourd’hui reconnue par la grande
majorité des agences sanitaires nationales. Cette méthode présente principalement
les avantages de la rapidité et d’un faible coût lorsqu’on la compare aux méthodes
traditionnelles basées sur la culture de bactéries.

Bien que les applications présentées ci-dessus semblent simples sur le principe
(détecter directement un pathogène ou une mutation par amplification directe d’une
séquence particulière d’ADN les caractérisant), il est important d’avoir conscience
de la difficulté inhérente à la mise en oeuvre de cette pratique de façon reproductible
et dans un format commun à tous les acteurs du domaine. Le choix des références et
des différents matériels tant biologiques que physiques utilisés dans les expériences
peuvent fortement influer sur la nature des résultats obtenus d’un laboratoire à
l’autre, et de nombreuses équipes de recherche travaillent encore aujourd’hui à la
mise au point de protocoles fiables et transposables, tant dans le domaine agro-
alimentaire que médical [de Cremoux et al., 2004].

2.1.3 Matériels commerciaux existants

Les premières réactions de PCR étaient réalisées « au bain-marie »en transférant
les tubes de réactions entre trois bains thermostatés, ce qui, on s’en doute, représen-
tait une tâche à la fois prenante et plutôt dénuée d’intérêt. La première révolution
dans le domaine de l’instrumentation fut donc l’apparition du premier « thermocy-
cleur », commercialisé par PECI (joint venture de Cetus et Perkin Elmer) en 1987
et fonctionnant grâce à un module à effet Peltier permettant de chauffer et refroidir
les tubes selon des temps de cycle précis. La plupart des instruments de paillasse ac-
tuels, bien que plus performants en termes de rampe de chauffage/refroidissement et
présentant plus de fonctionnalités de programmation des cycles fonctionnent encore
souvent sur ce principe.

Il faudra attendre 1996 pour qu’apparaisse le premier appareil de PCR quan-
titative en temps réel, le ABI 7700 commercialisé par Applied Biosystems (devenu
une division de Perkin Elmer) en même temps que son système TaqMan de sondes
fluorescentes. Il apparaît rapidement un grand nombre de systèmes commerciaux,
dont la majorité est dédiée à l’analyse haut débit d’ADN et fonctionne avec des
microplaques 96 puits voire 384 puits. Les cycles de température sont toujours ef-
fectués grâce à un module à effet Peltier, les échantillons sont excités par laser ou
par une combinaison de lampes à large spectre et de filtres, et la détection se fait
généralement sur des barrettes CCD. Pendant l’intervalle de quasiment 10 ans sé-
parant l’apparition du premier thermocycleur de celle des appareils quantitatifs, de
nombreux chercheurs ont travaillé sur l’aspect tant physique que biologique de la
quantification de la réaction en temps réel, construisant des sytèmes quantitatifs
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 47

« faits maison »[Higuchi et al., 1993].
On voit apparaître à la même époque une autre génération d’instruments de PCR

quantitative, plus flexibles mais moins haut-débit, utilisant des techniques originales
de chauffage, de manipulation des liquides ou de détection. Parmi eux, on peut citer
le Corbett Rotor Gene, combinant centrifugation des tubes d’échantillons et chauf-
fage par flux d’air, assurant ainsi une parfaite uniformité thermique des échantillons.
Le Light Cycler, développé par Idaho Technologies [Wittwer et al., 1997] et commer-
cialisé par Roche, utilise des capillaires d’un volume de 20 µL à 100 µL placés dans
un support tournant et eux aussi chauffés par circulation d’air chaud, permettant
d’atteindre des rampes de refroidissement et de chauffage de l’ordre de 20°C par
seconde et de réduire les temps d’analyse à une trentaine de minutes contre plus de
deux heures pour les machines classiques. L’utilisation de capillaires commence à
nous rapprocher de la microfluidique, qui est rappelons le au centre de ce chapitre,
et dans laquelle nous entrons définitivement avec le Smart Cycler, commercialisé par
Cepheid, ainsi que les systèmes développés par Affymetrix et Motorola, que nous
mentionnerons dans la partie suivante.

2.2 Systèmes de PCR microfluidiques

Le lecteur l’aura sans doute ressenti, il est extrêmement tentant de miniaturiser
les volumes dans lesquels est pratiquée la réaction de PCR, puisqu’au delà des atouts
inhérents à tous les systèmes microfluidiques décrits au chapitre 1 (tels l’économie
de réactifs par réduction des volumes), ces méthodes appliquées à la PCR permet-
tront d’accélérer les temps de thermalisation de l’échantillon tout en diminuant la
consommation d’énergie nécessaire à celle-ci (permettant ainsi la création de sys-
tèmes portables). Il a de plus été suggéré très tôt qu’une variation rapide et contrô-
lée de la température améliorait à la fois la spécificité et l’efficacité de la réaction
[Wittwer & Garling, 1991], et les microsystèmes, par leur faible inertie thermique,
ont le potentiel d’intégrer facilement cette propriété. Les appareils miniaturisés ap-
partiennent à deux grandes familles : les systèmes en chambre, où l’échantillon est
immobile, et ceux dans lesquels l’échantillon circule, dits en flux continu.

En excluant les systèmes basés sur des capillaires, dont les premières traces re-
montent à 1989 [Wittwer et al., 1989], on peut ainsi dater l’apparition du premier
système de PCR microfluidique aux années 1993-1994, qui consistait alors en une
simple microchambre en silicium placée sur un module à effet Peltier [Northrup et al.,
1993; Wilding et al., 1994], et exploitait la bonne conductivité thermique du silicium
couplée au faible volume de la chambre (donc sa faible inertie thermique) pour accé-
lérer les variations de température. L’apparition du premier système de réaction en
flux continu remonte à la même époque [Nakano et al., 1994] : l’échantillon subit des
cycles de température par circulation dans un capillaire traversant différentes zones
de température. L’intégration de cette méthode sur puce microfluidique fera cepen-
dant plus de bruit [Kopp et al., 1998], avec une rapidité de réaction alors inégalée.
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48 2.2. Systèmes de PCR microfluidiques

Les deux voies progressent ensuite parallèlement vers toujours plus d’intégration et
de haut-débit, comme nous allons le décrire dans cette partie.

Un autre aspect évidemment important dans le cadre de la PCR se rapporte aux
méthodes de régulation de température utilisées dans les microsystèmes. Celles-ci le
sont particulièrement dans le cas des chambres microfluidiques et seront donc rapi-
dement présentées dans cette partie. Enfin, du fait du grand rapport surface/volume
inhérent aux systèmes microfluidiques, des traitements de surface sont souvent in-
dispensables au bon déroulement de la PCR : cet aspect sera brièvement abordé en
fin de partie. Nous ne pouvons pas dans ce manuscript couvrir en détails le champ
immense que représente la PCR en microfluidique, et le lecteur intéressé pourra se
reporter à deux revues très complètes [Zhang & Xing, 2007; Zhang et al., 2006a]
pour plus de détails. D’autres revues plus courtes [Auroux et al., 2004; Roper et al.,
2005], plus ciblées sur les matériaux utilisés [Sun & Kwok, 2006], ou traitant plus
généralement des microsystèmes de diagnostic [Landers, 2003] sont également dis-
ponibles dans la littérature.

2.2.1 PCR microfluidique en chambre

Relativement simples sur le principe, les microsystèmes de PCR en chambre
trouvent leur sens dans la possibilité de multiplier les chambres sur une même puce
et dans l’intégration de plusieurs étapes amont et aval de la réaction de PCR sur
un même support. Ils font appel à des systèmes de régulation de température de
plus en plus sophistiqués permettant de tirer pleinement parti de la faible inertie
thermique de l’échantillon. Notons que c’est pour l’instant cette technique qui a
été la plus souvent retenue pour le développement industriel de machines de PCR
miniaturisées.

2.2.1.a Fonctionnement séquentiel

C’est principalement par leur possibilité de fonctionner en mode séquentiel, par
déplacements successifs de l’échantillon dans différentes parties du système cor-
respondant à différentes applications, que les systèmes de PCR en microchambre
permettent l’intégration de multiples processus analytiques au sein d’une même
puce. Les premières tentatives d’intégration de multiples étapes sur le même sup-
port voient le jour en 1996 avec l’intégration dans un même système d’une micro-
chambre de PCR avec une électrophorèse capillaire sur puce [Woolley et al., 1996].
Des systèmes couplant PCR en microchambre, mélange des produits avec un in-
tercalant fluorescent, électrophorèse sur gel et détection de ce dernier au sein d’un
système unique sont présentés en 1998 [Burns et al., 1998; Waters et al., 1998]. On
voit à la même époque l’apparition des premiers microsystèmes « statiques »de PCR
quantitative, que la miniaturisation a permis de rendre portables [Belgrader et al.,
1998, 1999; Northrup et al., 1998]. En particulier, les travaux de Northrup et al.
[1998] ont ouvert la voie aux machines commerciales développées par la compagnie
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 49

Cepheid mentionnée plus haut, au sujet desquelles plus de détails sont disponibles
dans [Belgrader et al., 2000, 2001]. En 2001, Motorola fait part de l’intégration d’une
étape de PCR en chambre avec électrophorèse intégrée [Liu et al., 2001], à laquelle
fera suite une intégration complète des étapes de capture cellulaire, lyse et purifi-
cation du contenu des cellules, PCR, et hybridation des produits sur puce à ADN
[Liu et al., 2004].

La détection quantitative a été intégrée à la PCR en microchambre, grâce à la
fabrication de thermocycleurs intégrant une détection optique et adaptés au for-
mat en micropuces [Morrison et al., 2006], cette réalisation matérielle lourde étant
généralement réalisée par des entreprises privées. Alternativement, une détection
quantitative a été réalisée en plaçant sur un microscope une puce comprenant des
éléments de chauffage intégrés et sur laquelle des gouttes de réaction recouvertes
par une goutte d’huile sont déposées [Neuzil et al., 2006]. Enfin, certains systèmes
quantitatifs ont été rendus portables par l’intégration d’une excitation par diode
laser et détection par photomultiplicateur [Cady et al., 2005].

Transcription inverse et PCR ont été couplées en microchambre dans le groupe
de S. Quake en utilisant des réactifs commerciaux permettant de faire la transcrip-
tion inverse et la PCR en une seule étape [Marcus et al., 2006b]. Cette RT-PCR
« monoétape »a été effectuée sur des virus capturés sur des billes magnétiques puis
purifiés en microchambre [Lien et al., 2007], ou suivie d’une électrophorèse inté-
grée à la puce [Toriello et al., 2006]. Il reste cependant préférable tant en termes
de flexibilité que pour l’optimisation des rendements de rester en deux étapes sépa-
rées pour la transcription inverse et la PCR, ce qui a aussi été réalisé en utilisant
une combinaison astucieuse de micropompes et microvalves [Liao et al., 2005]. Ces
deux étapes ont finalement été intégrées par les auteurs à la désormais classique
électrophorèse post-PCR [Huang et al., 2006]. Le groupe de Steve Quake propose
peu après sa première tentative un système où des cellules uniques sont lysées, leur
ARNm capturé sur des billes et reverse transcrit grâce à des amorces fixée sur ces
billes. L’ADNc résultant est purifié, mais sans amplification par PCR subséquente
[Marcus et al., 2006a]. A l’heure actuelle, l’intégration de la transcription inverse à
la PCR sur puce semble être un sujet « chaud »et de nombreuses communications
devraient encore prochainement sortir sur le sujet. Le lecteur pourra se reporter à
la thèse de N. Bontoux, décrivant la conception d’un système microfluidique de RT-
PCR sur cellule unique pour plus d’informations à ce sujet [Bontoux, 2006]. Citons
enfin l’intégration récente d’une phase de purification de l’ADN par chromatogra-
phie sur phase solide avant PCR [Legendre et al., 2006], permettant de débarrasser
un lysat cellulaire de tous les inhibiteurs potentiels de la réaction. Relevons aussi
l’avance considérable qu’avait pris la société Affymetrix qui rapportait déjà en 2000
la création d’un système microfluidique intégrant les phases de purification de lysat
cellulaire, de transcription inverse, de PCR et d’hybridation de l’ADN amplifié sur
puce [Anderson et al., 2000].

Le développement de procédés multi-étapes au sein d’une même puce a été rendu
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50 2.2. Systèmes de PCR microfluidiques

possible par la maîtrise des technologies des microvalves et micropompes, liée d’une
part aux technologies du silicium issues de la microélectronique, et d’autre part
à celles issues du développement spectaculaire de la lithographie molle. On trouve
ainsi principalement des micro-chambres en silicium, en polycarbonate ou en PDMS.
Ces développements ont aussi permis l’intégration de multiples chambres de réac-
tions jumelles au sein du même système, tirant parti de la possibilité de haute
parallélisation offerte par la miniaturisation (voir par exemple [Lagally et al., 2001;
Liu et al., 2003; Marcus et al., 2006b; Warren et al., 2006] et figure 2.5A). C’est par
ailleurs dans Lagally et al. [2001] que l’on voit la première détection d’une molécule
unique d’ADN en systèmes microfluidiques : si ceux-ci s’avéraient plus performants
en terme de rapidité d’analyse, ils n’égalaient jusque là pas les systèmes classiques
en sensibilité.

2.2.1.b Systèmes de chauffage

Parmi les nombreux systèmes intégrés développés en microchambre, on trouve
une grande variété de méthodes de chauffage, qui peuvent être décomposées en deux
grandes familles : par contact et sans contact.

Parmi les méthodes de chauffage par contact, on retiendra le chauffage par film fin
intégré à la puce (en polysilicium, platine ou ITO–indium tin oxyde [Belgrader et al.,
2001; Lee et al., 2004; Liao et al., 2005]), ou le chauffage direct par contact avec un
module Peltier [Hong et al., 2001; Khandurina et al., 2000]. Cette dernière méthode
est peu avantageuse pour le chauffage d’un échantillon immobile, puisque le gain
d’inertie thermique et donc de dépense énergétique dûs à la diminution des volumes
sont souvent perdus par l’inertie du bloc lui-même.

Le chauffage sans contact présente l’avantage par rapport à l’intégration de com-
posants à la puce d’éviter toute contamination ou inhibition due au contact de
la solution avec ces composants. D’autre part, cette méthode évite des étapes de
fabrication compliquées, et débouche sur d’excellentes performances en terme de
vitesse de thermalisation. Parmi les chauffages sans contact, mis à part l’utilisa-
tion d’un flux d’air, déjà mentionnée pour les dispositifs commerciaux, la méthode
la plus populaire, développée par le groupe de J. Landers, consiste à utiliser un
rayonnement infra-rouge couplé à une source froide pour chauffer et refroidir la
solution [Easley et al., 2005; Giordano et al., 2001; Oda et al., 1998; Roper et al.,
2007]. Citons aussi quelques méthodes plus originales utilisant les micro-ondes, les
phénomènes inductifs [Pal & Venkataraman, 2002], ou bien encore l’effet Joule. La
détection se fait le plus souvent par des capteurs microfabriqués dans la puce, ou des
thermocouples extérieurs liés à la surface de celle-ci. Des méthodes de mesure sans
contact originales, basées sur des variations d’indice optique [Easley et al., 2005] ou
une mesure du rayonnement infra-rouge [Roper et al., 2007] ont aussi été en toute
logique développées parallèlement au chauffage sans contact.
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 51

2.2.2 PCR microfluidique en flux continu

La PCR en microchambre, malgré sa grande flexibilité d’intégration, et son uti-
lisation dans quelques dispositifs commerciaux, reste cependant limitée par la né-
cessaire thermalisation de l’échantillon et de la chambre le contenant, gourmande
en temps et en énergie, et surtout l’impossibilité de mener simultanément plusieurs
réactions sans recourir à des dispositifs de fabrication compliquée. On peut ainsi
dire que cette méthode ne tire pas pleinement partie des opportunités offertes par
les microsystèmes modernes.

La PCR en flux continu apporte un début de réponse à ces problèmes : c’est par
sa circulation au sein du système que l’échantillon subit les cycles de température
en traversant des parties thermalisées différemment. Cette conversion « temps /
espace »permet de faire varier les temps de cycle à volonté en faisant varier la vitesse
de circulation de l’échantillon au sein du système, celui-ci se thermalisant quasi-
instantanément du fait de son faible volume et du grand rapport surface/volume dans
les microsystèmes. On s’affranchit ainsi des limites imposées par la performance des
systèmes de thermalisation. D’autre part, il est plus économique énergétiquement de
maintenir trois zones de température constante que de faire varier la température
d’une même zone entre trois niveaux. Mentionnons tout de même un inconvénient :
du fait du contrôle en flux et des temps d’équilibration de pression longs au sein des
microcanaux [Tabeling, 2003], les ratios de temps utilisés pendant la réaction sont
généralement fixés par l’architecture du système. On peut cependant imaginer un
contrôle en pression qui permettrait de fixer presque instantanément la vitesse du
fluide dans les canaux, et donc les temps de thermalisation. Quoi qu’il en soit, du fait
de son apparition plus tardive, et de sa mise en oeuvre plus difficile, on trouve moins
de publications sur la PCR en flux continu, ainsi que moins de systèmes hautement
intégrés.

Dans leurs premiers travaux, Kopp et al. [1998] réalisent la réaction de PCR sur
un fragment de 176 pb en des temps allant de 4 minutes jusqu’à 90 secondes dans
une puce où les zones de température sont créées par positionnement sur trois blocs
chauffant en cuivre séparés par de l’air (figure 2.5B). On voit ensuite apparaître en
2001 et 2002 des systèmes dont la principale caractéristique est une intégration plus
poussée des contrôles de température [Schneegass et al., 2001; Sun et al., 2002], avec
éventuellement quelques modifications dans le design de la puce. La circulation des
fluides est assurée par pompage hydrostatique, ou en flux avec un pousse-seringue.
A titre indicatif, la limite des 4 minutes ne sera atteinte en microchambre qu’en 2001
[Giordano et al., 2001], grâce à une méthode perfectionnée de chauffage par laser.

2.2.2.a Intégration de différentes étapes

L’intégration de la transcription inverse est effectuée en 2003 par Obeid et al.
[2003], dans une puce comportant plusieurs sorties à différentes étapes de la réac-
tion de PCR, permettant de suivre séquentiellement l’avancement de celle-ci. La
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52 2.2. Systèmes de PCR microfluidiques

A B

Fig. 2.5 – A : Exemple de système hautement parallèle de PCR en microchambre
(400 réactions simultanées, d’après Liu et al. [2003]). B : Première puce microflui-
dique de PCR en flux continu (d’après Kopp et al. [1998])

transcription inverse est effectuée dans un premier canal dont la sortie est connectée
à l’entrée du canal dédié à la PCR. Deux modes de fonctionnement sont utilisés.
Dans la première configuration, la transcription inverse est effectuée sans circula-
tion dans le canal dédié (introduction et contrôle du mouvement de l’échantillon par
pression hydrostatique), ce qui revient à un fonctionnement « en chambre », puis
les produits résultants sont mélangés en flux aux réactifs de PCR et amplifiés en
flux continu. Dans une deuxième configuration, la transcription inverse est effectuée
en flux et les produits résultants mélangés en flux aux réactifs de PCR : les deux
réactions sont donc cette fois-ci effectuées en flux, mais à des vitesses différentes.

Hashimoto et al. [2006] présentent en 2006 une puce en flux continu intégrant
les étapes de PCR, de ligation et de détection sur puce à ADN. Ce même groupe
avait déjà en 2005 égalé record de vitesse de Kopp et al. [1998] sur un fragment
d’ADN plus long (500 pb) avec un temps total de réaction de 100 s dans une puce
en polycarbonate [Hashimoto et al., 2004].

2.2.2.b Dispositifs hybrides

Mentionnons parallèlement l’existence de dispositifs hybrides dans lesquels l’échan-
tillon est effectivement en mouvement mais tourne en boucle dans une chambre fer-
mée : ces dispositifs tirent parti des réactions en flux continu, puisque c’est l’échan-
tillon qui se déplace entre des zones de température et non la température de la
chambre qui varie. Ils ne peuvent cependant pas être considérés comme complète-
ment en flux continu puisque l’échantillon ne se déplace pas au sein d’un canal mais
est contenu dans un compartiment, et ils conservent ainsi l’aspect séquentiel propre
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 53

aux chambres. Le mélange réactif peut ainsi être déplacé au sein d’une chambre ver-
ticale (et donc cyclé thermiquement) en exploitant l’instabilité de Rayleigh-Bénard
dans un cylindre placé entre une plaque à 95°C au bas de la chambre et une plaque
à 60°C en haut de celle-ci [Krishnan et al., 2002], ou plus simplement la convec-
tion naturelle [Wheeler et al., 2004]. On peut aussi faire circuler l’échantillon dans
un micro-anneau comprenant trois zones de température grâce à des micro-pompes
peristaltiques intégrées réalisées par MSL [Liu et al., 2002]. L’échantillon peut aussi
être déplacé électrocinétiquement au sein de la puce [Chen et al., 2005].

2.2.2.c Contamination croisée

Comme mentionné en introduction de cette thèse, les dispositifs microfluidiques
monophasiques de réaction en flux ont l’inconvénient d’être sujets aux phénomènes
de dispersion lorsque le mouvement des fluides est contrôlé en pression, ce qui en-
traîne une dilution des réactifs et une perte de précision. Ce désavantage peut être
circonvenu par l’utilisation de phénomènes électrohydrodynamiques pour déplacer
les fluides, mais ceux-ci font intervenir une compétition complexe entre électroos-
mose et électrophorèse, et dépendent fortement de quel produit est manipulé dans
quel matériau, ce qui rend leur généralisation difficile.

Il est par ailleurs frappant de voir l’importance accordée à l’état de surface dans
les dispositifs dédiés à la PCR, et plus particulièrement dans ceux fonctionnant en
flux : il a en effet été très tôt compris [Wilding et al., 1994] que l’état de la sur-
face et sa biocompatibilité influaient fortement sur l’efficacité de la réaction, par
le biais de phénomènes d’adsorption des produits ou réactifs et de dénaturation de
protéines. On rencontre ainsi de nombreux traitements de surface, la plupart faisant
appel à la silanisation de surface en verre ou silicium par une molécule hydrophobe
[Obeid et al., 2003; Schneegass et al., 2001]. On trouve aussi des méthodes de revê-
tement dynamique, où une molécule biocompatible (BSA par exemple) est ajoutée
au mélange réactionnel afin d’éviter adsorption ou dénaturation des produits d’inté-
rêt. C’est ainsi pour cette raison que Roche commercialise parallèlement à son Light
Cycler utilisant des capillaires en verre des « mix »de PCR spécialement formulés.

Si ces revêtements permettent de maintenir une bonne efficacité de la réaction de
PCR malgré le fort effet des surfaces, ils ne permettent que partiellement de résoudre
les problèmes de contamination inter-échantillons. La plus grande promesse des ré-
acteurs en flux est en effet la possibilité de pouvoir effectuer une analyse en continu,
différents échantillons se suivant au sein du même réacteur. Dans des réactions aussi
sensibles à la contamination que la PCR, l’adsorption même minime des produits
sur les parois du réacteur suffit à fausser les résultats. C’est pourquoi, parmi tous les
systèmes de PCR présentés ci-dessus, on rencontre toujours des systèmes « à usage
unique », ou nécessitant un lavage entre chaque échantillon. Au delà de l’évidente
perte de débit (et de compétitivité économique dans le cas des systèmes jetables),
l’utilisateur y perd aussi en reproductibilité, puisqu’il est difficile d’assurer que deux
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54 2.2. Systèmes de PCR microfluidiques

réactions effectuées dans deux systèmes différents ou à deux moments distincts au-
ront exactement la même histoire. Cela est d’autant plus évident lorsque l’on observe
les difficultés rencontrées par des centres spécialisés en PCR, utilisant des matériels
commerciaux éprouvés, à uniformiser leurs protocoles et leurs résultats.

2.2.2.d PCR en gouttes

L’utilisation de gouttes en tant que microréacteurs s’impose ainsi comme la
meilleure méthode afin de tirer parti des avantages des réactions en flux continu,
sans pour autant souffrir des phénomènes de dispersion, d’inactivation, de conta-
mination et de perte de reproductibilité mentionnés plus haut. Les prémices de la
réaction de PCR en flux segmenté eau/huile apparaissent dans Schneegass et al.
[2001] et Chiou et al. [2001], ce dernier système utilisant un procédé hybride de
goutte déplacée d’avant en arrière dans un tube fermé. Obeid et al. [2003] utilisent
une bulle d’air pour séparer les phases réactives des phases de lavage. Dans le même
esprit, Nakayama et al. [2006] utilisent en flux continu un plot d’huile fluorée vis-
queuse précédant leur plot aqueux de PCR afin de « nettoyer »leur canal des bulles
d’air avant réaction. Cet article est aussi une des rares démonstrations de PCR quan-
titative dans un système microfluidique en flux. Il n’est cependant appliqué qu’à un
seul échantillon. En effet, si l’intégration d’une détection en temps réel est relati-
vement aisée dans une microchambre, puisque l’échantillon est immobile, il devient
plus ardu lorsque l’échantillon doit être « suivi »au cours de la réaction. Le système
devient d’autant plus compliquée dans le cas de plusieurs gouttes circulant à la suite
dans un capillaire.

Ce n’est qu’en 2003 que la microfluidique de gouttes proprement dite est appli-
quée à la réaction de PCR dans le groupe de J. Roeraade [Curcio & Roeraade, 2003].
Des gouttes sont formées et transportées dans un capillaire en Teflon à travers trois
bains thermostatés par une huile immiscible. L’utilisation d’une huile fluorée à la
place d’une huile carbonée permet de diminuer efficacement la contamination entre
gouttes mais l’intercalation de gouttes de lavage entre les microréacteurs reste né-
cessaire pour s’en affranchir. Cette contamination est principalement attribuée par
les auteurs au détachement de petites gouttes satellites des microréacteurs ensuite
prélevées par la goutte suivante. Park et al. présentent aussi en 2003 un système de
PCR en flux segmenté utilisant un capillaire en silice silanisé enroulé autour d’un
cylindre chauffant pour le cyclage thermique [Park et al., 2003]. Dans ce système, les
segments aqueux sont séparés par de l’air, et un segment de lavage est toujours in-
corporé entre chaque segment réactionnel. On peut douter de la précision des temps
de cyclage thermique dans cette situation, l’air présentant une forte dilatation aux
températures utilisées pour la PCR.

Avant d’entrer dans le vif de sujet, il me semble enfin utile de mentionner quelques
méthodes originales de PCR en gouttes utilisant le déplacement d’une goutte sur
un substrat plan intégré avec différentes zones de température par électromouillage
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 55

[Chang et al., 2006] ou ondes acoustiques de surface [Guttenberg et al., 2005] déjà
présenté en introduction. Guttenberg et al. [2005] intègrent aussi une détection en
ligne permettant la PCR quantitative à leur méthode. Bien qu’il s’agisse d’un pro-
blème crucial dans les applications de PCR, le problème de la contamination n’est
pas abordé par les auteurs. On peut s’attendre à ce que les méthodes utilisant
l’électromouillage, du fait de la nécessaire application d’un champ électrique dans le
système, soient plus délicates à mettre en œuvre du point de vue de la contamination
et nécessitent une parfaite homogénéité de surface du substrat pour fonctionner.

Signalons aussi le développement spectaculaire de la PCR en émulsions, consis-
tant dans les grandes lignes à mener la PCR dans des microgouttes préparées comme
des émulsions classiques, sans l’aide de la microfluidique. Lorsque l’on souhaite am-
plifier une famille de fragments d’ADN, il s’avère que les brins les plus courts sont
préférentiellement amplifiés, et que des artefact liés à l’amplification de fragments
recombinés gênent l’analyse. L’utilisation de microgouttes, du fait du faible nombre
de molécules qu’elles contiennent, permet de s’affranchir de ces problèmes et d’uti-
liser de faibles concentrations des séquences de départ, chaque goutte contenant
statistiquement un seul type de séquence, généralement sous la forme d’une mo-
lécule unique. Ce processus peut-être couplé avec un attachement des fragments
amplifiés sur des particules greffées qui permettent alors de réaliser des essais d’hy-
bridation avec un très bon rapport signal/bruit. Avec des protocoles utilisant cette
méthode, deux groupes ont démontré le séquençage du génome complet de bacté-
ries plus rapidement (facteur 100 en temps) et à plus faible coût (coûts divisés par
9) qu’avec les méthodes classiques utilisant l’électrophorèse [Margulies & al., 2005;
Shendure et al., 2005].

2.3 Système de PCR développé lors de cette thèse

Notre système fonctionne sur le principe de la microfluidique de gouttes, et s’ap-
puie plus particulièrement sur le travail présenté dans Curcio & Roeraade [2003].
Concrètement, les échantillons aqueux sont transportés sous forme de gouttes par
une huile immiscible dans un capillaire. Ce capillaire traverse diverses zones de tem-
pérature, permettant le déroulement de la réaction de PCR. La première étape a
consisté en la mise au point du cœur du système, c’est à dire de la thermalisation et
du système fluidique utilisé pendant toute la suite des travaux. Je tiens pour cette
partie à préciser que les études théoriques puis les premières expériences ont princi-
palement été effectuées par Kevin D. Dorfman, alors post-doctorant au laboratoire.
Après validation de cette étape avec les premières réactions de PCR en gouttes, un
système complet d’automatisation des prélèvements et de la détection a été mis au
point. Nos travaux ont ainsi débouché sur un système microfluidique haut-débit et
sans contamination pour la PCR. Cette partie présentera successivement les fon-
dements théoriques de notre système et les choix pratiques en découlant pour sa
réalisation, puis la méthode originale d’injection mise au point pour faire de celui-ci
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56 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

un réel instrument haut-débit avec détection en ligne.

2.3.1 Conception des systèmes thermiques et fluidiques

Le préalable à la conception d’un instrument performant était la compréhension
des phénomènes prenant place au sein d’une microgoutte poussée dans un capillaire
par de l’huile. De là, un choix minutieux de l’huile de transport et des capillaires
utilisés a été effectué et un cylindre chauffant a été construit afin d’assurer la therma-
lisation de la réaction. La définition des architectures ainsi que les premiers résultats
obtenus ont fait l’objet d’un article en 2005 [Dorfman et al., 2005].

2.3.1.a Gouttes en capillaires : fondements théoriques

On trouve à ce sujet une littérature très fournie, remontant aux années 1960,
et dont les motivations premières sont la modélisation de l’extraction du pétrole et
l’étude de la circulation des cellules sanguines. Nous nous contenterons d’en tirer
les informations essentielles à la conception de notre système. Un traitement plus
détaillé peut être trouvé dans une revue d’Olbricht [1996].

Effets généraux. Précisons tout d’abord, qu’en fait de gouttes aqueuses, notre
système est conçu pour fonctionner avec des plots, c’est à dire, rappelons le, des
gouttes dont le diamètre absolu est supérieur à celui du capillaire les contenant, et
sont donc déformées dans celui-ci. C’est à ce prix que l’on peut s’affranchir des effets
liés à la gravité et d’une façon plus générale obtenir des trains de gouttes stables.
Nous nous plaçons dans un système où l’huile est préférentiellement mouillante sur
les parois du capillaire, ceci afin de minimiser les risques d’adsorption des réactifs sur
les parois et de contamination inter-gouttes. L’approche théorique est ainsi facilitée
puisque l’on ne se préoccupe pas du mouvement d’éventuelles lignes de contact. Nous
le verrons plus loin dans cette partie, remplir cette dernière condition a demandé un
effort particulier. Enfin, comme souvent en microfluidique, nous travaillons à faible
nombre capillaire Ca << 1. Les études résumées brièvement ci-dessous sont valables
à faible nombre de Reynolds, globalement Re < 1. Bien que des nombres de Reynolds
supérieurs ne fassent pas sortir les systèmes d’un régime laminaire, il sera préférable
pour notre système de se placer dans ces conditions de Re < 1, terrain connu, ce qui
impose donc des conditions sur les vitesses utilisées dans nos écoulements.

Partant de ces pré-requis, il est alors important de comprendre comment les
gouttes interagissent avec le flux d’huile les transportant. Les travaux de Bretherton
[Bretherton, 1961] sont souvent cités en référence dans ce domaine, et bien que
correspondant à la circulation d’une bulle d’air dans un milieu liquide continu, ils
donnent un bon aperçu des phénomènes à l’œuvre.

Tout d’abord, à faible nombre capillaire, l’épaisseur du film d’huile séparant les

gouttes des parois du tube varie proportionnellement à C
2

3

a R. Cette formule, origi-

Microfluidique de gouttes pour les analyses biologiques - Thèse de doctorat de l’université Paris VI - Max Chabert

te
l-0

01
80

99
4,

 v
er

si
on

 2
 - 

22
 O

ct
 2

00
9



CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 57

nalement établie pour une bulle d’air (viscosité nulle), a été ultérieurement raffi-
née [Hodges et al., 2004] pour des gouttes liquides, mais sans modifier notablement
l’ordre de grandeur des résultats pour des gouttes peu visqueuses. Il semble par
ailleurs physiquement naturel que l’épaisseur du film d’huile soit une fonction crois-
sante du nombre capillaire, puisque celui-ci mesure l’effet des forces visqueuses par
rapport à la tension de surface, et donc finalement la déformabilité de la goutte et
la quantité d’huile qui pourra s’intercaler entre elle et les parois.

La présence de gouttes au sein du liquide continu induit des variations de pres-
sion au sein de celui-ci. Pour des gouttes de rayon absolu a inférieur au rayon du
capillaire R (λ << 1), on montre que la chute de pression ∆P entre l’amont et
l’aval de la goutte s’écrit, avec les symboles définis en annexe à la fin de cette thèse
[Brenner & Bungay, 1971] :

∆PR

ηoV
=

16[(9σ + 2)2 − 40]

27(σ + 1)(3σ + 2)
λ5 + ◦(λ10) (2.1)

Cette chute de pression est associée au remplacement du fluide continu par du fluide
dispersé (dépendance en σ) et à l’altération des lignes de courant par les contraintes
à l’interface eau/huile (dépendance en λ). Elle peut comme on le voit être positive ou
négative selon le rapport σ des viscosités entre le fluide continu et le fluide dispersé.
Cette formule ne prend cependant pas en compte un troisième effet pour λ → 1 :
la déformation de la goutte. Pour des plots, on montre que la chute de pression
est principalement liée au remplacement d’un fluide par l’autre et à la circulation
d’huile dans le film annulaire séparant la goutte des parois [Ho & Leal, 1975]. Elle
est à nouveau théoriquement proportionnelle à une puissance du nombre capillaire
avec [Bretherton, 1961] :

∆P ∝ C
2

3

a γ

R
. (2.2)

Notons que cette chute de pression est une fonction croissante de la tension de
surface, ce qui correspond bien à l’idée qu’avec une tension de surface plus faible, la
goutte se déformera plus, donc l’épaisseur du film de lubrification augmentera et la
perte de charge liée aux effets visqueux dissipatifs dans ce film s’en trouvera réduite.

La goutte ne se déplace en effet pas exactement à la vitesse du liquide qui la

pousse, mais à une vitesse légèrement supérieure, elle aussi proportionnelle à C
2

3

a .
Ce résultat peut-être obtenu analytiquement dans le cas de bulles (non visqueuses),
mais se transpose aussi au cas des gouttes. On peut encore comprendre cette formule
par rapport à l’épaisseur du film d’huile séparant les gouttes des parois : plus celui-ci
est épais, plus les gouttes circulent au centre du capillaire et sont donc entraînées
par les zones de haute vitesse du profil de Poiseuille. Dans le cas de notre système,
nous verrons que ce paramètre a peu d’influence et que la vitesse des gouttes peut
être bien approximée par la vitesse moyenne de l’huile la transportant, le film d’huile
les séparant des parois étant très fin (théoriquement de l’ordre du µm).
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58 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

Les résultats expérimentaux ne corroborent malheureusement pas ces valeurs
théoriques, particulièrement au faible nombre capillaire de notre système, ceci étant
attribué à la quasi-inévitable présence d’agents tensio-actifs en solution. Nous ver-
rons de plus que nous ajoutons volontairement un tensio-actif dans notre système.
La présence de celui-ci complique sérieusement l’analyse du problème, car il peut se
répartir inhomogènement autour de la goutte, se retrouvant généralement à l’arrière,
ces inhomogénéités pouvant induire des effets Marangoni [Ratulowski & Chang,
1990]. Nous retiendrons juste que dans ce cas, l’épaisseur du film de lubrification est
supérieure à la valeur calculée, et la dépendance en Ca est plus faible (proportionnelle

à C
1

2

a ). Tenir compte de la viscosité de la goutte implique aussi une augmentation
de l’épaisseur du film. De même, la chute de pression réelle liée à la goutte est plus
importante que prévue théoriquement.

Stabilité. Bien qu’on ne trouve pas d’études systématiques sur la stabilité globale
de trains de gouttes identiques, les auteurs considèrent que l’interaction entre elles
devient négligeable dès lors que leur espacement est supérieur au diamètre du capil-
laire [Ho & Leal, 1975; Olbricht & Leal, 1982], ou à trois fois le rayon des gouttes
[Coulliette & Pozrikidis, 1998].

Concernant la stabilité d’une goutte seule, le faible nombre capillaire auquel nous
travaillons nous protège d’un fractionnement de celle-ci par cisaillement [Olbricht & Kung,
1992]. Le fractionnement peut avoir lieu par l’instabilité de Rayleigh-Plateau : un
cylindre liquide d’une longueur supérieure à π fois son diamètre se fractionne en
gouttes, et il conviendra d’en tenir compte dans la conception de notre système.

Par contre, comme en témoignent de nombreuses études, le fractionnement de
gouttes peut intervenir lors du passage dans une constriction, ce qui est le cas dans
notre système automatisé d’injection. Le fractionnement peut ainsi s’effectuer par
« sauts de Haines » : la goutte se bloque dans la constriction et n’en sort que lorsque
la différence de pression à travers elle est assez grande pour la déplacer. Le déplace-
ment est alors assez rapide pour que les effets inertiels jouent un rôle important. Les
constrictions rencontrées par les gouttes dans notre système sont de relativement
faible amplitude, et ce phénomène n’a donc pas lieu. Une étude a par ailleurs dé-
montré que pour des bulles compressibles, ce phénomène n’apparaissait pas pour un
nombre d’Ohnesorge supérieur à 10−1 [Gauglitz & Radke, 1989]. L’autre mode de
fractionnement susceptible d’avoir lieu se produit pour des gouttes circulant lente-
ment dans une constriction : au niveau de la constriction, la pression dans la phase
continue est inférieure à la pression au delà de celle-ci du fait de la plus grande
courbure de la goutte, d’où un flux de liquide dans ce col qui finit par fractionner
la goutte. Du fait de notre faible nombre capillaire, le temps requis pour que l’huile
circule dans le film de lubrification jusqu’à la constriction est long, et nos gouttes
ont le temps de la passer avant fractionnement. On trouve dans Gauglitz & Radke
[1990] un temps avant fractionnement de la forme suivante pour une constriction de
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 59

rayon Rc :

t = C−2
a · ηoRc

γ
(2.3)

Finalement, comme nous le verrons, les problèmes de fractionnement effective-
ment rencontrés dans notre système sont liés à des problèmes de mouillage de la
surface par les gouttes.

Ordres de grandeur résultant. Nous pouvons avec ces informations commencer
à définir notre système dans son ensemble. Afin de pouvoir utiliser les théories dé-
veloppées ci-dessus, il nous faut utiliser une géométrie cylindrique. En effet, dans les
canaux carrés, pourtant utilisés classiquement en microfluidique, le confinement des
gouttes est totalement différent : du fait de la tension de surface, les gouttes main-
tiennent une forme cylindrique, et le film d’huile est réparti différemment puisque la
forme de la goutte laisse les coins des canaux carrés « vides ». Ce type de géométrie
est de fait beaucoup moins simple et moins étudié. Afin de travailler avec des canaux
cylindriques sans recourir à des étapes de fabrication compliquée, le plus simple est
donc d’utiliser des capillaires disponibles commercialement.

De la même façon, dans une première étape, afin de faciliter les opérations de pré-
lèvement et de récupération des microgouttes il semble raisonnable de travailler avec
des volumes de l’ordre du microlitre : des volumes supérieurs (10 µL) commencent à
nous rapprocher de dispositifs déjà existants, tandis que des valeurs inférieures (100
nL) rendent la manipulation des gouttes dans le monde macroscopique difficile sans
automatisation. Pour que les gouttes maintiennent une forme de type plot dans le
capillaire, sans pour autant être trop allongées et sensibles à l’instabilité de Rayleigh
Plateau, cela fixe le diamètre du capillaire utilisé à quelques centaines de microns.

Afin de minimiser les pertes de charge au sein de notre système et ne pas trop
augmenter le nombre capillaire, nous utiliserons une huile dont la viscosité est de
l’ordre de celle de l’eau. En tenant compte du fait que nous voulons travailler à un
nombre de Reynolds inférieur à 1, on peut ainsi accéder à une première estimation
des vitesses qui seront utilisées dans notre système : pour un capillaire de 500 µm
de diamètre, en utilisant une huile de viscosité comparable à celle de l’eau, nous
sommes limités à des vitesses de quelques millimètres par seconde. Nous nous pla-
cerons dans cette limite haute afin d’éviter les phénomènes de fractionnement dans
les constrictions évoqués en première partie.

Partant de cette valeur, avec des tensions de surface de l’ordre de quelques di-
zaines de mN/m, le nombre capillaire du système est de l’ordre de 10−3. Nous pou-
vons en déduire l’épaisseur théorique du film d’huile séparant la goutte des parois :
h ∼ 1µm, d’où une différence entre la vitesse moyenne de la goutte et celle de l’huile
négligeable (inférieure à 3 %). Le nombre d’Ohnesorge de notre système est bien
supérieur à 10−1, ce qui bien que nous ne soyons pas dans la situation de gouttes
compressibles laisse présager que nos gouttes ne se fractionneront effectivement pas
par sauts de Haines. Appliquée à notre système, l’équation 2.3 nous donne des temps
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60 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

de l’ordre de l’heure, ce qui confirme la stabilité de nos gouttes circulant dans les
constrictions du système.

Enfin, pour pouvoir comparer aisément les performances de notre système avec
celles des appareils classiques, nous devons être capables d’atteindre des temps de
cycles de l’ordre de 2 minutes. Compte tenu du fonctionnement en flux de notre
système, on peut donc s’attendre à une longueur de capillaire de quelques mètres.
Ceci conforte le choix d’une huile peu visqueuse afin de minimiser les pertes de
charge.

2.3.1.b Choix du système fluidique

Matériaux. Partant de l’étude de Curcio & Roeraade [2003], il apparaît claire-
ment que l’utilisation d’un composé perfluoré en tant qu’huile de transport est
la solution la plus prometteuse pour minimiser les risques de contamination entre
gouttes successives. Les huiles fluorées présentent en effet une très faible affinité
pour les molécules biologiques ce qui permet d’éviter toute diffusion de l’ADN dans
l’espace inter-plots, sont inertes chimiquement et utilisables à haute température.
Une huile appelée FC40, commercialisée par 3M, est utilisée dans toutes nos ex-
périences. Il s’agit d’un mélange de plusieurs perfluoroalcanes principalement à 12
carbones, de densité d=1,87. Des test effectués en PCR quantitative par l’hôpital de
l’Institut Curie ont de plus prouvé que cette huile ne perturbait en rien la réaction
de PCR. Ces résultats ont été complétés ultérieurement de façon indépendante par
Walsh et al. [2005].
Capillaires.

Rappelons que la stratégie proposée pour s’affranchir de la contamination est de
rendre les gouttes complètement non mouillantes sur la surface du capillaire utilisé,
ceci afin de permettre la formation du film d’huile évoqué et d’éviter l’adsorption
des produits sur les parois du capillaire. En termes théoriques simples, il faut rendre
le paramètre d’étalement S de l’huile dans le système [capillaire/huile/solution
aqueuse] positif, avec

S = γds − (γso + γ). (2.4)

Pour une goutte d’huile posée sur la surface dans un environnement entouré d’eau
(voir figure 2.6), toujours en termes simplifiés, S représente la différence d’énergie
entre le cas où la goutte d’huile ne s’étale pas et où la surface est donc principalement
recouverte par de l’eau (1er terme), et le cas où l’huile s’étale, ce qui revient à
superposer la surface, une couche d’huile, puis une couche d’eau (2ème terme). Il
semble donc naturel d’utiliser une surface fluorée, puisque celles-ci sont les surfaces
connues de plus basse énergie (γ ∼20 mN/m), et qu’elle devrait présenter de plus
une affinité particulière pour l’huile fluorée de transport. Deux stratégies s’offrent
alors pour obtenir une telle surface : traiter un capillaire par des polymères fluorés,
ou utiliser directement un capillaire fluoré en masse de type Teflon, l’inconvénient
de ce dernier étant sa rigidité le rendant plus difficile à manipuler et à intégrer dans
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 61

un système complexe de valves.

�� ��
PFAPFA

eau
FC40

eau

FC40

Fig. 2.6 – Influence du paramètre d’étalement sur le mouillage de la surface fluorée
par l’huile. Cas S<0 : les gouttes d’eau peuvent mouiller la surface, d’où collage et
fractionnement des gouttes. Cas S>0 : l’huile mouille entièrement la surface, et on
n’observe pas de collage des gouttes. N.B. : les gouttes utilisées dans les expériences
de PCR sont moins longues que celles représentées sur les photos ci-dessus.

Pour les capillaires flexibles non fluorés, notre choix s’est naturellement porté
vers des tubes en silicone, ce matériau étant commercialement disponible à bas
coût, avec des méthodes de traitement de surface bien maîtrisées. Pour sa simplicité
de mise en œuvre, nous avons retenu le procédé de silanisation par des fluorosilanes
(voir annexe 1). Cependant, alors que le protocole décrit en annexe 1 fonctionne
bien sur des petites portions de capillaire (quelques centimètres, voire dizaines de
centimètres), il s’est révélé inapplicable avec la longueur de tubes que nous utilisons
(plusieurs mètres). En effet, les tubes sont traités par circulation du mélange liquide
de silane, et il est impossible d’obtenir un traitement reproductible et fiable sur de
telles longueurs : le solvant du silane s’évapore au fur et à mesure du tube, des
bulles d’air sont piégées au milieu du flux, ceci nuisant à l’uniformité du revêtement.
D’autre part, ces traitements de surface se révèlent fragiles et doivent souvent être
renouvelés.

Nous avons donc opté pour un système hybride, où les tubes silicone sont utilisés
uniquement dans les parties requérant des tubes flexibles (valves à pincements), et
où le reste du système est composé de tubes en Teflon. Parmi les grades de Teflon,
notre choix s’est porté vers le PFA (perfluoroalkyl), possédant à la fois une bonne
transparence (supérieure à celle du PTFE ou du FEP) et permettant de travailler
aux températures relativement élevées utilisées en PCR. Le diamètre interne du tube
choisi est de 760 µm, permettant comme mentionné en introduction de travailler avec
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62 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

des plots d’un volume de l’ordre du µL, facilitant ainsi l’injection lors des premières
expériences. Ces tubes s’avèrent de plus extrêmement résistants à l’usage.

Remarquons ici que les surfaces en Teflon ont la mauvaise réputation d’adsorber
fortement les molécules biologiques par interaction hydrophobe, et que c’est ici grâce
à notre système diphasique que l’utilisation de ce matériau performant a été rendue
possible. Notons enfin que des tentatives ont été effectuées pour utiliser des tubes
« Tygon »comme tubes souples, mais que les résultats obtenus ont été décevants. La
principale raison réside dans la difficulté à effectuer un traitement de surface sur ce
matériau dérivé du PVC (polyvinylchloride). Ces tubes peuvent donner des résultats
satisfaisants en terme de stabilité lorsqu’ils sont utilisés avec une huile carbonée de
type hexadecane et surfactant lipophile Span 80 (Sorbitan monooléate), mais comme
nous l’avons mentionné plus haut, une huile fluorée est plus adaptée à nos besoins.
A l’inverse, les tubes en silicone ne peuvent être utilisés avec une huile carbonée car
ils gonflent. De même pour les tubes en Teflon : celui-ci étant une surface de très
basse énergie, il n’est pas mouillé complètement par les huiles carbonées.
Ajout de surfactant.

Malgré l’utilisation de tubes Teflon PFA haute pureté, les premières expériences
nous confrontèrent à des problèmes ponctuels de mouillage de la surface par les
gouttes. Ceci a un effet en chaîne catastrophique sur l’ensemble du train de gouttes
puisqu’une goutte « piégée »par mouillage sur la surface du capillaire se fractionne
en laissant derrière elle une goutte secondaire. Cette goutte secondaire est « ra-
massée »par la goutte suivante, qui se fractionne à son tour en laissant une goutte
secondaire au même endroit du capillaire, etc...(voir figure 2.6). Nous attribuons ce
phénomène à d’inévitables inhomogénéités de surface présentes dans ce tube fabriqué
industriellement par extrusion, qui perturbent le film de lubrification initialement
formé par l’huile entre la paroi et les gouttes.

Nous avons donc tenté d’augmenter encore la mouillabilité de la surface par
l’huile et l’épaisseur de ce film en agissant sur le nombre capillaire du système.
D’après la forme de S, le paramètre sur lequel il est possible d’agir positivement
est la tension de surface entre la solution aqueuse et l’huile. Pour ne pas diminuer
en même temps la tension de surface entre la solution aqueuse et la surface du
capillaire, l’ajout d’un surfactant dans l’huile de transport s’impose. D’autre part,
d’après la loi empirique de Bancroft, l’ajout de surfactant dans l’huile de trans-
port favorise la formation de gouttes d’eau dans l’huile, ce qui nous intéresse. Notre
choix s’est porté vers un surfactant de type perfluoroalcool à longue chaîne car-
bonée, soluble dans l’huile : le 1H-1H-2H-2H-perfluorodecan-1-ol, commercialement
disponible chez Fluorochem. Le même type de surfactant s’était déjà révélé rela-
tivement efficace pour limiter le mouillage du PDMS par des gouttes d’eau dans
l’huile fluorée [Tice et al., 2003]. La figure 2.7 présente l’évolution de la tension de
surface eau/huile fluorée en fonction de la concentration en surfactant, mesurée par
la méthode de la goutte pendante présentée en annexe (corrigée pour le mouillage
de la pointe de mesure par l’huile selon Earnshaw et al. [1996], voir annexe 2).
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 63

Nous avons expérimentalement constaté qu’une concentration de surfactant à
0,5% en masse permettait d’éviter tout collage des gouttes. Utiliser des concen-
trations supérieures peut avoir l’effet contraire de celui escompté : au lieu d’avoir
contamination inter-gouttes par attachement de celles-ci sur les parois, il peut y
avoir contamination inter-gouttes par fractionnement direct de celles-ci, le nombre
capillaire devenant trop important. Bien que les mesures aient ici été réalisées avec
de l’eau pure tamponnée, les mix de PCR contiennent des tensio-actifs destinés à
améliorer les performances de l’enzyme. Ceux-ci diminuent à la fois la tension de sur-
face entre la solution aqueuse et la paroi et celle entre la solution aqueuse et l’huile.
On peut penser que les deux effets contradictoires s’annulent en ce qui concerne la
mouillabilité du capillaire par le FC40, mais ces tensio-actifs contribuent en plus du
fluorosurfactant à augmenter le nombre capillaire de notre système. Par exemple,
le mix de PCR vendu par Roche contient du surfactant Nonidet P40 à 0,5 % en
masse. Ce surfactant non-ionique à chaîne hydrophile polyethylène glycol ressemble
fortement au Triton X100. Pour de l’eau contenant celui-ci à 0,5% en masse, on
trouve dans la littérature [Phongikaroon et al., 2005] une tension de surface à 25°C
de l’ordre de 40 mN/m au lieu de 72 mN/m pour l’eau pure. Cette variation est
conséquente, et les valeurs présentées ici sont donc à prendre avec précaution dans
le cas de notre système.
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Fig. 2.7 – Tension de sur-
face eau/FC40 en fonction de
la concentration massique en
surfactant fluoroalcool. D’après
Dorfman et al. [2005].

De même, les valeurs indiquées ci-dessus sont valables à température ambiante,
et la réaction de PCR s’effectue à des températures comprises entre 50°C et 100°C.
Aussi bien la viscosité que la tension de surface des liquides diminuent à cette tem-
pérature, il faut donc se méfier des estimations effectuées précédemment. Pour le
capillaire comme pour l’huile fluorée, on peut estimer la variation de tension de sur-
face γi en fonction de la température T par l’équation empirique de Guggenheim-
Katayama :

γi = γio

[

1 − T

Tc

]
11

9 . (2.5)

avec Tc température critique et γio tension de surface à 0 K.
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64 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

Tc étant élevée pour ces polymères, la variation de tension de surface avec la tempéra-
ture est relativement faible. On trouve ainsi dans la littérature [Brandrup & Immergut,
1989], pour des composés se rapprochant de ceux que nous utilisons (PTFE à très
longues chaînes, équivalent au tube en PFA, et PTFE à 20 carbones, équivalent
à notre huile), des coefficients de variation de l’ordre de 0,06 mN/m.K, soit une
diminution d’environ 4 mN/m pour nos composés entre 25°C et 95°C. La tension
de surface de l’eau pure, très bien tabulée, varie elle linéairement de 72 mN/m à
60 mN/m entre ces mêmes températures, soit une diminution plus importante. En
tenant compte de la présence de tensio-actifs dans le mix de PCR, la tension de sur-
face de la solution aqueuse passe de 40 mN/m à 33 mN/m entre 25°C et 95°C, avec
un coefficient de variation de 0,10 mN/m.K déduit de Phongikaroon et al. [2005]
par fit linéaire . Bien que ces valeurs ne soient pas directement celles qui nous inté-
ressent, on peut donc estimer que l’eau va devenir légèrement plus mouillante dans
le système. Cependant, grâce à l’utilisation de tensio-actifs dans l’huile, la rendant
très mouillante dans le système à température ambiante, et la diminution globale
des tensions de surface avec la température, on peut penser que notre système reste
dans la situation où l’huile est complètement mouillante sur les parois du capillaire.

A propos des viscosités, d’après les données fournisseur, la viscosité du FC40
varie linéairement de 3,4 mPa.s à 0,9 mPa.s entre 25 °C et 95°C, soit une diminution
de 75% à comparer aux 10 % environ de variation pour les tensions de surface.
On devrait donc assister globalement à une diminution du nombre capillaire, d’où
un film d’huile mouillante moins épais. En revanche, on augmente par chauffage la
stabilité des gouttes vis à vis du fractionnement par cisaillement.

Compte tenu de ces multiples paramètres, dont tous ne sont pas facilement ac-
cessibles, la meilleure preuve de l’efficacité de notre système reste la validation expé-
rimentale. Nous avons donc confirmé par observation directe comme par mesure de
contamination que les gouttes se comportent toujours comme des cylindres stables
et non-mouillants dans le capillaire (voir ci-dessous et partie 2.4).

Validation par PCR quantitative. La validité de notre approche a été testée
par PCR quantitative dans le cadre d’une collaboration avec l’hôpital de l’Institut
Curie (équipe du Dr. Patricia de Crémoux). Les résultats présentés ici ont été ob-
tenus avec de l’ADNc provenant de la transcription inverse de l’ARNm de cellules
de la lignée T47D (concentration équivalente en ARNm de 6,25 ng/µL). Le gène
cible était RPLPO, gène codant pour la protéine ribosomale P0, souvent utilisé
comme gène de référence en PCR quantitative et fortement exprimé. Une première
série d’expériences a consisté à tester la contamination entre gouttes circulant dans
le capillaire. Cette série a été appliquée au système [capillaire Teflon/huile fluo-
rée+surfactant/solution aqueuse] ainsi qu’aux tubes de silicone silanisés (fluorosi-
lane) ou non. Une autre série a permis de tester la contamination liée à la pointe
d’injection en Teflon. En référence à ce qui précède, les tests sont ici effectués à
température ambiante, et sans surfactant dans la solution aqueuse. L’expérience
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 65

consiste à faire circuler des gouttes contenant de l’ADN et des gouttes n’en conte-
nant pas à la suite dans le capillaire, puis de récupérer ces gouttes pour leur faire
subir une PCR quantitative. Si les gouttes initialement sans ADN ont un signal de
fluorescence, c’est qu’il y eu contamination.

Dans la première série d’expériences, une goutte contenant le tampon de PCR
et l’ADN cible (solution positive) à haute concentration est entourée dans le ca-
pillaire de deux gouttes contenant le tampon de PCR seul (solution négative). Cet
ensemble de 5 gouttes est déplacé d’avant en arrière à 1 mm/s sur une distance de 5
cm, ceci pendant 50 oscillations représentant une distance totale parcourue par les
gouttes de 2,5 m. Chaque goutte a un volume de 2 µL et est séparée de la goutte
voisine par 5 µL de l’huile de transport. Le prélèvement est effectué par aspiration
depuis le récipient approprié, et la pointe d’aspiration est rincée dans l’eau et essuyée
entre chaque aspiration. Les gouttes sont récupérées après circulation, diluées 10 fois
afin d’obtenir un volume de solution et une concentration initiale d’ADN utilisables
dans les appareils de PCR quantitative, la Taq polymerase est ajoutée, et le mé-
lange résultant est cyclé sur un appareil de PCR quantitative Applied Biosystems
7700 (35 cycles). Les résultats sont exprimés en terme de Ct (cf. partie 2.1.2.b).
Comme le montre le tableau 2.1, les tubes en silicone silanisé comme en Teflon PFA
utilisés avec notre huile de transport donnent des résultats parfaits en termes de
contamination inter-gouttes, puisqu’aucune contamination n’est détectable dans les
gouttes ne contenant initialement pas d’ADN, même pour les premières voisines de
la goutte positive. Rappelons que la PCR quantitative est une méthode de détection
extrêmement sensible et que 35 cycles représentent la limite haute utilisée avec ce
type d’appareils, alors que le Ct de 20 en moyenne obtenu pour les gouttes positives
correspond à une concentration de départ en ADN plutôt élevée. De plus, l’ADN
contenu dans la goutte utilisée pour le test était présent à une concentration 10 fois
supérieure au maximum utilisé en PCR quantitative, puisque les gouttes utilisées
ont ensuite été rediluées pour permettre une amplification sur système classique.
Des expériences similaires menées avec un tube en silicone non silanisé et la même
huile de transport démontrent une contamination des gouttes voisines et un faible
signal de la goutte positive (Ct=24). Ceci correspond à une adsorption de son ADN
sur les parois du capillaire et au prélèvement de celui-ci par les gouttes négatives.
Ces premières expériences avaient en plus été effectuées avec des gouttes négatives
contenant du bleu de bromophenol, qui semble inhiber la réaction de PCR, ce qui
laisse penser que le signal des gouttes négatives aurait de plus dû être plus important
que celui relevé dans cette série d’expériences.

Dans la série visant à évaluer la contamination de la pointe d’injection en Teflon,
une goutte de solution positive est prélevée, suivie par un espaceur d’huile, puis 5
gouttes de solution négative sont prélevées sans rinçage de la pointe. Les gouttes
sont récupérées et cyclées comme décrit dans la première série d’expériences. On
pourrait penser que lorsqu’elle est plongée dans la solution d’ADN, la pointe de
Teflon est contaminée par adsorption de l’ADN sur ses parois. Les résultats de la
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66 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

Teflon
PFA 35 30 20 35 35

Silicone 
nu

33 24 32

Silicone 
silanisé 35 35 20 35 35

Tab. 2.1 – Valeurs de Ct pour la première série d’expériences, la goutte noire repré-
sentant la goutte positive. La valeur obtenue pour le Teflon PFA n’est pas symétrique
et correspond donc à un artefact puisque la circulation des gouttes circulent d’avant
en arrière dans le capillaire implique qu’elles précèdent ou suivent alternativement
la goutte positive et qu’elles sont donc exposées symétriquement à la contamination.

PCR quantitative prouvent le contraire avec un Ct de 20 pour la goutte positive
contre un Ct de 35 pour toutes les gouttes négatives. On peut penser que le Teflon
de la pointe d’aspiration est protégé par un film d’huile.

Finalement... Le système fluidique retenu pour notre système consiste donc fi-
nalement en une huile fluorée FC40 (ηo = 3, 4 mPa.s , ρo = 1850 kg/m3 à tem-
pérature ambiante, 3M) contenant 0,5 % en masse de tensio-actif fluoroalcool (1H-
1H-2H-2H-perfluorodecan-1-ol, tension de surface eau/huile γ = 20mN/m, Fluo-
rochem), circulant dans un capillaire en Teflon PFA (Upchurch Scientific, haute
pureté, diamètre interne 760 µm, diamètre externe 1,6 mm). De la même façon
que l’huile fluorée ne semble influer en rien sur la réaction de PCR, il a été ré-
cemment prouvé [Roach et al., 2005] que la présence d’un surfactant fluoroalcool
à l’interface solution aqueuse/huile ne provoquait aucune absorption d’enzyme et
ne devrait donc pas influer négativement sur la réaction de PCR. Pour les par-
ties exigeant un tube flexible (vannes), le silicone fluorosilanisé a été retenu (Fi-
sher Bioblock, diamètre interne 760 µm, diamètre externe 2,4 mm, silanisé avec
du 1H,1H,2H,2Hperfluorodecyltriethoxysilane, Fluorochem). Les parties en silicone
représentent seulement 2,5 cm de circuit. Afin de s’affranchir des contraintes liées
au traitement de surface du silicone, nous avons aussi tenté d’utiliser des tubes de
silicone fluoré en masse disponibles commercialement. Si ces derniers assuraient une
stabilité correcte des trains de gouttes, il semble que l’ADN contenu dans celles-ci
s’adsorbait complètement sur les parois, et ils ont donc été abandonnés.
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 67

2.3.1.c Conception du système thermique

Pour sa compacité et son intégration facile avec un capillaire, nous avons opté
pour un échangeur de chaleur à géométrie cylindrique, divisé orthoradialement en
plusieurs zones de température nécessaires au déroulement de la réaction de PCR.
Le capillaire est enroulé autour du cylindre chauffant, et les gouttes subissent les
cycles de température en circulant autour de ce cylindre. La question qui se pose est
donc la suivante : combien de temps met (et donc sur quelle distance circule) une
goutte pour passer d’une température à l’autre, l’écart maximum de température
prévu dans notre système correspondant au passage de la zone à 94°C à la zone à
55°C ? Ces calculs sont principalement basés sur des formules pour le moins semi-
empiriques tirées du Perry’s chemical engineer handbook [Perry & Green, 1997], qui
sans être élégantes semblent se révéler efficaces.

Hypothèses de calcul. On suppose tout d’abord que le film d’huile séparant
les gouttes des parois a une épaisseur négligeable et que celles-ci reçoivent donc
directement le flux de chaleur des parois. En négligeant aussi les effets de la tension
de surface, on approxime alors le problème par celui du transfert de chaleur depuis
une paroi à un flux de Poiseuille (problème de Graetz). On considère ensuite que
l’air entourant le capillaire est isotherme, et que la paroi extérieure du capillaire est
à la même température que l’air ambiant. Enfin, on considère que les recirculations
au sein de la goutte créent une équilibration thermique immédiate dans celle-ci, ce
que nous vérifierons a posteriori.

Estimation de la distance nécessaire à la thermalisation. Ce calcul, qui
peut-être trouvé en annexe 3, est effectué pour le cas le plus extrême du passage
de 94°C à 54,5°C de la goutte, la température de la zone concernée étant supposée
être à 54 °C. On obtient finalement après quelques simplifications pour le temps de
thermalisation de la goutte :

t =

√

1

V

Q

2Π∆Tm

[
x

kwRm

+
1

1, 83ko

] (2.6)

où Rm est le rayon moyen du capillaire et avec les symboles définis en annexe 3.
En appliquant l’équation 2.6 au cas d’un tube de Teflon de 800 µm de diamètre

interne et une épaisseur des parois de 400 µm, pour une goutte circulant à 0,1 cm/s
passant de la zone de dénaturation à la zone de fixation des amorces, on obtient un
temps de thermalisation de l’ordre de 6 secondes , ce qui est relativement rapide
compte tenu des temps de cycles prévus, bien que légèrement supérieur aux temps
obtenus avec les chauffages du mélange réactif par air chaud ou par radiation infra-
rouge. Le calcul est de plus effectué ici pour une goutte relativement grosse dans
un canal large, et la miniaturisation devrait permettre une nette amélioration des
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68 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

taux de transfert. Cette variation de température tout de même rapide a un effet
favorable sur l’efficacité de la réaction.

On peut finalement vérifier l’hypothèse selon laquelle la température dans la
goutte est rapidement uniformisée par les recirculations à l’échelle du temps global
de thermalisation. Dans le référentiel de la goutte, le champ de vitesse dans la partie
cylindrique de la goutte est de la forme [Goldsmith & Mason, 1963] :

u(r) = U
[

1 − 2r2 − (R − h)2

(R − h)2(1 + λ)

]

où r est la coordonnée cylindrique radiale, h l’épaisseur du film séparant la goutte
des parois et

λ = 2
ηg

ηo

[ R2

(R − h)2
− 1]

En tenant compte que l’épaisseur du film séparant la goutte des parois est très faible,
u se simplifie en :

u(r) = U
[

1 − 2r2 − R2

R2

]

En première approximation, on obtient une vitesse nulle sur les bords de la goutte
et 2U au centre. En estimant que la goutte est entièrement mélangée pour des temps
tels que :

t >
L

2U

on obtient pour la goutte considérée un temps caractéristique inférieur à 2 secondes,
et nos hypothèses de départ sont donc bien vérifiées.

Architecture de système résultante. Compte tenu des évaluations effectuées
précédemment, nous avons opté pour un échangeur thermique cylindrique en cuivre
de 4 cm de diamètre pour 7,5 cm de long, une goutte circulant à 0,1 cm/s mettant
ainsi environ 2 minutes à en faire le tour. Pour 35 cycles de PCR, une longueur
enroulée de capillaire de l’ordre de 4,5 mètres est à prévoir. Compte tenu de son
diamètre externe, le capillaire est ainsi enroulé sur une longueur de cylindre de 5,5
cm. Le capillaire entre en traversant axialement la zone à 94°C afin d’obtenir une
dénaturation efficace de l’ADN avant le premier cycle, et sort de celui-ci en fin des
35 cycles de réaction par la zone à 72°C afin d’obtenir une phase d’extension plus
longue en fin de réaction. Ces parcours initiaux et finaux additionnels représentent
ainsi environ 2 minutes.

Bien que le silicone soit plus intéressant que le Teflon du point de vue thermique
du fait de sa plus grande conductivité, les difficultés de traitement du silicone évo-
quées plus haut nous ont poussés à conserver tout de même le Teflon PFA. Chaque
zone de température est isolée des autres par des plaques de polycarbonate d’une
épaisseur de 5mm (le polycarbonate faisant partie des plastiques au prix abordable
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 69

94°C55°C

72°C

Ventilation

Capteur

Resistance
IN

OUT

Fig. 2.8 – Cylindre chauffant du système de PCR microfluidique. Les encoches
permettant l’entrée et la sortie du capillaire ne sont pas représentés.

les plus isolants). La zone d’élongation occupe une partie du cylindre deux fois supé-
rieure aux autres, soit la moitié de celui-ci, correspondant à un temps d’élongation
deux fois supérieur aux temps de dénaturation et d’appariement des amorces pour
une goutte. Chaque zone comprend deux capteurs de température Pt100 placés aux
extrémités radiales de celle-ci dans des trous prévus à cet effet (mais ne traversant
pas le cylindre), une cartouche chauffante, et deux trous destinés au passage de
l’air de ventilation traversant complètement le cylindre selon son axe (voir figure
2.8). Elles sont recouvertes par une feuille d’aluminium en contact avec le cuivre de
chacune d’elle afin de chauffer le capillaire par le dessus et d’améliorer l’uniformité
thermique au sein de celui-ci. Le tout est placé dans une coque de polycarbonate
enrobée de coton afin de créer un environnement isotherme en isolant le cylindre de
l’extérieur.

La température dans chaque zone est contrôlée par une commande proportion-
nelle intégrale et dérivée (PID) écrite sous Labview (National Instruments). A titre
indicatif, la correction proportionnelle règle le courant de chauffage proportionnel-
lement à la valeur absolue de l’erreur mesurée, la commande intégrale permet de
tenir compte du signe de l’erreur et la commande dérivée permet enfin d’éviter les
oscillations autour de la valeur demandée en tenant compte de la pente de la mesure
de température. Un ventilateur permet d’évacuer la chaleur et de minimiser ainsi la
diffusion de température inter-zones, tout en améliorant la rapidité de la commande
PID. Sans ventilation, la zone d’appariement, nécessairement voisine de la zone de
dénaturation, était du fait de la diffusion thermique à une température supérieure
à la température désirée, sans chauffage. Avec ventilation, et grâce au réglage du
contrôle PID, on obtient une variation de température orthoradiale dans chaque
zone inférieure à 0,1°C. Il existe nécessairement une zone de transition entre chaque
zone de température, mais celle-ci est relativement courte compte tenu du temps de
thermalisation de la goutte.
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70 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

La ventilation pose le problème de l’inhomogénéité thermique le long de l’axe du
cylindre : en enlevant de la chaleur à l’entrée du cylindre, l’air s’échauffe et refroidit
donc moins bien la suite de celui-ci. Selon les mesures effectuées dans le cœur du
cylindre ou à sa surface, nous avons mesuré des différences de températures entre
l’entrée et la sortie de la ventilation allant jusqu’à 5°C pour la zone de dénaturation
(la plus chaude). Ceci pose d’une part le problème de la reproductibilité des cycles
de température au cours de la réaction. D’autre part, des températures trop élevées
(supérieures à 95°C) endommagent définitivement l’enzyme de la PCR, malgré sa
thermostabilité. Cependant, sur la longueur d’enroulement du capillaire, la variation
de température est de tout au plus 2°C dans la zone de dénaturation. D’autre part, les
capteurs étant centrés dans le cylindre, on peut penser que les cycles démarrent avec
une température de dénaturation légèrement inférieure à la température désirée, et se
terminent avec une température légèrement supérieure. Pour finir, nous décrivons ici
les valeurs extrêmes obtenues dans la zone de haute température, mais ces différences
sont plus faibles dans les autres zones, et particulièrement pour la température
d’élongation, cruciale pour le bon déroulement de la réaction.

Nos résultats prouvent que la réaction de PCR avait par ailleurs bien lieu, mais
on peut espérer augmenter son efficacité par un meilleur contrôle de la température
axiale du cylindre. Une solution consiste à utiliser l’architecture de Park et al. [2003],
avec une forme (vue axiale) de trèfle à 3 feuilles, chaque feuille correspondant à
une zone de température ainsi isolée des autres par une épaisse couche d’air, et ne
nécessitant pas de ventilation pour s’équilibrer thermiquement. Le refroidissement
est cependant intéressant pour améliorer la vitesse de réaction de la commande PID.
Afin de limiter la variation de température axiale du cylindre tout en conservant une
source froide correcte, on peut envisager un refroidissement liquide : de par sa plus
grande capacité calorifique, le liquide s’échauffera moins au cours de son parcours le
long du cylindre et fournira ainsi un refroidissement plus homogène.

2.3.1.d En résumé...

Nous utilisons une huile fluorée FC40 contenant 0,5 % en masse d’un tensio-actif
fluoroalcool pour transporter les gouttes au sein desquelles a lieu la réaction à 0,1
cm/s dans un capillaire en Teflon PFA de diamètre intérieur 760 µm. L’huile de
transport est systématiquement dégazée sous vide pendant au moins 20 minutes
avant chaque utilisation. En effet, si les huiles fluorées présentent une faible affinité
pour les molécules biologiques, elles contiennent une quantité importante de gaz
dissous, qui est susceptible de perturber la réaction en formant des bulles du fait
des hautes températures utilisées. Afin qu’elles aient la forme de plots, les gouttes
ont un volume de l’ordre du microlitre. Des tubes en silicone traité sont utilisés
uniquement dans les parties où ils sont nécessaires, c’est à dire dans les valves à
pincements. Nous travaillons à faible nombre capillaire et faible nombre de Reynolds,
sans contamination entre les gouttes.
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 71

Le capillaire est enroulé 35 fois autour d’un cylindre chauffant divisé orthora-
dialement en trois zones de température, un tour de cylindre correspondant ainsi à
un cycle de PCR pour une goutte avec un temps de l’ordre de deux minutes, ce qui
laisse largement le temps à la goutte de se thermaliser dans chaque zone. Pour une
goutte seule, le temps de réaction est donc d’environ 70 minutes, ce qui est peu com-
pétitif par rapport aux autres systèmes microfluidiques. C’est par la multiplication
des gouttes que notre méthode prend tout son intérêt.

Partant de cet architecture performante pour un système d’analyse à haut débit,
il est donc nécessaire d’automatiser les étapes d’injection, de mélange avec les réactifs
et de détection des produits afin de tirer pleinement parti des possibilités de notre
système. C’est ce que décrit la partie suivante.

2.3.2 Automatisation du système

Si la conception de systèmes microfluidiques de PCR a fait l’objet de nombreuses
recherches au cours des dernières années, le problème de l’injection des échantillons
au sein de ces systèmes est resté largement inexploré. Le problème du « world to
chip »déjà mentionné en introduction est ici criant, puisque bon nombre de systèmes
haut débit performants le sont surtout sur le papier, du fait de l’absence de concep-
tion d’une méthode fiable permettant d’interfacer dispositif microfluidique et monde
« réel », macroscopique (dans lequel on est qu’on le veuille ou non obligés de passer).
On trouve dans le cas des systèmes de PCR en microchambre la possibilité de mul-
tiplexage des réactions, permettant par répartition astucieuse des liquides pipetés
d’effectuer N2 réactions avec 2N +1 étapes de pipetage seulement [Liu et al., 2003].
On trouve pour le prélèvement par aspiration quelques idées dans la thèse de M.
Curcio [2003], mais aucune n’a été réellement développée.

Nous présentons ci-dessous une méthode d’injection originale, alliée à une détec-
tion en ligne des produits de la réaction. A partir d’une microplaque modifiée, notre
système permet de prélever automatiquement les échantillons, et de les mélanger
aux réactifs. Un flux continu d’échantillons est maintenu autour du cylindre chauf-
fant pendant que l’injection séquentielle est effectuée, permettant un fonctionnement
perpétuel du système. Afin de bien faire comprendre l’intérêt de notre système, j’in-
siste sur le fait que quel que soit le système utilisé, il y a nécessairement une étape
du protocole où les échantillons doivent être prélevés « macroscopiquement », c’est
à dire que l’on est limité à des volumes supérieurs à 1 µL (bien que certains robots
permettent de descendre à quelques centaines de nanolitres), ce qui dans le cadre
d’applications microfluidiques utilisant des volumes nettement inférieurs représente
souvent une perte. Dans notre cas, des volumes de l’ordre du microlitre ont été
utilisés afin de faire la preuve de concept de notre système, mais le principe entier
de la manipulation reste valable à plus petite échelle, dans la limite de précision
du pompage. Les techniques utilisées et les résultats obtenus sont résumés dans
Chabert et al. [2006].
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72 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

2.3.2.a Préparation de la microplaque d’injection

Les échantillons et réactifs nécessaires à la réaction sont contenus dans une micro-
plaque 96 puits. Afin de remplir correctement le fond de ces puits, des volumes de 50
µL sont utilisés. Un puits unique contient l’enzyme nécessaire à la réaction de PCR,
tandis que les autres puits contiennent les différents échantillons à amplifier. Une
goutte d’enzyme sera ajoutée en ligne à chaque goutte d’échantillon. Cette configu-
ration permet de réduire la consommation d’enzyme, puisque pour chaque réacteur
formé, on utilise la même portion du volume macroscopique qui a été déposé dans le
puits. Ce point est important car le coût des réactions de PCR est essentiellement
lié au prix des réactifs, et plus particulièrement à celui de l’enzyme. D’autre part,
ceci est associé à un mélange automatique des échantillons et des réactifs, ce qui
réduit considérablement les temps de préparation. Ce puits commun se situe à un
coin de la plaque, afin de faciliter la programmation des opérations d’injection qui
vont suivre. Quant aux amorces, on a le choix de les placer dans le puits commun,
ce qui peut correspondre au cas pratique de l’analyse de la même séquence d’ADN
de différentes provenances, ou de placer des amorces différentes dans chaque puits,
ce qui peut correspondre au cas de l’analyse de différentes parties du même ADN
(l’ADN pouvant alors être lui placé dans le puits commun).

La plaque d’injection doit correspondre aux caractéristiques diphasiques de notre
système et comporte par conséquent plusieurs niveaux de liquides immiscibles super-
posés. Chaque puits d’échantillon est ainsi individuellement recouvert d’une couche
de l’huile fluorée servant au transport des gouttes. Cette huile étant plus dense que
la solution aqueuse, un traitement de surface permettant de maintenir par capilla-
rité la solution aqueuse au fond des puits est utilisé : on cherche à obtenir des puits
avec un fond hydrophile et des parois hydrophobes, afin d’empêcher la remontée de
la solution aqueuse. Nous utilisons pour ceci une méthode très simple et reproduc-
tible bien que peu raffinée. Partant d’une plaque hydrophile (Nunc Multisorp), le
fond des puits est recouvert d’une couche d’eau distillée afin de le protéger, puis du
spray Teflon (Roth) est vaporisé sur toute la plaque. Après deux heures de séchage
à température ambiante, l’eau contenue au fond des puits est enlevée et la plaque
rincée à grande eau, avant d’être laissée à sécher toute une nuit à température am-
biante. Par cette méthode, on obtient des plaques ayant les caractéristiques désirées
et extrêmement robustes.

On peut donc dans ces plaques recouvrir nos échantillons d’une épaisse couche
d’huile de transport (200 µL) tout en gardant une architecture stable à deux niveaux
de liquides. La situation du puits d’enzyme est légèrement différente : comme nous
l’avons déjà mentionné (partie 2.3.1.b), les mix d’enzymes de PCR contiennent des
tensio-actifs. Ceux ci ont tendance à diminuer la tension de surface entre l’huile et la
solution aqueuse et à diminuer l’angle de contact entre celle-ci et la surface fluorée
hydrophobe. Par conséquent, les effets capillaires se trouvent amoindris, d’autant
plus que l’huile de transport contient déjà un tensio-actif, et la solution d’enzyme a
tendance à remonter dans le puits. Par conséquent, le puits d’enzyme est recouvert
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 73

par du perfluorohexane pur et moins dense que le FC40 (densité 1,7) de façon à
assurer la stabilité du puits contenant l’enzyme. Recouvrir le puits d’enzyme avec
une huile fluorée différente de l’huile de transport ne pose, nous le verrons, pas de
problèmes du point de vue de l’injection.

La possibilité de recouvrir chaque puits de sa couche d’huile plus dense que la
solution aqueuse présente l’intérêt de pouvoir ajouter par dessus la plaque entière
une troisième couche de liquide, à nouveau aqueux, sans que celle-ci entre en contact
avec les réactifs. Cette troisième couche de solution aqueuse sert d’une part à rincer la
pointe d’injection entre chaque étape d’aspiration, d’autre part à éviter que la pointe
d’aspiration ne se trouve en contact avec l’air. Des microbulles d’air pourraient en
effet se piéger à la surface de celle-ci et se trouver injectées entre les gouttes. Elles
servent alors de point de nucléation pour tout le gaz dissout dans l’huile, ce qui, du
fait des températures élevées utilisées, conduit à l’apparition de grosses bulles d’air.
Celles-ci, de par leur forte dilatation, dérèglent les temps de cycle et déstabilisent
le train de gouttes au cours de la réaction. La microplaque préparée est donc placée
et calée au fond d’un récipient adapté qui est rempli d’une solution aqueuse de
Tween 20 (polyoxyethylene (20) sorbitan monolaurate, Sigma) à 0,1% en masse. On
peut imaginer tirer parti du large excès de ce troisième liquide pour thermaliser
la plaque d’échantillons. Cette méthode pose cependant problème, puisque lors de
l’injection, en abaissant la température, on augmente le nombre capillaire du système
(voir partie 2.3.1.b), et que selon la vitesse de prélèvement utilisée, on peut avoir
fractionnement de gouttes par cisaillement.

L’arrangement de fluides résultant est représenté en figure 2.9.

2.3.2.b Séquence d’injection

Architecture générale. Pour suivre l’explication, se reporter à la figure 2.10. Les
fluides sont manipulés dans le système en utilisant deux pousse-seringues (Harvard
Apparatus) équipés de seringues de 250 µL (Hamilton), et contrôlés par un pro-
gramme Labview développé au laboratoire. Ces deux pousse-seringues (désignés par
« pompe »en figure 2.10) fonctionnent antisymétriquement. Chaque pousse-seringue
est relié à une jonction en Y (représentée par un cercle noir en figure 2.10) en Teflon
PTFE (Omnifit) de diamètre interne 800 µm, donc approximativement du même
diamètre que le capillaire, et de volume mort quasi-nul. Les deux branches du Y
débouchent dans une valve solénoïdale à pincement, cette valve ouvrant soit sur le
côté injection (pointe d’injection et microplaque 96 puits) soit sur le côté réaction
(cylindre chauffant).

Les valves à pincements présentent,outre les avantages d’un volume mort quasi-
nul, celui du contrôle de deux voies antisymétriques avec une seule valve ([voie 1
ouverte ET voie 2 fermée] OU [voie 1 fermée ET voie 2 ouverte]). Elles nécessitent
par contre l’utilisation de tubes flexibles pouvant être écrasés et revenir à leur forme
initiale lorsqu’il sont libérés, ce qui n’est pas le cas du Teflon. C’est donc ici que
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74 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

l’on utilise les tubes en silicone traités mentionnés en partie 2.3.1.b. Le risque de
fractionnement des gouttes par passage dans une constriction se situe au niveau de
ces valves. Même ouvertes, elles appuient légèrement sur le tube et le déforment,
ce qui est le prix à payer pour avoir une fermeture efficace résistant à des pressions
relativement élevées. Cependant, nous n’avons jamais observé de fractionnement lié
aux motifs mentionnés en partie 2.3.1.a dans nos expériences. Il s’agit pourtant
d’un point assez critique du système, les gouttes pouvant se fractionner lorsqu’elles
mouillent la surface à cause d’un traitement de surface défaillant. Pour cette rai-
son, le traitement de surface doit être renouvelé tous les mois en moyenne. L’autre
point critique du système réside dans les jonctions en Y. Celles-ci permettent une
connexion directe aux tubes en Teflon par serrage mais nécessitent un alignement
parfait de ceux-ci dans la jonction.

Avant le démarrage de l’injection, le système est complètement rempli avec de
l’huile de transport de façon à ce qu’il ne subsiste aucune trace d’air dans celui-
ci. En effet, en plus de perturber la synchronisation de la réaction en flux, l’air
empêcherait une injection précise à cause de sa dilatation. Notons ici l’avantage
de la microfluidique de gouttes : les volumes morts sont comblés avec de l’huile de
transport, peu coûteuse et n’impliquant pas de dispersion de l’échantillon, au lieu
de l’être avec l’échantillon ou un tampon susceptible de le diluer.

Système d’injection. La tête d’injection comporte deux diamètres distincts :
une pointe de PTFE (diamètre intérieur 360 µm, diamètre extérieur 760 µm, 8
mm de long) est enfilée dans le capillaire utilisé dans le reste du système (diamètre
intérieur 760 µm). Il s’agit donc schématiquement d’une pointe évasée . La pointe de
faible diamètre était initialement utilisée pour prélever les échantillons avec plus de
précision qu’avec le simple tube de transport tout en perturbant moins l’interface
solution aqueuse/huile dans la microplaque. Il s’est finalement avéré qu’elle était
aussi un outil très efficace pour coalescer les gouttes d’échantillons avec les gouttes
de réactifs.

La platine XYZ servant à déplacer la pointe d’injection au dessus de la micro-
plaque est dérivée d’une mini tourneuse-fraiseuse numérique Kosy fabriquée par la
société allemande Max-Computer. Cet appareil présente des performances tout à
fait honorables (précision de 10 µm) pour un prix défiant toute concurrence (1500€,
contre plusieurs milliers d’Euros pour les robots destinés à la biologie). Elle est
commandée et synchronisée avec les pompes sous Labview grâce à un programme
développé par nos soins (il est recommandé de se munir d’un dictionnaire français-
allemand sérieux avant de se lancer dans ces programmes à partir des codes machines
fournis par le fabricant...).

Prélèvement. Le processus d’injection se déroule en un cycle cinq étapes (voir
figure 2.9) :
1. La pointe d’aspiration, initialement située dans la solution de lavage, est déplacée
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 75

au dessus du puits commun d’enzyme et plongée au fond de ce puits. 500 nL de mix
sont prélevés.
2. La pointe est déplacée verticalement à travers le film d’huile recouvrant le puits
d’enzyme jusque dans la solution de lavage, puis est déplacée horizontalement au-
dessus d’un puits d’échantillon n.
3. La pointe est plongée au fond du puits n et 500 nL d’échantillon sont prélevés. A
ce stade, les gouttes d’enzyme et d’échantillon sont séparées par une couche d’huile
située dans la première partie de la pointe. L’huile étant totalement mouillante dans
notre système, cette couche résulte d’une faible quantité de perfluorohexane prélevée
par capillarité lorsque la pointe passe à travers la couche d’huile du puits commun.
4. La pointe est déplacée dans l’huile de transport recouvrant l’échantillon du puits
n, et 5 µL de celle-ci sont prélevés au titre d’espaceur entre les microgouttes. C’est
là qu’intervient la pointe à deux diamètres. En arrivant dans la partie large de
la pointe, le film de perfluorohexane séparant les deux gouttes primaires s’amincit
jusqu’à devenir instable et se rompt, induisant ainsi la coalescence des deux gouttes.
La faible quantité de perfluorohexane se mélange facilement au reste de l’huile de
transport, et représente un volume négligeable par rapport à celle-ci, ne changeant
donc pas ses propriétés. L’échantillon et les réactifs sont ensuite rapidement mélangés
par les recirculations induites par le transport de la goutte dans le capillaire.
5. La pointe est relevée dans la solution de lavage, et le protocole peut recommencer
à l’étape 1 avec le puits d’échantillon n + 1.

Les gouttes formées (réacteurs de 1 µL) sont stockées dans une portion de ca-
pillaire « tampon »du système d’injection. Après qu’un certain nombre de gouttes
aient été formées, la seringue de prélèvement est pleine, et toutes les gouttes formées
se trouvent dans le « capillaire tampon »directement relié à la seringue. Notons que
ceci est nécessaire à la réinjection correcte des gouttes dans la partie réaction du sys-
tème (autour du cylindre). Pour une seringue de 250 µL, on peut comme on le verra
au paragraphe suivant former jusqu’à 19 gouttes (soit 114 µL incluant les espaceurs
d’huile) qui sont stockées dans le canal tampon, tandis que les 136 µL restant sont
uniquement de l’huile permettant d’amener les gouttes de la pointe d’injection au
canal tampon à travers les valves et les jonctions en Y. Cette huile pourrait être
prélevée au dessus de puits contenant des échantillons déjà prélevés, mais dans un
premier temps et par souci de simplicité, nous avons dédié une rangée de puits à
contenir l’huile utilisée pour déplacer les trains de gouttes formés.

C’est à ce stade qu’intervient le fonctionnement antisymétrique des deux pousse-
seringues, permettant de combiner l’injection séquentielle des échantillons décrite et
la circulation continue de ceux-ci dans la zone de réaction.
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76 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse
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Fig. 2.9 – Microplaque 96 puits utilisée pour l’injection automatisée des micro-
gouttes, et séquence d’injection telle que décrite dans le texte, avec une pointe d’in-
jection évasée.

2.3.2.c Injection séquentielle et flux continu

Boucle d’injection. Cette combinaison fait intervenir un cycle d’alternance à
deux étapes (figure 2.10). La seringue (n°1) utilisée pour prélever les échantillons est
initialement vide, sa vanne ouverte côté injection, et se remplit d’huile au fur et à
mesure qu’elle forme les gouttes. A l’inverse, l’autre seringue (n°2) est pleine d’huile
lorsque le prélèvement des échantillons commence, avec sa vanne ouverte côté ré-
action, et assure une circulation continue à 0,1 cm/s autour du cylindre chauffant.
Lors de la première série de prélèvements, elle pousse uniquement de l’huile. A la fin
de la formation de la première série de gouttes, la valve de la seringue n°1 ouvre le
côté réaction, ferme par la même le côté injection, et le pousse-seringue n°1 se met à
pousser de façon continue les gouttes formées à l’étape précédente autour du cylindre
chauffant, assurant ainsi le flux continu dans la partie réaction tout en permettant
le déroulement de la réaction pour ces gouttes. Pendant ce temps, la seringue n°2,
désormais vide, est utilisée pour former séquentiellement de nouvelles gouttes des-
tinées à la réaction de la même façon que la seringue n°1 à l’étape précédente. Par
une synchronisation précise des deux pousse-seringues sous Labview, notre système
est donc capable de fonctionner continuellement (tant qu’il est alimenté en échan-
tillons) avec une pompe qui prélève des échantillons pendant que l’autre pousse en
continu ceux qu’elle a déjà formés (voir figure 2.10). Concernant l’alimentation en
microplaques d’échantillons du système, on peut tout à fait imaginer le coupler avec

Microfluidique de gouttes pour les analyses biologiques - Thèse de doctorat de l’université Paris VI - Max Chabert

te
l-0

01
80

99
4,

 v
er

si
on

 2
 - 

22
 O

ct
 2

00
9



CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 77

des robots existants permettant de manipuler et de charger des microplaques.
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Fig. 2.10 – Cycle à 2 états permettant de combiner injection séquentielle et circu-
lation continue autour du cylindre. Chaque pompe est reliée à une jonction en Y
dont les deux branches débouchent sur une valve à pincements. État 1 : la pompe 1
forme séquentiellement des nouveaux réacteurs et les stocke dans son canal tampon
pendant que la pompe 2 pousse continûment les réacteurs déjà formés autour du
cylindre chauffant. État 2 : la pompe 1 pousse continûment les échantillons qu’elle
vient de former dans la zone réaction pendant que la pompe 2 forme séquentiellement
de nouveaux échantillons qu’elle stocke dans son canal tampon.

Remarques. Quelques remarques sont importantes à ce stade. Le temps d’injec-
tion pour une goutte est principalement limité par la vitesse des pompes, plus que
par la vitesse de déplacement de la pointe entre des puits plus ou moins distants.
Il y a en effet un compromis à trouver entre vitesse d’injection d’une goutte et
précision du volume prélevé. Les gouttes sont prélevées à 0,5 µL/s. L’injection des
espaceurs d’huile peut se faire à plus haute vitesse puisque la précision en volume est
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78 2.3. Système de PCR développé lors de cette thèse

moins importante dans leur cas. De même pour l’injection du spacer final permet-
tant d’amener le train de gouttes dans le capillaire tampon dans lequel il attendra
d’être envoyé vers la partie réactive. Lors du prélèvement d’huile, on utilise ainsi
des flux de 2,5 µL/s résultant en des vitesses de l’ordre de 0,5 cm/s, d’où une nette
augmentation du nombre capillaire. Ceci ne résulte cependant pas en des fractionne-
ments de gouttes dans les constrictions ou par cisaillement. Par contre, ces vitesses
nous empêchent d’utiliser le refroidissement de plaque mentionné plus haut, puisque
les deux effets combinés d’augmentation du nombre capillaire induisent eux le frac-
tionnement des gouttes. Celles ci sont donc prélevées à température ambiante dans
la plaque.

On comprend bien que la synchronisation des pompes est un problème complexe
fonction à la fois du volume des gouttes et des espaceurs formés, de la vitesse de
circulation des gouttes choisie dans la partie réaction, et dans une moindre mesure
de la localisation des puits d’échantillons sur la plaque par rapport au puits d’en-
zyme. Cette nécessaire synchronisation limite ainsi le nombre de gouttes injectables
par train. On prélève le nombre maximal de gouttes possibles pendant que l’autre
seringue se vide et on finit de remplir la seringue d’aspiration par prélèvement à
haute vitesse d’huile pure afin d’être « dans les temps »lorsque la seringue pous-
sante est vide. Dans l’hypothèse où l’on serait capable de prélever les gouttes plus
rapidement, et donc d’en prélever plus dans l’intervalle de temps où la seringue de
réaction se vide continûment, il reste recommandé de placer le train dans son entier
dans un canal tampon. On pourrait imaginer au lieu de ça prélever perpétuellement
les gouttes sans se soucier de la seringue effectuant les prélèvements et en laissant
les gouttes à l’endroit où elles se trouvent lorsqu’une seringue est pleine, mais ceci
rendrait le repérage des gouttes beaucoup plus ardu, puisqu’une goutte prélevée lors
d’un cycle d’alternance précédent n − 1 pourrait finalement entrer dans le cylindre
après une goutte prélevée au cycle présent n.

Chaque série de gouttes est séparée de la suivante par un spacer d’huile corres-
pondant au volume nécessaire pour faire transiter le train depuis le canal tampon à
travers la jonction en Y et les valves jusqu’à la partie réaction. Lors de cette opé-
ration, les trains font demi-tour, c’est à dire que la première goutte prélevée de la
plaque se retrouve la dernière injectée dans la partie réaction.

Le lecteur peut se demander où est l’avantage de la microfluidique, puisque les
échantillons sont initialement introduits dans les puits en volume de 50 µL. D’une
part, ce volume dépend essentiellement de la géométrie des puits considérés, et
c’était ici le volume nécessaire pour recouvrir entièrement le fond d’un puits. On
peut très bien imaginer utiliser une plaque 384 puits voire 1536 puits à fond rond,
dans lesquelles quelques microlitres suffisent à recouvrir correctement le fond, nous
rapprochant ainsi de la limite de ce qui est « macroscopiquement manipulable ».
L’utilisation d’un capillaire de plus faible diamètre externe serait nécessaire dans ces
puits plus petits afin de ne pas trop perturber l’interface huile /solution aqueuse et de
ne pas faire remonter les échantillons dans le puits. Avec des capillaires de plus faible
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 79

diamètre, on peut facilement venir prélever dans ces puits des volumes de l’ordre
de la centaine de nanolitres, ce qui nous fait gagner un facteur 10. La goutte étant
non mouillante sur les parois du capillaire, la diminution de ses dimensions dans une
limite raisonnable ne devrait pas poser de problèmes fondamentaux tant que la chute
de pression induite par la présence des gouttes n’est pas trop importante. D’autre
part, même si dans la majorité des cas le volume utilisé restera inférieur au volume
introduit macroscopiquement dans la plaque, le même puits peut-être réutilisé pour
former plusieurs gouttes. C’est déjà le cas dans notre système pour l’enzyme : on
peut dire que dans notre prototype non optimisé, la consommation réelle d’enzyme
est bien de 0,5 µL par échantillon, tout compris. Quant aux échantillons, on peut
imaginer prélever plusieurs fois le même échantillon afin d’effectuer des contrôles :
c’est le cas de toutes les analyses en PCR quantitative classique utilisées en médecine
et biologie, qui sont souvent effectuées en « duplicate »voire en « triplicate ». Enfin,
dans le cadre d’applications de génotypage, on cherche souvent à cribler différents
échantillons avec différents réactifs de PCR (amorces), et notre système se révèle
parfaitement adapté à ce type de multiplexage.

2.3.2.d Montage de détection

Étant désormais capables d’injecter et de faire réagir un grand nombre de gouttes
successives, nous devons être capables de détecter celles-ci automatiquement en ligne
afin de ne pas perdre en sortie le temps que nous gagnons en entrée. Pour ce faire, un
montage classique de détection de fluorescence induite par laser (LIF) a été intégré
en sortie du système. Nous avons pour l’instant opté pour une détection en fin de
réaction, premier pas vers la PCR quantitative, pour une question de simplicité du
montage. Cette détection est effectuée directement dans le capillaire après réaction.
Notre montage est destiné à une détection de type FITC (fluorescéine isothiocyanate,
excitation 490 nm, émission 520 nm), la plus classique pour le marquage d’ADN avec
par exemple du SybrGreen. Si cette méthode de détection n’est pas spécifique du
double brin d’ADN considéré, rappelons que la spécificité est obtenue par un choix
judicieux des amorces.

Le capillaire est passé au centre d’une boîte noire. Un faisceau laser (laser solide
pompé par diode, AOTK, 40 mW, 472 nm) est focalisé par un miroir dichroïque et à
travers un objectif x10 sur le centre du capillaire. Le signal de fluorescence éventuel
est récupéré à travers ce même dichroïque, filtré par un filtre passe-bande (520-550
nm) et focalisé par une lentille convergente sur un tube photomultiplicateur muni
d’un diaphragme. Notre montage se situant dans une pièce ne pouvant pas être
laissée dans le noir, et l’isolation de la partie détection de la lumière n’étant pour
l’instant pas parfaite, la combinaison d’un diaphragme sur le photomultiplicateur
avec une lentille convergente permet de s’affranchir du bruit de fond dû à la lu-
mière extérieure. Le montage est représenté en figure 2.11. Le signal est acquis sous
Labview.
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80 2.4. Résultats obtenus

Lentille f =45 mm Filtre PB

Laser

Dichroïque

Objectif 10x

Fig. 2.11 – Schéma du montage de détection des produits par LIF (laser induced
fluorescence) dans le capillaire après reaction.

L’utilisation d’un photomultiplicateur permet une détection très sensible de la
fluorescence. La limite de détection de notre système n’est cependant pas fixée par le
rapport signal sur bruit du détecteur lui-même, mais plutôt comme nous le verrons
par celui du bruit de fond lié aux marqueurs fluorescents utilisés.

2.4 Résultats obtenus

Les expériences menées sur le système avaient pour but de démontrer la stabilité
des trains de gouttes et l’absence de contamination effective (en situation réelle
de haute température) entre les gouttes, ainsi que la reproductibilité et l’efficacité
du système pour les réactions de PCR. Des essais ont enfin été effectués sur du
matériel génétique issu de cellules humaines fourni par l’hôpital de l’Institut Curie
afin de détecter des gènes d’intérêt dans le diagnostic du cancer du sein. Ces derniers
tests, bien qu’encore anecdotiques lorsqu’on les compare aux performances atteintes
avec les appareils de PCR quantitative utilisés en routine, ont permis de prouver la
flexibilité de notre système et son application à des cas pratiques.

2.4.1 Tests de contamination et de reproductibilité

2.4.1.a Protocoles expérimentaux.

Tous les tests présentés dans cette partie sont effectués sur un plasmide bactérien
issu de e-coli, Litmus 28i (New England Biolabs). Ce fragment est originellement un
ADN circulaire double brin de 2823 pb que nous amplifions sur 572 pb entre la base
2008 et la base 2580 (amorce sens 5’-AGC-TTG-GAG-CGA-ACG-ACC-3’, amorce
antisens 5’-CGC-ATT-GCG-GTA-TCT-AGA-ACC-GGT-GAC-GTC-3’).

Les tests de reproductibilité sont menés en formant des gouttes contenant tous
les réactifs nécessaires à la PCR et de l’ADN avec une concentration identique, et
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 81

en comparant les signaux obtenus en fin de réaction. La limite de détection est ob-
tenue en faisant varier la concentration initiale d’ADN contenue dans les gouttes.
Enfin, la contamination inter-gouttes est testée en alternant gouttes contenant ini-
tialement tous les réactifs nécessaires à la PCR et ADN (gouttes positives) avec
des gouttes contenant initialement tous les réactifs nécessaires à la PCR mais pas
d’ADN (gouttes négatives). Ainsi, si il y a contamination, celle-ci sera amplifiée ex-
ponentiellement par la réaction et donc détectable même à un faible niveau initial.

Les temps de cycle utilisés ici consistent en 30 secondes à 94°C, 30 secondes à
55°C et 1 minute à 72°C. Lorsque des contrôles sont effectués sur une machine de
PCR classique, les mêmes temps de cycle sont utilisés.

2.4.1.b Un peu d’histoire...

Les premiers tests de reproductibilité et de contamination décrits ci-dessous ont
été effectués avant l’automatisation du système, et sont présentés en figure 2.12.
Ils correspondent à des gouttes de 2 µL, formées à partir d’un mélange réactionnel
préparé dans des conditions classiques, avec un mix commercial prémélangé (Ready
Mix Taq reaction mixture, Sigma) et une concentration d’amorces de 1 µM (une mi-
cromole par litre). La concentration initiale d’ADN dans le mix était de 0,2 ng/µL
environ. Après injection manuelle des gouttes et circulation à 0,1 cm/s autour du
cylindre chauffant, chaque goutte était récupérée, dissoute dans 10 µL de tampon et
passée sur gel d’électrophorèse. Ce protocole permettait de confirmer que le fragment
de la bonne longueur avait bien été amplifié, mais était laborieux et ne permettait
pas de tester notre principe sur de nombreuses gouttes successives. D’autre part,
l’injection manuelle induisait une variation de la taille des gouttes. Celle-ci, combi-
née à la difficulté de récupérer des gouttes d’aussi faible volume, conduisait à une
reproductibilité assez moyenne due à des masses d’ADN injectées dans le gel dif-
férentes selon les gouttes. Ces expériences ont cependant permis de prouver avec
succès l’amplification d’ADN avec une efficacité apparente sur gel égale à celle des
machines de paillasse et l’absence de contamination entre gouttes successives (figure
2.12).

Comme on peut le voir sur le gel A, la première goutte passant dans le système
présente une amplification différente des gouttes la suivant. C’est un phénomène
que nous avons constaté de nombreuses fois, et que nous avons d’abord relié à
une perturbation thermique liée à l’entrée de la première goutte dans le système.
Cette hypothèse semble cependant peu fondée, puisqu’on imagine mal qu’une goutte
perturbe beaucoup plus le système de chauffage que l’huile qui circule autour de lui
compte tenu des capacités thermiques de chaque élément (capacité thermique de
l’huile ∼ capacité thermique de l’eau << capacité thermique du cylindre). Nous
penchons désormais pour un effet d’impuretés prélevées par cette goutte lors de sa
traversée du capillaire que nous détaillerons plus tard.
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82 2.4. Résultats obtenus

1     2     3    4     5     6    7

1    2    3     4    5    6    7    8

A

B

Fig. 2.12 – Premiers résultats obtenus sur gel
d’électrophorèse après amplification dans notre
système. Gel A : reproductibilité. Ligne 1 : échelle
1 kpb ; Ligne 2 :témoin amplifié dans une machine
classique (2µL sont prélevés dans les 50 µL du mé-
lange réactionnel et dilués dans 10 µL) ; Lignes 3
à 7 : 5 gouttes amplifiées dans notre système. Gel
B : test de non contamination. Ligne 1 : échelle 1
kpb ; Ligne 2 : témoin négatif ; Ligne 3 : témoin
positif ; Ligne 4, 5, 7 et 8 : gouttes négatives ; ligne
6 : goutte positive.

2.4.1.c Tests automatisés.

Ces expériences reposent sur le même principe que les tests préliminaires réalisés
sur gel, avec les mêmes cycles de réactions, mais ont pu être conduites à beaucoup
plus grande échelle grâce à l’automatisation du système. Afin de pouvoir réaliser la
détection en ligne, nous utilisons un mix de PCR contenant initialement du Sybr-
Green I (SybrGreen Jump Start Taq Ready Mix for quantitative PCR, Sigma). Ce
mix contient de plus une enzyme hotstart, ce qui permet d’éviter toute amplification
non spécifique dans les gouttes pendant qu’elles sont prélevées et stockées dans le
canal tampon. Notre détection étant effectuée en fin de réaction avec du SybrGreenI,
nous travaillons à de faibles concentrations d’amorces. Comme nous le verrons, la
détection devenait vite impossible à de trop grandes concentrations de celles-ci, le
bruit de fond étant trop important. Enfin, nous avons profité du signal extrait de la
détection pour faire une étude statistique sur la taille des gouttes formées.

Signal brut. La figure 2.13 montre le signal brut (un point d’acquisition toutes
les 150 ms environ) obtenu en sortie de photomultiplicateur pour un train de gouttes
(donc 19 gouttes) dans lequel une goutte sur 4 contient initialement de l’ADN. Les
gouttes négatives sortent avec un faible signal positif, correspondant à la fluorescence
de base du SybrGreen interagissant avec les amorces. Ceci permet un comptage
correct des gouttes. Les gouttes positives sortent avec un fort signal. Les oscillations
liées au bruit de fond du détecteur sont clairement visibles, et à celles-ci s’ajoutent
des « pics dans les pics », liés à la fluorescence parasite d’impuretés microscopiques
(type poussières) dans les gouttes négatives. Ces artefact ne sont pas corrélés à
la proximité entre une goutte positive et une goutte négative, et ne sont donc en
aucun cas une marque de contamination. Comme le démontre sur 19 gouttes la figure
2.13, l’amplification d’une quantité initiale semblable d’ADN est reproductible d’une
goutte à l’autre, et il n’y a aucune contamination croisée inter-gouttes.

A partir de ce signal brut, des opérations de traitement permettent d’accéder à
une mesure plus quantitative de la quantité d’ADN initialement présente, de s’affran-
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 83

0 50 100 150 200 250
Temps (s)

Fig. 2.13 – Signal brut obtenu
après PCR pour une série de 19
gouttes. Concentration initiale en
ADN des gouttes positives 0,25
ng/µL, concentration en amorces
12,5 nM.

chir des pics parasites liés à la présence d’impuretés, et d’accéder à une statistique
sur la reproductibilité des volumes injectés.

Traitement du signal brut. La figure 2.14 présente les résultats obtenus pour
deux trains de gouttes successifs alternant gouttes négatives et positives, la concen-
tration initiale d’ADN dans chaque goutte positive de la deuxième série étant doublée
à chaque goutte. La concentration initiale dans les réacteurs positifs pour la première
série est de 0,12 ng/µL, tandis que pour la deuxième série, la concentration dans les
gouttes positives commence à 7,5 pg/µL et est doublée dans chaque goutte positive
suivante pour finir à 240 pg/µL dans la dernière goutte positive. Pour des raisons
d’espace, l’intervalle d’huile séparant deux séries (ligne droite de bruit de fond, va-
leur moyenne nulle pour une durée de 280 secondes environ) n’est pas représenté .
Reproductibilité des volumes injectés.

Le lissage (figure 2.14A), effectué par moyenne glissante sur 5 points, permet
d’atténuer l’effet des artefact et du bruit de fond du détecteur. L’encart de la figure
2.14A représente la taille moyenne des gouttes, extraite du signal brut en seuillant
le signal juste au-dessus du bruit pour chaque goutte et en déduisant de la largeur
du pic situé au-dessus du seuil le temps de passage d’une goutte dans le détecteur.
On peut, connaissant la vitesse de celle-ci, remonter à sa taille. On mesure une
largeur de pics très reproductible indépendante du contenu de la goutte, avec un
écart type de 6% seulement. La valeur moyenne déduite de cette mesure pour le
volume de la goutte est de 0,89 µL, au lieu des 1 µL théoriquement prélevés. Cette
valeur légèrement inférieure s’explique facilement par une prise en compte seulement
partielle des deux demi-sphères dont consistent les extrémités de la goutte, liée à
des phénomènes de diffraction aux différentes interfaces et à un éventuel centrage
imparfait du faisceau laser sur le capillaire.
Reproductibilité de l’amplification.
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Fig. 2.14 – Deux séries successives (38 gouttes), le puits commun contenant des
amorces à 25 nM. Partie A : données brutes lissées par moyenne glissante, encart
représentant le temps de passage moyen des gouttes. Partie B : histogramme après
intégration. La ligne continue représente la moyenne du signal des gouttes négatives
et les pointillés l’intervalle de confiance à 99%. Encart représentant la distribution
des valeurs brutes de fluorescence pour les gouttes contenant initialement la même
quantité d’ADN.
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 85

La reproductibilité de l’amplification pour des gouttes contenant initialement
la même quantité d’ADN (gouttes 7 à 11 et goutte 33) a aussi été estimée sur le
signal brut, et l’histogramme de la valeur des points de mesure pour ces gouttes est
représenté en encart de la figure 2.14B. On observe une parfaite reproductibilité de
l’amplification d’ADN avec un écart type de seulement 2%, ce qui est de l’ordre des
standards acceptés en PCR quantitative.
Gouttes négatives.

Enfin, la figure 2.14B représente le signal moyenné en temps sur un intervalle de
25 points centré au milieu de chaque goutte (intégration par la méthode de Gauss).
Comme on peut le voir sur cette analyse digitale, le signal des gouttes négatives varie
peu et ne présente pas de corrélation avec la proximité ou non d’une goutte positive,
ce qui confirme la non-contamination. La ligne horizontale en trait plein représente
la moyenne des pics négatifs tandis que la ligne pointillée représente l’intervalle de
confiance à 99 % (calculé en considérant une distribution gaussienne du bruit).

Les première et dernière gouttes de chaque série sont exclues de la figure 2.14B
et des calculs correspondant. Comme mentionné lors des premiers tests, chaque
goutte traversant pour la première fois une partie du système jusqu’alors inutilisée
depuis le début de l’expérience présente un signal de fluorescence distordu, pouvant
être inférieur ou supérieur au niveau habituel des gouttes, et sortant de l’intervalle
de confiance à 99% calculé sur les autres gouttes. Par observation visuelle de ces
gouttes lorsqu’elles passent dans le capillaire de sortie et dans le faisceau laser, on
voit clairement des poussières microscopiques à l’intérieur. Le montage expérimental
se trouvant dans une salle non dédiée, il est raisonnable de penser que ces poussières
sont prélevées par l’huile de transport et se déposent sur les parois du capillaire
lorsqu’il n’y a pas circulation de fluides. La première goutte traversant le système,
de par l’effet de bouchon qu’elle a en circulant dans le capillaire (seul un fin film
d’huile la sépare des parois) emporte ces poussières et finit par les intégrer, ce qui
peut avoir pour effet une fluorescence accrue des gouttes négatives (cas de la première
goutte, figure 2.14A), ou une inhibition de la réaction de PCR (cas de la ligne 3,
figure 2.12A et de la dernière goutte, figure 2.13).

Nous entourons donc toujours les deux premières séries prélevées (traversant
chacune une nouvelle partie différente du système lors de l’injection) par des gouttes
de lavage non comptabilisées. Du fait du demi-tour effectué par les gouttes dans
le canal tampon, il faut considérer la première et dernière goutte de chacune des
deux premières séries comme des gouttes de lavage. Les séries suivantes peuvent
être injectées sans précautions particulières. Dans un environnement plus propre,
les gouttes de lavage ne seraient certainement pas absolument nécessaires, mais il
reste prudent de « relaver »le capillaire avant chaque utilisation avec deux gouttes
négatives, ce qui ne coûte pas grand chose en terme de débit.

Influence des amorces. Le signal de fluorescence des gouttes négatives peut être
à tort interprété comme une contamination des gouttes positives, mais deux éléments
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86 2.4. Résultats obtenus

prouvent qu’il est en fait lié au bruit de fond du SybrGreen se fixant sur les amorces
(figure 2.15).
Expériences.

La figure 2.15A, première série, présente le résultat d’une amplification réalisée
sur 19 gouttes avec le puits commun contenant uniquement l’enzyme, et les puits
d’échantillons contenant soit de l’ADN et des amorces, soit de l’eau pure. Comme
le montre le graphe de détection, les gouttes d’eau pure (avec enzyme de PCR) sont
indétectables lorsqu’elles passent dans le détecteur après cyclage thermique, et seuls
4 pics correspondant à l’ADN amplifié sont visibles. Les gouttes de la deuxième série
de la figure 2.15A contiennent toutes initialement de l’ADN, mais seules les gouttes
correspondant aux pics positifs contiennent aussi des amorces. Les pics négatifs sont
liés à l’ADN initialement présent en solution mais non amplifié. L’absence de signal
des gouttes négatives de la première série figure 2.15A pourrait néanmoins être
attribuée à la non-amplification de la contamination du fait de l’absence d’amorces
dans la goutte contenant le mélange d’eau pure et de mix de PCR.

La figure 2.15B prouve le contraire. La figure 2.15B1 présente l’amplification
dans notre système de concentrations croissantes d’ADN, multipliées par 2 dans
chaque goutte positive successive. L’expérience équivalente a été réalisée en machine
classique et analysée sur gel par concentrations décroissantes, et correspond aux
lignes d à j du gel de la figure 2.15B2. Un mélange d’eau, d’amorces et d’enzyme
sans ADN (tube n) a aussi été soumis à amplification dans un appareil classique
(et donc non sujet à la contamination) en même temps que les mélanges complets
de PCR (avec ADN, tubes p). Des gouttes individuelles extraites du tube n et
d’un tube p correspondant à la ligne e sur gel (équivalent au 6ème pic positif dans
notre système) sont passées successivement dans le détecteur de notre système. On
obtient deux signaux de fluorescence dont les amplitudes relatives sont les mêmes
que lorsque l’amplification a lieu dans notre machine (Figure 2.15B3). Parallèlement,
aucun produit d’amplification n’est détectable dans le tube n par électrophorèse sur
gel, alors que des volumes importants (10 µL) sont injectés (Figure 2.15B2, lignes b
et c).
Interprétation.

Le signal des gouttes négatives provient donc bien d’une fluorescence liée à la
fixation du SybrGreen sur les amorces. Au delà du signal de fluorescence de fond
du SybrGreen se fixant sur les amorces simples brins [Zipper et al., 2004], le com-
portement de notre mélange réactionnel laisse soupçonner la formation de dimères
d’amorces. Le SybrGreen s’intercale alors dans ces dimères et fluoresce bien que
l’ADN cible soit absent. A haute concentration d’amorces, typiquement supérieure
à 50 nM, on obtient des résultats tout à fait fantaisistes lors de la détection par LIF,
rendant impossible la distinction entre gouttes négatives et positives, ceci même
lorsque l’amplification est effectuée classiquement et que les produits résultants sont
passés individuellement sous forme de gouttes dans le système de détection. Il ne
s’agit donc pas d’un problème de contamination sous-jacent à notre système.
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Fig. 2.15 – Influence des amorces sur le signal final de fluorescence. A : signal brut,
concentration initiale en ADN des gouttes positives 0,25 ng/µL. B1 : amplification
d’ADN dans notre système à des concentrations croissantes, signal lissé par moyenne
sur 5 points. B2 : Gel de l’expérience équivalente en thermocycleur classique. Ligne
a : échelle 1 kpb ; lignes b et c : témoin négatif, contenant initialement de l’enzyme
et des amorces sans ADN ; lignes d à j : produits de l’amplification des solutions
correspondant aux pics positifs de B1, par concentration décroissante. B3, de gauche
à droite : signaux obtenus avec un témoin négatif (gel ligne b) et un positif (gel ligne
e) amplifiés sur une machine classique et passés manuellement dans notre détecteur
comme gouttes individuelles.
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88 2.4. Résultats obtenus

Ce phénomène est d’autant plus pervers qu’il est démontré que la fluorescence
du SybrGreen augmente fortement lorsqu’au delà de s’intercaler dans de l’ADN
double brin, il se trouve en large excès par rapport à lui (10 molécules de SybrGreen
par pb) et se fixe à sa surface [Zipper et al., 2004]. Ainsi, dans une goutte négative
ne contenant pas d’ADN en fin de réaction, mais où les amorces sont donc toujours
présentes à leur large concentration initiale, une fluorescence forte peut se développer
du fait de la formation de dimères sur la surface desquels se fixe le SybrGreen. A
l’inverse, dans une goutte positive, les amorces seront peu à peu intégrées à l’ADN
double brin synthétisé, et leur signal de fluorescence ne s’ajoutera donc pas à celui
de l’ADN double brin.

En conclusion, notre système de fragment et d’amorces n’était initialement pas
destiné à faire de la PCR quantitative, et son design n’avait donc pas été optimisé
pour ceci. Les résultats de Zipper et al. [2004] peuvent sembler surprenants, puisque
même dans le cas d’un design extrêmement contrôlé des amorces afin d’éviter la
formation de dimères, l’idée d’une fixation en surface du SybrGreen lorsqu’il est en
large excès par rapport à l’ADN est contraire à l’idée d’augmentation exponentielle
de fluorescence pourtant observée dans les PCR quantitatives de routine utilisant
le SybrGreen. Alors que la quantité d’ADN augmente au cours du temps, le Sy-
brGreen serait en moins large excès, et on pourrait avoir compensation des deux
effets. Contacté à ce sujet, le Dr. Vitzthum, auteur correspondant de Zipper et al.
[2004] répond que le SybrGreen est présent à très haute concentration dans les kits
pour PCR quantitative tels que ceux que nous utilisons. Ceci est étonnant puisque
nous avons constaté au laboratoire qu’au delà d’une concentration en SybrGreen de
1x dans le tampon de réaction (la concentration commerciale 10000x correspondant
toujours selon Zipper et al. [2004] à une concentration massique de 10 mg/mL), la
réaction de PCR est inhibée. D’autre part, pour des fragments d’ADN amplifiés sans
SybrGreen, auxquels le SybrGreen est intégré a posteriori, la fluorescence maximale
du mélange est atteinte pour une concentration en SybrGreen de 10x, dépassant
alors d’un ordre de grandeur la fluorescence obtenue pour le même produit amplifié
et détecté grâce au mix commercial contenant initialement du SybrGreen.

A moins de supposer que les mélanges de formulation propriétaire des fabricants
contiennent une enzyme et un SybrGreen particuliers permettant de contourner ce
problème, le mystère reste entier. Notons au passage sur la figure 2.15B1 que la
goutte initialement la plus concentrée en ADN présente un niveau de fluorescence
plus faible que la goutte la précédant, initialement deux fois moins concentrée. On
peut y voir l’effet de l’intercalation particulière du SybrGreen ou un simple effet de
saturation du détecteur ou de la réaction.

Une alternative consisterait à utiliser des sondes fluorescentes, la fluorescence de
fond étant alors liée à celle des sondes et devenant indépendante de la concentration
en amorces.
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Fig. 2.16 – Limite de détection reproductible du système.

Limite de détection. La figure 2.16 présente la limite de détection (LOD) de
notre système. Une série de 11 gouttes a été utilisée, les première et dernière gouttes
de lavage n’étant pas montrées sur la courbe. Parmi les 9 gouttes restantes, une
goutte positive alterne avec une goutte négative : malgré l’absence claire de conta-
mination croisée dans notre système, les gouttes négatives représentent une sécurité
supplémentaire assurant une mesure fiable et permettent de déterminer la ligne de
base.

Les résultats sont présentés sous forme d’histogramme selon le même principe
qu’en figure 2.14B. La ligne continue représente le signal moyen des gouttes néga-
tives, et les pointillés l’intervalle de confiance à 99%, en supposant une distribution
gaussienne du signal, ce qui correspond à un écart type de 5% du signal négatif inté-
gré. Ce niveau de fluctuations bas permet d’utiliser seulement quelques gouttes pour
fixer une ligne de base précise. La concentration initiale d’ADN dans les gouttes est
doublée dans chaque goutte positive successive. L’encart de la figure correspond au
signal de fluorescence de sortie en fonction du nombre initial de molécules d’ADN
dans la goutte. On obtient un coefficient de détermination linéaire de 0,96, ce qui
compte tenu des problèmes d’interaction des amorces évoqués plus haut est correct
et traduit une proportionnalité entre la quantité initiale d’ADN dans les gouttes
et leur signal final de fluorescence. La première goutte détectée correspond à 50000
molécules cibles initiales. Bien que ce résultat soit tout à fait honorable lorsqu’on
le compare aux résultats obtenus dans d’autres systèmes miniaturisés [Roper et al.,
2005], on aurait espéré mieux. Plusieurs raisons à cette limite de détection encore
quelque peu éloignée de la molécule unique peuvent être avancées.
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90 2.4. Résultats obtenus

Nous avons tout d’abord constaté une variabilité de cette LOD en fonction de
l’« âge »du mix d’enzyme utilisé et du temps écoulé entre la préparation de la plaque
et l’injection effective des échantillons autour du cylindre. La figure 2.16 présente une
limite extrêmement reproductible, quelle que soient les conditions de travail. Nous
avons ainsi déjà obtenu une limite de détection inférieure d’un ordre de grandeur
en utilisant un mix d’enzyme complètement nouveau, comme présentée en figure
2.15B1, avec une limite de détection de seulement 6000 molécules d’ADN initiales.
L’équivalent amplifié en machine classique est détectable sur gel d’électrophorèse
(figure 2.15B2) mais en utilisant des volumes d’injection considérables (10 µL du
produit de la PCR). Malgré ce meilleur résultat, notre limite de détection reste de
l’ordre de quelques milliers de molécules. Sachant qu’il est possible statistiquement
d’amplifier et détecter une molécule d’ADN unique dans des volumes « macroflui-
diques »dans des machines classiques, on peut se demander pourquoi notre système
n’y parvient pas. Plusieurs explications sont plausibles.

Ensuite, comme je le faisais remarquer en introduction, nous travaillons à très
faible concentration d’amorces, en fait au minimum de l’intervalle de concentration
recommandé par le fabricant du mix de PCR. Comme nous l’avons vu plus haut, les
amorces sont responsables du signal de fluorescence émis par les gouttes négatives,
et le design non optimisé de notre système de fragment et d’amorces nous empêche
de les utiliser à trop forte concentration. Du point de vue cinétique, la fixation des
amorces sur l’ADN simple brin peut être vue comme une réaction du second ordre,
dont le rendement après un temps t dépend donc du produit des concentrations des
produits de départ. D’autre part, utilisées à si faible concentration, on peut penser
que les amorces viennent à manquer en fin de réaction. Il s’avère d’ailleurs que
contrairement aux cas où elles sont initialement présentes à haute concentration, elles
n’apparaissent pas après réaction dans un thermocycleur sur gel d’électrophorèse.
Une concentration plus faible en amorces implique donc une moindre amplification
d’ADN lors de la PCR.

Enfin, l’inhomogénéité de température le long de l’axe du cylindre évoquée dans
la partie précédente, sans être catastrophique, nuit nécessairement à l’efficacité de
la réaction. On peut imaginer que l’enzyme s’abîme plus rapidement, et que les
derniers cycles de réactions sont donc assez peu efficaces. Au delà des solutions
déjà proposées pour ce problème, nous verrons en conclusion de ce chapitre qu’un
changement radical d’architecture ne peut être que bénéfique à cette efficacité.

2.4.2 Tests sur échantillons cliniques

Notre système de PCR a été utilisé pour évaluer l’expression de gènes d’intérêt
médical dans une lignée cellulaire d’origine humaine.

L’ARN total de cellules de la lignée T47D est extrait et reverse transcrit (1µg
d’ARN total dans 20 µL de tampon) par la méthode des random hexamers. Les dé-
tails de la transcription inverse peuvent être trouvés dans de Cremoux et al. [2004],
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CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 91

en même temps que les amorces utilisées pour l’amplification par PCR. Deux gènes
cibles ont été étudiés avec notre système, le gène universel RPLPO codant pour la
protéine ribosomale P0, utilisé comme référence, et le gène PR du récepteur à la
progestérone. Des concentrations initiales en ADNc correspondant à des dilutions
respectives par 25 et 50 du produit de la transcription inverse ont été utilisées.

Le gène codant RPLPO a été amplifié en utilisant le qPCR core reagent kit (Euro-
gentech) et détecté grâce à une sonde fluorescente spécifique (séquence ATCTGCTG-
CATCTGCTTGGAGCCCA, fluorophore FAN et exctincteur TAMRA), dans les
mêmes conditions qu’en analyse de routine. Avec ce système Taqman de PCR quan-
titative, les cycles de température sont à deux niveaux seulement, 95°C pour la
dénaturation et 65°C pour la fixation des amorces et l’amplification, avec des temps
correspondants de 15 et 30 secondes respectivement dans un système classique. Le
mix utilisé requiert un temps d’activation long pour libérer l’enzyme de l’anticorps
l’inhibant (10 minutes à 95°C), et il est donc difficilement utilisable dans notre sys-
tème qui permet un temps d’activation de 1 minute seulement. Nous avons cependant
été capables de détecter RPLPO avec des temps de cycles de 1 minute à 65°C et 1
minute à 95°C. La même expérience réalisée avec 30 secondes à 95°C et 90 secondes
à 65°C ne donnait aucune amplification, ce qui confirme le problème d’activation de
la Taq dans notre système. Les signaux de fluorescence en sortie sont en moyenne
un ordre de grandeur inférieurs à ceux obtenus avec du SybrGreen, mais avec un
rapport signal sur bruit comparable, alors que nous utilisons cette fois des concentra-
tions en amorces relativement hautes (>100 nM). La courbe présentant le résultat
de l’amplification de RPLPO (figure 2.17, 6ème pic) montre aussi la présence d’ADN
dans la première goutte détectée, supposée être une goutte de lavage. L’amplification
comme la détection par sondes fluorescentes étant spécifiques, il ne peut s’agir que
du gène cible RPLPO. La seule explication plausible à ce phénomène correspond
à l’amplification d’ADN génomique humain entraîné par la première goutte lors de
son passage à travers une partie jusqu’alors inutilisée du système. Cette hypothèse
est supportée par les observations mentionnées dans la partie précédente faisant état
de micro-débris visibles dans la première goutte à traverser une partie du système.
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Fig. 2.17 – Détection du gène
codant RPLPO en utilisant des
sondes fluorescentes et le mix
qPCR core reagent mix (Roche).
Signal brut.

Le gène PR, plus faiblement exprimé que RPLPO, a été détecté en utilisant le
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92 2.5. Conclusions et perspectives

Fig. 2.18 – Détection du gène co-
dant le récepteur à la progesté-
rone, en utilisant un premix de
SybrGreen. Signal brut.

même premix d’enzyme et SybrGreen que dans les expériences de caractérisation
du système. La difficulté d’activation du mix utilisé pour RPLPO a en effet mené à
l’absence d’amplification détectable pour PR avec le système précédent. En utilisant
notre premix habituel et des concentrations en amorces de 25 nM, nous avons été
capables de détecter le gène PR à l’issue de 35 cycles avec 1 minute à 95°C et une
minute à 60 °C. Les résultats correspondants sont présentés en figure 2.18.

2.5 Conclusions et perspectives

Nous avons présenté dans cette partie un système original permettant d’effectuer
la réaction de PCR dans des microgouttes indépendantes transportées par une huile
immiscible. Cette application fait clairement ressortir l’avantage de la microfluidique
diphasique pour des applications à haut débit. La compartimentation des réactifs, en
plus d’éviter la dispersion, permet grâce à une formulation appropriée des matériaux
utilisés de s’affranchir de toute contamination dans le système et donc d’obtenir une
architecture haut débit et réutilisable sans étapes de lavage. L’automatisation de
l’injection et l’intégration d’un détecteur de fluorescence en fin de réaction a permis
de dépasser le stade de la preuve de concept et de prouver la robustesse de notre
approche par des résultats sans équivoque tant en termes de reproductibilité que
de non-contamination ou de limite de détection sur de nombreuses gouttes consécu-
tives. L’application du système au cas pratique de la quantification de l’expression de
gènes d’intérêt dans le diagnostic du cancer du sein, sans apporter pour l’instant au-
tant d’informations que les machines classiques de PCR quantitative, a démontré la
flexibilité de notre machine pour la programmation des temps de cycles comme pour
les méthodes de détection utilisées. L’automatisation de l’injection, indispensable à
la validation de notre approche, est aussi et surtout une proposition de réponse aux
problème du « world to chip »récurrent dans nombre de microsystèmes : notre mé-
thode d’injection originale permet de prélever et de mélanger automatiquement sous
forme de microgouttes échantillons et réactifs à partir d’un support macroscopique
standard (la microplaque), tout en maintenant simultanément un flux continu des

Microfluidique de gouttes pour les analyses biologiques - Thèse de doctorat de l’université Paris VI - Max Chabert

te
l-0

01
80

99
4,

 v
er

si
on

 2
 - 

22
 O

ct
 2

00
9



CHAPITRE 2. PCR MICROFLUIDIQUE 93

microréacteurs dans la partie aval du système. La validation de cette méthode géné-
rale couplée à notre système fluidique sur la réaction de PCR, très sensible tant sur
le plan de la contamination que sur celui de la reproductibilité, prouve d’emblée que
notre système est applicable à d’autres réactions chimiques simples. La plateforme
développée lors de cette thèse dépasse donc le champ d’application pour lequel elle
a été mise au point et devrait plus généralement trouver son utilité dans le domaine
florissant de la microfluidique de gouttes.

Nous l’avons vu, certains points du système pêchent encore malgré tout, parmi
lesquels l’inhomogénéité du chauffage et l’absence d’une réelle détection quantitative
à chaque cycle de la réaction. Le passage à un format planaire pour la partie réaction
du système devrait apporter une réponse aux deux problèmes. Comme nous l’avons
présenté brièvement en introduction, des systèmes de chauffage performants destinés
aux puces microfluidiques existent déjà et pourraient être assez facilement intégrés
dans une future puce de PCR avec des techniques de fabrication appropriées. De
même, des techniques de détection pour puces microfluidiques se sont fortement dé-
veloppées, poussées principalement par le développement des outils d’électrophorèse
miniaturisés. On peut ainsi imaginer placer le microcircuit sur un capteur CCD,
et après excitation faire une imagerie globale des gouttes circulant dans le système
(voir par exemple [Adams et al., 2003]).

Cependant, le passage en format planaire ne va bien entendu pas sans obstacles.
Nous l’avons vu, la contamination est un problème fondamental en microfluidique
de gouttes, que nous avons su résoudre grâce à une formulation précise du système
capillaire-huile. Comment reproduire la surface du Teflon PFA dans des canaux
microfabriqués ? On peut imaginer trouver un équivalent fluoré du PDMS, permet-
tant une fabrication aisée d’une puce fluorée en masse. Nous avons vu que de tels
matériaux ont été mis au point [Rolland et al., 2004], mais restent chers et non dis-
ponibles commercialement pour nos applications. Nous inspirant des techniques de
mise en œuvre du COC développées au laboratoire, nous avons pour notre part tenté
d’utiliser des matériaux fluorés commerciaux (3M Dyneon, Dow Corning Silastic)
et de former des microcircuits par pressage sous haute température, mais sans réel
succès pour l’instant. Un autre problème est à prendre en compte à ce niveau : les
résultats obtenus en termes de contamination et de stabilité des trains de gouttes
tiennent pour des canaux circulaires. Or la plupart des microcircuits classiques fabri-
qués par moulage ont des canaux de forme rectangulaire, au mieux demi-circulaires,
ce qui peut reposer le problème de la contamination, du fait de la modification du
confinement du film d’huile séparant les gouttes des parois. Celle-ci peut impliquer
une contamination par adsorption des produits contenus dans les gouttes sur les
parois, mais aussi à cause d’une déstabilisation des gouttes (cassage) ou des trains
de gouttes. Compte tenu de ces observations, on peut penser que la solution idéale
consisterait en des canaux en verre traités par un polymère fluoré. La gravure du
verre par acide fluorhydrique est une méthode dangereuse mais bien maîtrisée, et
peut donner des canaux quasi-circulaires (gravure isotrope). D’autre part, du fait de
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94 2.5. Conclusions et perspectives

ses champs d’application immenses, le traitement de surface du verre par différentes
méthodes est extrêmement bien connu et documenté. Notons que la solution la plus
simple, consistant à utiliser un Teflon liquide (AF1600, DuPont) physisorbé sur la
surface n’est ici pas valable car ce Teflon liquide est soluble dans l’huile fluorée. Une
autre solution, moins glamour, consisterait simplement à utiliser des capillaires de
Teflon PFA, éventuellement de plus faible diamètre pour permettre de travailler à
plus faibles volumes, collés à la surface d’un système de chauffage et de détection
plan. Dans l’idée plus générale d’une diminution des volumes utilisés dans le sys-
tème, un travail de fond est nécessaire afin de mettre au point des jonctions et des
valves permettant de travailler avec des gouttes et des circuits de plus faible dia-
mètre sans introduire de volumes morts ni de contamination, en conservant la forme
de plots des gouttes. La solution la plus évidente semble être celle des valves « à
la Quake »utilisant une architecture multiniveaux dans un élastomère souple type
PDMS, qu’il conviendrait de traiter.

La microfluidique a le potentiel de révolutionner les habitudes de l’analyse en
biologie comme en chimie d’ici dix ans. Parmi les méthodes existantes, l’utilisation
d’écoulements diphasiques, bien que plus compliquée à mettre en oeuvre, représente
la voie la plus prometteuse pour parvenir à créer des systèmes haut débit capables
de proposer une alternative aux systèmes classiques actuels. Nous espérons, malgré
les obstacles qu’il reste à dépasser, avoir à travers ce chapitre démontré au lecteur
la possibilité d’une telle réalisation.
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Entracte

Dans la partie précédente, nous avons présenté un système de PCR autonome
quasiment « fini », c’est à dire déjà capable de fonctionner et d’apporter des résul-
tats en mode automatisé, de façon avantageuse en terme de consommation et de
débit par rapport aux systèmes actuels. Mettre au point cette machine a requis une
étude détaillée des mécanismes de transport de gouttes dans les capillaires, et de
nombreuses astuces de conception du système d’injection, pour en faire aujourd’hui
un système utilisable par des non-spécialistes à partir de supports classiques (mi-
croplaques). Ce système ne tire cependant pas avantage de toutes les possibilités
offertes par la microfluidique, particulièrement en ce qui concerne la diminution des
volumes. Si les 100 nanolitres avec lesquels il devrait être possible de travailler à
l’avenir conviennent tout à fait en termes d’économie par rapport aux machines ac-
tuelles, l’utilisation de volumes de l’ordre du femtolitre offre des possibilités jusque
là inaccessibles par des méthodes classiques.

En ordre de grandeur, une goutte de 1 femtolitre a un diamètre de 10 µm en-
viron. Ces volumes ne sont pas manipulables avec les méthodes d’injection décrites
au chapitre précédent, de part le manque de précision des pompes, la nécessaire
élasticité des circuits conduisant à une absorption des variations de pression, et les
effets de tension de surface prenant trop d’ampleur pour des « plots »à cette échelle.
Il faut donc recourir à des méthodes alternatives, briques technologiques beaucoup
plus « amont »par rapport au prototype présenté dans la partie précédente, mais of-
frant à priori des performances jusqu’alors inégalées si leur intégration est réussie. La
conception d’un système fonctionnant à cette échelle implique, de la même façon que
dans la machine présentée plus haut, la capacité à former de façon reproductible des
gouttes de taille contrôlée, ainsi qu’à synchroniser et à mélanger ces gouttes au sein
d’un circuit fluidique. Les méthodes utilisées diffèrent nécessairement et impliquent
la mise en oeuvre de phénomènes plus complexes tirant parti de la miniaturisation
des écoulements pour mieux les contrôler.

Nous présentons ainsi dans les deux parties qui vont suivre deux briques technolo-
giques indispensables à l’évolution vers des systèmes ultraminiaturisés. La première
est une méthode permettant, à partir d’une population de cellules dans son milieu de
culture, d’encapsuler chaque cellule seule dans une microgoutte d’une taille compa-
rable à la sienne, et de séparer cette goutte des gouttes vides en utilisant de simples
effets hydrodynamiques. En relation avec le chapitre précédent, il s’agit en quelque
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96 2.5. Conclusions et perspectives

sorte d’aller prélever l’échantillon à analyser « à la source », ce qui permet de tirer
pleinement parti de la précision et de la sensibilité offerte par la concentration et
le confinement du contenu d’une cellule dans une goutte. Afin que cette méthode
ait une réelle utilité, il convient ensuite de pouvoir ajouter à la cellule encapsulée
dans sa goutte des produits permettant son analyse. La deuxième brique techno-
logique mise au point dans cette thèse consiste ainsi en une méthode permettant
grâce à un champ électrique de coalescer deux microgouttes initialement séparées
par plus d’une fois leur rayon. La seconde méthode, représentant pourtant une étape
ultérieure dans le processus devant à terme permettre d’analyser le contenu d’une
cellule unique, a en fait été mise au point bien avant la technique d’encapsulation de
cellule. Par souci de clarté et de cohérence, nous présenterons néanmoins ces deux
méthodes dans l’ordre où elles devraient à terme être utilisées.
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Chapitre 3

Encapsulation de cellules uniques

Les premières études s’intéressant au comportement des cellules utilisaient une
approche « en masse », extrayant des valeurs moyennes de données obtenues sur des
populations entières de cellules. Il a cependant vite été compris que ces populations
de cellules pourtant identiques présentaient à un instant donné une variété de com-
portements différents. Cette stochasticité dans le comportement cellulaire est liée à
de possibles différences de composition subtiles du milieu cellulaire, des mutations
génétiques, et d’une façon générale la différence de niveau d’expression des gènes au
sein d’une population de cellules. Cette dernière variabilité peut-être divisée en deux
familles : les bruits intrinsèques (inhérents à la stochasticité des processus biochi-
miques internes à la cellule), et les bruits extrinsèques (liés au microenvironnement
interne de chaque cellule à un instant donné) [Raser & O’Shea, 2005]. L’intérêt des
biologistes s’est donc rapidement porté vers l’étude du comportement individuel de
cellules dans un environnement donné. Ceci d’abord parce que les résultats obtenus
en moyenne peuvent facilement conduire à une interprétation erronée. Par exemple,
au sein d’une population de cellules identiques, celles-ci vont réagir à un stimulus
chimique à partir d’un seuil de concentration différent pour chaque cellule : cette
réponse peut être analysée comme une réponse linéaire au stimulus lorsque l’étude
porte sur la population entière de cellules, alors qu’il s’agit en fait d’une accumu-
lation des réponses à un seuil donné pour chaque cellule. Mais l’étude de cellules
individuelles permet aussi l’étude des causes et des conséquences du bruit cellulaire,
sous-tendu par des chemins de signalisation complexes, et dont l’importance est
fondamentale dans la survie et l’évolution des espèces.

Pour une étude complète à l’échelle de la cellule unique, il faut non seulement être
capable d’isoler chaque cellule, mais aussi d’étudier un nombre important de cellules
individuelles simultanément, pendant qu’elles sont actives [Lidstrom & Meldrum,
2003]. Au delà de méthodes dites « classiques », le lecteur aura sans doute deviné
que la microfluidique et les techniques associées trouvent ici leur application na-
turelle, ne serait-ce que pour des motifs de dimensionnement. Par le nombre de
publications, d’exposés en conférences et de revues paraissant aujourd’hui sur le su-
jet, il est clair que la biologie cellulaire apparaît de plus en plus comme le débouché
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98 3.1. Biologie cellulaire et microfluidique

principal de la microfluidique pour des applications plus ou moins fondamentales.
Cette dernière permet en particulier de contrôler précisément les conditions dans
lesquelles les cellules sont placées, et donc de s’affranchir de causes de variabilité
dans le comportement d’une population de cellules liées par exemple à la variation
de composition du milieu les contenant. De plus, les effets de concentration créés par
le confinement d’une cellule dans une chambre ayant le même ordre de taille qu’elle
permet de réaliser des mesures jusqu’ici inaccessibles.

Nous décrirons dans une première partie les applications démontrées de la mi-
crofluidique à la biologie à l’échelle cellulaire, avant de présenter dans une seconde
partie la méthode d’isolation de cellules uniques au sein de gouttes mise au point
au laboratoire. Le lecteur intéressé pourra se reporter à des revues traitant généra-
lement de l’application de la microfluidique à l’étude de cellules [El-Ali et al., 2006;
Sims & Allbritton, 2007], ou à la découverte de médicaments [Dittrich & Manz,
2006].

3.1 Biologie cellulaire et microfluidique

Les premières études à l’échelle de la cellule unique ont été effectuées à l’aide
d’instruments de biologie cellulaire classiques, parmi lesquels les systèmes de cytomé-
trie en flux tiennent la place la plus importante. Ces systèmes analysent à haut-débit
le niveau de fluorescence de cellules circulant dans un canal et permettent une étude
précise du niveau d’expression des protéines dans une cellule donnée. Ils nécessitent
bien entendu un marquage de la cellule d’intérêt pour fonctionner. Parmi les cy-
tomètres en flux, le FACS (fluorescence activated cell sorting) permet de trier des
populations de cellules avec un débit supérieur à 10000 cellules par seconde. Le triage
est en quelque sorte basé sur un écoulement diphasique, puisque les cellules circulent
dans leur milieu, leur niveau de fluorescence est détecté, et elles sont encapsulées
dans une goutte chargée grâce à une formation de jet sous champ électrique, celle-
ci étant ultérieurement orientée selon le niveau de fluorescence de la cellule qu’elle
contient. La faiblesse de ces systèmes est généralement liée à cette méthode de tri,
puisque l’utilisation d’un champ est susceptible d’influencer l’état de la cellule, et que
la formation des gouttes peut provoquer la formation d’un aérosol potentiellement
dangereux dans le cas de cellules pathogènes. Les cytomètres classiques ont aussi
le défaut de ne pas pouvoir assurer une homogénéité parfaite du milieu de culture
d’une cellule à l’autre, et ne permettent pas une étude temporelle de l’évolution au
sein d’une cellule. Ce type d’applications est assuré par des méthodes de microscopie
automatisée permettant de scanner au cours du temps un nombre conséquent de cel-
lules et leur réaction à différentes drogues par exemple. Notons enfin en relation avec
le chapitre 2 que la RT-PCR peut aussi être utilisée pour mesurer l’expression de
gènes dans une cellule unique. Les techniques microfluidiques semblent ici aussi pro-
metteuses puisque les effets de concentration permettent d’améliorer l’efficacité de
la réaction de transcription inverse et donc les capacités de détection de la réaction
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 99

[Bontoux, 2006].
Bien qu’ils n’égalent pas encore le débit offert par les méthodes classiques, les

microsystèmes fluidiques offrent des possibilités inégalées en termes de contrôle de
l’environnement cellulaire et de manipulation des cellules. Nous présenterons succes-
sivement dans cette partie les applications principales de la microfluidique à l’étude
de cellules individuelles, avant de nous intéresser plus particulièrement à la compar-
timentation des cellules au sein de microgouttes.

3.1.1 Manipulation microfluidique de cellules

Au delà de la microfluidique pure et dure, les biologistes ont vite trouvé un intérêt
dans les techniques de microfabrication et de modification locale des propriétés de
surface pour exposer des cellules adhérentes à un microenvironnement mécanique
contrôlé et étudier leur développement en fonction de celui-ci. Le développement
des cellules in vivo dépend en effet aussi des contraintes mécaniques auxquelles elles
sont soumises. On trouve par exemple dans la littérature des exemples de contrôle
de l’axe de division des cellules par patterning de molécules en surface [Thery et al.,
2005]. Les applications utilisant complètement les techniques de la microfluidique
ont quant à elles d’abord consisté en la miniaturisation des cytomètres en flux,
puis continué avec l’intégration en microsystèmes des différentes étapes nécessaires
à l’analyse cellulaire que sont la culture, l’isolation, et la lyse ou l’électroporation de
cellules.

3.1.1.a Micro-cytomètres en flux

Nous laissons ici de côté les méthodes utilisant le piégeage de cellules par capture
directe sur des anticorps déposés en surface ou sur des microcolonnes. Le premier cy-
tomètre en flux miniaturisé est présenté par le groupe de S.Quake en 1999 [Fu et al.,
1999], et utilise un flux électroosmotique pour déplacer et diriger les cellules après
détection optique dans un canal très étroit (quelques microns), avec deux modes de
fonctionnement selon que l’on cherche à concentrer une population ou à trier des
cellules rares. Ce FACS a un débit faible (de l’ordre de la dizaine de cellules par
seconde) en comparaison avec les appareils classiques, mais évite toute contamina-
tion entre les cellules et est beaucoup moins cher. Il sera plus tard modifié avec un
pompage « à la Quake »au lieu d’un flux électroosmotique [Fu et al., 2002].

D’autres modèles, utilisant un focusing monophasique du flux contenant les cel-
lules et s’affranchissant d’un canal étroit risquant de se boucher font ensuite leur
apparition [Simonnet & Groisman, 2006], et un contrôle en pression extérieur au
système permet d’atteindre des vitesses de tri de l’ordre de celles des cytomètres
classiques. Notons cependant que ces vitesses ne sont obtenues qu’avec des billes
fluorescentes et non avec des cellules vivantes : on peut penser que les taux de ci-
saillement impliqués dans ces systèmes miniaturisés lyseraient des cellules vivantes.
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100 3.1. Biologie cellulaire et microfluidique

La diélectrophorèse peut être utilisée pour séparer des cellules aux propriétés
diélectriques très différentes, comme on peut le faire avec des particules. Mais des
systèmes se rapprochant plus des cytomètres en flux classiques l’utilisent aussi. Dans
une première version [Voldman et al., 2002], toutes les cellules sont piégées par di-
électrophorèse dans des pièges individuels, leur luminescence est mesurée, et les
cellules non désirées sont relâchées en flux. Dans une autre version [Hu et al., 2005],
les cellules sont marquées avec différentes particules polarisables au lieu des fluoro-
phores utilisés en FACS classique, et triées directement en flux par diélectrophorèse
à des taux supérieurs à 10000 cellules par seconde : ce système peut être vu comme
l’analogue du « magnetic activated cell sorting »(MACS) par rapport au FACS dans
le monde macroscopique.

Même si ces systèmes sont encore relativement lents, on peut envisager tirer parti
de la parallélisation rendue possible par la miniaturisation pour augmenter le débit
des micro-FACS, et découpler ainsi le compromis classique à faire entre résolution,
pureté et débit des FACS classiques.

3.1.1.b Culture et lyse des cellules.

Il s’agit ici de deux éléments fondamentaux à intégrer au sein des systèmes mi-
crofluidiques, débouchant sur deux types d’études distinctes : la culture cellulaire
en micropuces permet d’observer l’évolution d’un petit nombre d’éléments dans des
conditions très contrôlées et éventuellement variables, tandis que la lyse cellulaire
ouvre la porte à des études de biologie moléculaire sur le contenu de cellules uniques.

Dans les expériences en masse, la lyse des cellules s’effectue généralement de
façon chimique, avec utilisation de détergents comme le SDS (sodium dodecyl sul-
fate). Bien que cette approche reste valable en microsystèmes, la présence de produits
chimiques autres que le tampon de réaction peut gêner l’analyse subséquente des
produits contenus dans la système. Les chercheurs ont donc tiré parti des possibilités
offertes par la microfabrication pour créer des systèmes de lyse mécanique constitués
de « microcouteaux »[Di Carlo et al., 2003]. Exploitant la possibilité d’appliquer des
champs électriques intenses et contrôlés, des techniques consistent à lyser les cellules
par application d’un champ électrique alternatif avant de réaliser la séparation élec-
trophorétique de leurs contenus [McClain et al., 2003]. Le but de la lyse est en effet
souvent la conduite d’une analyse subséquente du contenu des cellules, par capture
sur anticorps, électrophorèse ou chromatographie. J’en profite pour mentionner une
technique assez puissante et originale consistant à utiliser la variation de fréquence
de résonance d’un micro-cantilever, pour détecter par exemple des molécules s’adsor-
bant à sa surface [Burg et al., 2007]. En relation avec le chapitre 2, la détection par
PCR puis électrophorèse sur puce de seulement quelques bactéries a par exemple été
démontrée dans Lagally et al. [2004]. En utilisant les systèmes à chambre multiples,
le groupe de S. Quake a démontré l’isolation de cellules uniques et la récupération
de leur ARNm [Hong et al., 2004].
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 101

L’étape la plus amont de toute étude de biologie cellulaire est bien entendu la
culture cellulaire, qui a aussi été intégrée sur puce, offrant un contrôle spatial et tem-
porel accru des conditions de développement des cellules. Cette opportunité a vite été
saisie pour la culture de cellules « difficiles »comme les cellules osseuses ou celles du
foie, et l’étude de cellules particulières comme les neurones. D’autre part, l’utilisation
de microchambres permet la culture de cellules sous perfusion dans des conditions
plus proches des conditions physiologiques que dans les cultures classiques, ainsi que
l’étude de la réaction des cellules à des variations de population ou de flux. Ces mi-
crochambres sont fermées par des « valves à la Quake »[Balagadde et al., 2005] ou
avec des écrans Braille servant à ouvrir et fermer les membranes de PDMS [Gu et al.,
2004], permettant de s’affranchir intelligemment des brevets détenus par la société
Fluidigm.

3.1.1.c Isolation de cellules uniques.

C’est certainement dans cette application que la microfluidique a le plus à offrir
aux études de biologie cellulaire. Au-delà de l’étude des cellules adhérentes, évo-
quée en introduction, des microsystèmes permettent l’étude de cellules uniques en
suspension grâce à une architecture astucieuse.

La principale méthode « classique »s’intéressant à l’étude de cellules uniques
est le patch-clamp, permettant par mesure des courants transmembranaires la ca-
ractérisation des canaux ioniques de la membrane cellulaire. Cette méthode a été
miniaturisée pour permettre un piégeage par aspiration puis une mesure parallélisée
des courants électriques sur des cellules de mammifère ([Ionescu-Zanetti et al., 2005]
et figure 3.1B). Sur le même principe, l’électroporation sur cellules uniques a été réa-
lisée en microcanaux, permettant d’inoculer ADN, protéines, etc...dans la cellule en
rendant sa membrane momentanément perméable [Khine et al., 2005]. L’avantage
principal par rapport aux méthodes en masse est un meilleur contrôle sur la tension
appliquée et donc sur le phénomène d’électroporation lui-même.

Une autre méthode élégante permettant de manipuler des cellules individuelles
en suspension sans nécessaire recours à la microfluidique est l’utilisation de pinces
optiques. Pour une particule diélectrique d’indice optique supérieur à celui du milieu
l’entourant, placée dans un faisceau laser focalisé, une force va prendre naissance et
avoir tendance à l’attirer dans les zones de champ fort, permettant son piégeage. La
position de la particule est ainsi contrôlée dans le plan perpendiculaire au faisceau
laser, et si le gradient de champ est assez important pour s’opposer à la pression de
radiation sur la particule tendant à l’expulser du point de focalisation du faisceau, la
position de la particule peut-être contrôlée dans les trois dimensions. Cette technique
a été mise au point dans les laboratoires Bell au début des années 1970 et appliquée
aux cellules par son inventeur en 1987 [Ashkin et al., 1987]. Son principe et ses
applications sont bien résumées dans une revue [Grier, 2003]. Cette méthode présente
l’inconvénient de possibles dommages causés aux cellules par le chauffage lié au
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102 3.1. Biologie cellulaire et microfluidique

rayonnement laser, ainsi que la difficulté de mise en œuvre dans un laboratoire non
spécialisé.

Dépassant la simple miniaturisation de méthodes classiques, le premier exemple
de plateforme permettant d’isoler une cellule unique en solution et de lui appliquer
divers traitements grâce à un équivalent de micropipette microfabriqué est présenté
dans Wheeler et al. [2003] (voir figure 3.1A), suivi de peu de Peng & Li [2004]. Les
expériences menées permettent de prouver l’efficacité de la plateforme sans apporter
de nouvelles informations d’ordre biologique, et cette plateforme ne permet l’étude
que d’une seule cellule à la fois, d’où un débit assez limité. Une autre version, plus
simple et utilisant uniquement le flux des cellules à travers le circuit pour rem-
plir un réseau de pièges hydrodynamiques à cellules uniques est présentée en 2006
[DiCarlo et al., 2006] (voir figure 3.1C), et utilisée pour obtenir des données nou-
velles sur les concentrations en carboxylestérases au sein de cellules uniques. Dans
le même esprit, on peut utiliser la sédimentation de cellules dans des puits microfa-
briqués de façon à ne contenir qu’une seule cellule afin de permettre une observation
individuelle de chacune d’elle, mais l’application uniforme d’un réactif liquide à l’en-
semble des cellules peut s’avérer difficile [Rettig & Folch, 2005]. Les deux dernières
méthodes impliquent nécessairement un contact, même minime, des cellules avec les
parois. D’autres méthodes, utilisant des dispositifs plus compliqués ont été mise au
point afin de capturer des cellules sans contact dans des « eddies »(mini-tourbillons)
fluides [Lutz et al., 2006] ou grâce à des forces acoustiques [Evander et al., 2007],
cette dernière méthode utilisant le même principe que celui présenté en introduction
pour déplacer des gouttes, et impliquant un échauffement du substrat. De plus, de
même que pour ses sœurs utilisant la diélectrophorèse comme décrit plus haut, cette
méthode soumet la cellule à des forces supérieures à celles auxquelles elle est soumise
in vivo.

Les méthodes présentées ci-dessus permettent de soumettre individuellement un
nombre conséquent de cellules à un environnement bien contrôlé. D’autres méthodes
consistent à « enfermer »la cellule avec une quantité donnée de son milieu, sans
communication avec ses voisines, dans le but de concentrer et analyser les protéines
contenues dans une cellule. Des microchambres intégrées et fermées par des valves
à la Quake ont ainsi été intégrées au sein d’un microsystème, permettant la capture
d’une cellule unique, l’ajout de réactifs, la lyse de la cellule, et l’analyse de son
contenu par électrophorèse [Wu et al., 2004]. Selon le même principe de confinement,
l’expression stochastique des protéines mentionnée en introduction a pu être observée
grâce à l’effet de concentration créé par l’isolation en microchambres [Cai et al.,
2006] des produits liés à l’action de la β-galactosidase dans la cellule et relargués
par celle-ci. Enfin, une méthode originale de valves utilisant des plots d’air pour
confiner le contenu des cellules a été démontrée [Irimia et al., 2004]. Ceci nous amène
naturellement à évoquer les méthodes de confinement au sein de microgouttes, objet
de ce chapitre.
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 103

A

B

C

Fig. 3.1 – A : premier piège à cellules en microcanaux. Le canal supérieur gauche
permet de délivrer des réactifs à la cellule. D’après Wheeler et al. [2003]. B : système
microfluidique d’électroporation et d’étude de cellules par patch clamp. D’après
Ionescu-Zanetti et al. [2005]. C : Piège à cellules hautement intégré permettant la
capture et le traitement simultané de nombreuses cellules. La partie droite précise
le principe de fonctionnement de celui-ci. D’après DiCarlo et al. [2006]

3.1.2 Confinement de cellules en microfluidique diphasique

Ces méthodes permettent de s’affranchir des valves, quel que soit leur type, en
confinant les cellules au sein de gouttes ou plots séparés par un fluide immiscible.
Une première application consiste à utiliser les recirculations induites dans des plots
de liquide séparés par de l’air pour améliorer les conditions d’étude après lyse d’un
groupe de cellules [El-Ali et al., 2005]. Cette étude a aussi permis de démontrer que
les recirculations au sein des gouttes n’ont pas d’effet observable sur les cellules. Les
flux segmentés ont aussi été utilisés pour cultiver des cellules en petit nombre dans
les microcompartiments formés par les plots [Grodrian et al., 2004]. Le but principal
de la microfluidique de gouttes est cependant l’encapsulation d’une cellule unique
au sein d’une microgoutte et le contrôle de cette goutte. La cellule peut ensuite être
lysée, à des fins d’analyse moléculaire, ou conservée intacte au sein de la goutte, à
laquelle on rajoute éventuellement des réactifs pour étudier le comportement cellu-
laire.

3.1.2.a Origines

Dans la même lignée que la PCR en émulsion mentionnée dans l’introduction du
chapitre 2, l’idée d’isoler des cellules uniques au sein de gouttes afin de concentrer
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104 3.1. Biologie cellulaire et microfluidique

leur contenu et de permettre leur analyse individuelle découle finalement du concept
de compartimentation in vitro proposée dès 1998 par Tawfik & Griffiths [1998]. Le
principe de cette compartimentation consiste dans les grandes lignes à mimer les
cellules par des micro-émulsions d’eau dans l’huile (formées à l’époque sans l’aide
de la microfluidique), par exemple à des fins d’évolution dirigée in vitro. Compte
tenu des concentrations utilisées et de leur taille, les gouttes formées contiennent
statistiquement une seule copie de gène, dont l’activité est évaluée par son action sur
un substrat donné après qu’il ait été transcrit et exprimé dans la goutte. L’utilisation
de doubles émulsions permet ensuite la sélection des gènes d’intérêt grâce à un triage
par FACS. L’idée naturelle découlant de ceci est bien sûr de mettre une cellule dans
la cellule artificielle [Aharoni et al., 2005], ce qui permet par exemple l’évolution
dirigée de bactéries in vitro. Une bonne revue de ces techniques peut-être trouvée
dans Griffiths & Tawfik [2006].

Il est clair d’après ce que nous avons vu dans les parties précédentes que la
microfluidique de gouttes a tous les atouts en termes de contrôle sur la taille et la
composition des gouttes formées pour jouer un rôle central dans ce type de technique,
et que l’encapsulation de cellules uniques au sein de gouttes du même ordre de taille
est un défi à relever pour les chercheurs du domaine.

3.1.2.b Dispositifs microfluidiques pour l’encapsulation de cellules

La première démonstration d’encapsulation contrôlée de cellules au sein d’une
microgoutte est présentée par He et al. [2005]. Dans une géométrie de jonction en
T, une pince optique (laser infra-rouge) est utilisée pour déplacer une cellule dans la
solution aqueuse près de l’interface eau/huile, puis une goutte de solution aqueuse
contenant la cellule est détachée par application d’un pulse de pression dans la
branche secondaire du T, résultant en l’encapsulation de la cellule dans une goutte
unique du même ordre de taille (voir figure 3.2A). Avec un autre laser, la cellule
peut être rapidement lysée dans la goutte et son contenu analysé. Cette méthode
permet d’encapsuler de façon certaine une cellule dans une goutte mais présente
les désavantages déjà décrits plus haut des pinces optiques, et offre un débit faible
compte tenu des possibilités de la microfluidique de gouttes.

Des démonstrations d’encapsulation de cellules dans un mode continu de généra-
tion de gouttes et sans utilisation de champs de force extérieurs apparaissent ensuite.
Le groupe d’A.P. Lee présente une méthode utilisant une géométrie de flow-focusing
en microcanaux pour émulsifier une phase aqueuse contenant les cellules dans une
phase d’acide oléique contenant des lipides [Tan et al., 2006]. Cette émulsion pri-
maire est ensuite injectée hors-puce dans un mélange eau-éthanol, provoquant la
formation de vésicules lipidiques autour des gouttes d’eau contenant les cellules.
La cellule est ainsi encapsulée dans son milieu, protégé par une vésicule lipidique,
restant viable pour plusieurs heures (voir figure 3.2B), et peut être replacée dans
une phase aqueuse avec laquelle la vésicule est susceptible de permettre un échange
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 105

d’ions. Cette méthode n’offre malheureusement aucun contrôle sur le nombre de
cellules dans chaque goutte, ni sur le nombre de gouttes vides parmi les gouttes
contenant une ou plusieurs cellules. D’autre part, la formation des vésicules est for-
tement dépendante de la taille des gouttes d’eau de l’émulsion, d’où un contrôle
réduit sur les conditions expérimentales. L’encapsulation de cellules uniques dans
les gouttes n’est assurée que « statistiquement »en ajustant la concentration de la
suspension de cellules par rapport à la taille des gouttes formées, ce qui est aussi le
cas dans les deux méthodes décrites ci-dessous.

Plutôt que l’encapsulation dans des vésicules lipidiques, Oh et al. [2006] dé-
montrent l’encapsulation de cellules dans leur milieu au sein de microcapsules poly-
mères (voir figure 3.2C). La géométrie concentrique utilisée est directement inspirée
de l’assemblage de micropipettes décrit par Utada et al. [2005] pour la formation
de doubles émulsions dans une géométrie de jetting. La solution aqueuse contenant
les cellules circule au centre, est focalisée par une solution de monomères, le tout
étant transporté dans une troisième phase aqueuse. Les gouttes sont formées dans
un mode de jetting et la réaction de polymérisation des capsules initiée par irradia-
tion UV. Bien que cela semble surprenant suite à l’exposition des cellules aux UV et
à des produits chimiques pas nécessairement biocompatibles, les cellules (de levure)
semblent selon les auteurs pouvoir rester vivantes plusieurs jours à l’intérieur de leur
capsule polymère...

A B

C

Fig. 3.2 – A : Encapsulation d’un
lymphocyte B à l’aide de pinces
optiques et d’une génération de
goutte unique en pression. D’après
He et al. [2005]. B : Cellule HeLa,
vivante après deux heures d’encap-
sulation au sein d’une vésicule li-
pidique. D’après Tan et al. [2006].
C : Cellules de levure encapsulées au
sein de capsules polymériques pla-
cées dans l’eau depuis deux jours.
D’après Oh et al. [2006].
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106 3.2. Description du système utilisé

Brouzes et al. [2006] ont présenté une méthode consistant à encapsuler des cellules
dans des gouttes de solution aqueuse transportées par une huile fluorée, à coalescer
cette goutte primaire avec une goutte de colorants cellulaires et à détecter les cellules
mortes grâce à ce dernier, à des débits supérieurs à 1000 gouttes par seconde. Cette
détection par fluorescence peut-être appliquée à trier les gouttes vides des gouttes
contenant une cellule. Cependant, une fois de plus, l’encapsulation de cellules uniques
se fait de façon statistique sur des suspensions diluées, et la majorité des gouttes sont
vides, ce qui compromet l’aspect haut-débit du tri. D’autre part, bien qu’un montage
de détection de fluorescence ne soit pas nécessairement compliqué, il correspond à
l’ajout d’un élément extérieur à la puce et ne facilite pas l’utilisation du système
par des non-spécialistes. Tout dernièrement, Huebner et al. [2007] utilisent le même
principe, mais avec une formation et un mélange des gouttes « à la Ismagilov »(voir
chapitre 4) pour mesurer l’expression d’un fluorophore dans e-coli.

Dans la partie suivante, nous allons présenter une méthode permettant de contrô-
ler de façon précise l’encapsulation d’une cellule unique par goutte et la sélection
automatique de ces gouttes parmi les gouttes vides sans utilisation d’un autre champ
de forces qu’hydrodynamique, avec un haut débit caractéristique de la génération
de gouttes en microcanaux.

3.2 Description du système utilisé

Notre système permet l’encapsulation de cellules uniques au sein de gouttes in-
dividuelles et le triage automatique de ces gouttes parmi les gouttes vides. Pour
ce faire, il combine le phénomène de flow-focusing et le triage des gouttes par des
effets purement hydrodynamiques. Afin de fixer les idées, nous décrirons d’abord
dans cette partie le microcircuit utilisé pour mener à bien les expériences. Nous
préciserons ensuite les principes à l’œuvre dans l’encapsulation de cellules uniques
et le tri des gouttes contenant une cellule (gouttes positives) parmi les gouttes vides
(gouttes négatives).

3.2.1 Dispositif fluidique

3.2.1.a Architecture du système

Le système utilisé est décrit en figure 3.3, avec les dimensions correspondantes.
Nous utilisons une géométrie de flow-focusing inspirée de Anna et al. [2003]. Le flux
de solution aqueuse contenant les cellules est focalisé par deux flux d’huile dans le
rétrécissement typique des géométries de flow-focusing. Le système est complètement
fabriqué en PDMS selon les méthodes classiques décrites rapidement en introduction,
ce qui résulte en des canaux hydrophobes d’une hauteur uniforme de 30 µm.

Notons cependant quelques différences importantes. Tout d’abord, la région de
focalisation du jet est plus longue que dans le design de Anna et al. [2003], indui-
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 107

WO

WO

WC

LF

WS

WS

LJ

WF

LS

h

h

c

Fig. 3.3 – Architecture du système utilisé pour l’encapsulation de cellules uniques.
A gauche : vue d’ensemble, « h »et « c »désignant les entrées d’huile et de cellules
respectivement. A droite : région de focalisation et tri. La suspension de cellules est
injectée par l’entrée centrale gauche (WC = 70µm) et focalisée par deux flux d’huile
de paraffine contrôlés indépendamment (WO = 150µm). La région de focalisation a
une longueur LF = 500µm pour une largeur WF = 40µm. Elle débouche sur une
chambre séparée en deux sorties symétriques (WS = 450µm) après LS = 150µm.
Les canaux de sortie ont une longueur de deux centimètres. Ce système est placé
horizontalement, mais les sorties du haut et du bas de la figure sont souvent désignées
comme telles dans le reste de ce chapitre, ou par régions supérieures et inférieures.

sant la rupture du jet formé dans le rétrécissement plutôt que dans l’élargissement
subséquent. Ensuite, chaque flux d’huile servant à focaliser la solution aqueuse est
contrôlé indépendamment, permettant ainsi d’accéder à un défléchissement du jet et
des gouttes en résultant. Enfin, l’élargissement post-focalisation est plus large que
dans le cas standard, et séparé en deux canaux symétriques de sortie, qui permet-
tront le triage des gouttes pleines parmi les gouttes vides.

3.2.1.b Liquides utilisés et contrôle des flux

L’huile utilisée est une huile de paraffine, à laquelle est ajoutée du surfactant
Span 80 (sorbitan monooléate) à 5% en masse (densité 0,9, viscosité mesurée du
mélange 120 mPa.s). Cette huile présente l’avantage d’être visqueuse, ce qui permet
d’imposer un cisaillement conséquent même à des vitesses relativement faibles, et
est parfaitement newtonienne.

Le pourcentage de surfactant contenu dans l’huile est relativement élevé, et bien
supérieur à la concentration micellaire critique du surfactant dans la paraffine. De
plus, une concentration inférieure à 1 % en masse suffirait par exemple à obtenir
une huile hexadecane complètement mouillante dans le système considéré. Nous
avons cependant, de même que d’autres groupes (C.Baroud, communication privée),

Microfluidique de gouttes pour les analyses biologiques - Thèse de doctorat de l’université Paris VI - Max Chabert

te
l-0

01
80

99
4,

 v
er

si
on

 2
 - 

22
 O

ct
 2

00
9



108 3.2. Description du système utilisé

ponctuellement constaté des problèmes de mouillage excessif de la solution aqueuse
et de recoalescence des gouttes lorsque le tensio-actif est utilisé à seulement 1% en
masse dans la paraffine, et nous l’associons à la viscosité élevée de cette dernière
limitant la diffusion du surfactant aux interfaces. La formation de gouttes dans une
géométrie de flow-focusing implique en effet une augmentation rapide d’interface
avec des fréquences de génération de gouttes supérieures au kHz.

D’autre part, le fait que la solution aqueuse contienne des cellules modifie ses
propriétés interfaciales. On peut supposer que les protéines nécessairement présentes
dans une suspension de cellules agissent comme des tensio-actifs. Que l’on utilise di-
rectement le milieu dans lequel se trouvent les cellules, ou bien qu’on les resuspende
dans une solution tamponnée après centrifugation, l’effet reste présent même après
plusieurs changements successifs de tampon : on peut l’interpréter comme un relar-
gage des protéines liées aux cellules dans la solution. Toutes les mesures sont donc
effectuées avec du milieu de culture cellulaire en guise de solution aqueuse (RPMI
1640, 100 U/mL pénicilline, 100 µg/mL streptomycine, 10 % FBS–fetal bovine se-
rum). Ce dernier peut ou non contenir des cellules selon les expériences. Ceci a
pour principal effet de favoriser le mouillage du PDMS par la solution aqueuse mal-
gré la présence d’huile avec du surfactant comme phase continue, et de rendre les
microgouttes formées relativement instables à long terme vis à vis de la coalescence.

Le mouvement des fluides est contrôlé en flux par des pousse-seringues : un
pousse-seringue simple contrôle le flux de la suspension de cellules, tandis qu’un
double pousse-seringue est utilisé pour contrôler les deux flux d’huile, ceux-ci pou-
vant être variés d’un côté et de l’autre en utilisant des seringues de diamètres dif-
férents. Les débits d’huile utilisés dans notre système sont de l’ordre de 100 µL/h
pour l’huile et 10 µL/h pour la solution aqueuse.

Compte tenu des débits relativement élevés utilisés dans notre système combinés
à la viscosité importante de la paraffine, les pressions au sein de celui-ci peuvent être
relativement importantes, et il conviendra de tenir compte de la déformabilité du
PDMS mentionnée en introduction de cette thèse dans toute tentative d’évaluation
des pressions et des vitesses au sein du système. Ainsi, pour un contrôle en flux, le
système se déformant, les vitesses réelles des fluides peuvent être moindres que celles
estimées à partir du débit en considérant un système rigide. Nous pouvons cependant
estimer le nombre capillaire dans nos canaux avec pour vitesse caractéristique celle
de l’huile dans la région de focalisation(quelques cm/s) et une tension de surface de
quelques mN/m : Ca ∼ 0, 5. Bien que la tension de surface domine encore les effets
visqueux, ce nombre capillaire relativement élevé correspondra à une déformation
des gouttes lors de leur circulation dans le rétrécissement.

3.2.2 Principe de fonctionnement

Les cellules que nous utilisons sont des lymphocytes T Jurkat. Avant injection
dans le système, les cellules sont centrifugées et resuspendues à environ 107 cel-
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 109

lules/mL dans leur milieu, soit une concentration élevée supérieure de 10 fois à la
concentration normale en milieu de culture. Le diamètre de ces cellules est compris
entre 10 et 15 µm.

3.2.2.a Encapsulation des cellules

La première étape consiste à encapsuler de façon fiable une cellule individuelle
dans une goutte malgré la concentration élevée de la suspension. La géométrie de
flow-focusing utilisée se révèle parfaitement adaptée à ce problème. Nous l’avons déjà
vu, elle permet en effet de former des gouttes plus petites que les plus faibles dimen-
sions du système. Nous allons donc ici pouvoir l’utiliser pour former des gouttes de
l’ordre de taille des cellules sans pour autant courir le risque de boucher un canal
de trop faibles dimensions ou encore d’endommager les cellules du fait de leur cir-
culation dans un canal trop petit. Nous nous plaçons dans un régime où le diamètre
des gouttes formées est inférieur au diamètre cellulaire moyen.

Le jet se casse pendant son passage dans la région de focusing. Lorsqu’une cel-
lule passe dans le jet, elle perturbe celui-ci, induit sa rupture en un endroit différent
du point habituel d’équilibre et se retrouve encapsulée seule dans une goutte (voir
figure 3.4). On retrouve ce principe d’encapsulation de particule (macroscopique)
par perturbation d’un jet cette fois continu (sans casse en l’absence de particules)
dans Cohen et al. [2001], avec dans ce cas une formation de jet par aspiration à l’in-
terface entre deux fluides. Dans notre cas, l’utilisation d’un jet continu et sa rupture
uniquement par passage d’une cellule impliquent une foule de gouttes secondaires
mal contrôlées et difficiles à trier, donc pénalisantes.

Il arrive souvent que les cellules arrivent dans le jet « en paquets »plutôt que
de façon régulière. Cependant, les cisaillements à l’interface solution aqueuse/huile
dans le jet induisent leur séparation et leur alignement au sein de celui-ci, et la taille
des gouttes formées ne permet statistiquement l’encapsulation que d’une cellule
par goutte. Chaque cellule est encapsulée dans une goutte dont le diamètre est au
maximum deux fois le sien, soit un rapport 1/8 en volume, ce qui représente un
état très confiné. Nous reviendrons sur le diagramme de fonctionnement précis du
système dans la prochaine partie.

3.2.2.b Séparation des gouttes

La deuxième étape consiste à séparer les gouttes positives (contenant une cel-
lule) des gouttes négatives (n’en contenant pas). Nous avons abordé les techniques de
séparation de particules en microfluidique dans l’introduction de cette thèse, et mon-
tré qu’elles pouvaient aussi sous certaines conditions s’appliquer aux gouttes. Nous
avons vu que les techniques basées sur la gravité fonctionnaient mal, ne permettant
de séparer que des particules à grandes différences de masse, et, une cellule étant
principalement composée d’eau, il y a peu d’espoir de pouvoir distinguer une goutte
contenant une cellule d’une goutte n’en contenant pas par des arguments sur la
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110 3.2. Description du système utilisé

Fig. 3.4 – A gauche : mécanisme d’encapsulation d’une cellule unique dans une
géométrie de flow-focusing. La cellule, plus grosse que les gouttes formées « naturel-
lement », perturbe le jet et est encapsulée dans une grosse goutte. On peut voir que
cette grosse goutte positive est plus centrée dans la région de focalisation que les pe-
tites gouttes négatives. A droite : résultat de la différence de taille entre les gouttes
en sortie de la région de focalisation. La grosse goutte ressort centrée dans celle-ci
tandis que les petites gouttes passent dans la sortie du « bas ». Elles interagissent
avec la goutte positive et la poussent vers la sortie du « haut ».

masse. La séparation par diélectrophorèse aurait pu être envisageable, mais, comme
nous le verrons au chapitre suivant, les gouttes étant beaucoup plus conductrices
que l’huile les entourant, le champ électrique doit être considéré comme quasi-nul à
l’intérieur de celles-ci, et la présence d’une cellule dans la goutte n’aurait que peu
influencé son mouvement. Le seul argument de discrimination entre gouttes posi-
tives et négatives est donc la taille : il est en effet possible de régler les flux de façon
à former des gouttes dont la taille « naturelle »est plus faible que celle des gouttes
positives, et par conséquent d’avoir deux populations de gouttes de taille différente
selon qu’elles contiennent une cellule ou pas.

La plupart des techniques utilisées pour la séparation de gouttes selon leur taille
ont été développées dans le groupe d’A.P. Lee et utilisent des différences dans les
résistances des canaux fluidiques de sortie. Ces différences de résistance influencent
le champ de vitesse dans le canal, et selon leur taille, les gouttes « sentent »plus ou
moins certaines lignes du champ de vitesse [Tan et al., 2004].

Migration transversale des gouttes Nous avons pour notre part mis au point
une technique originalement inspirée de la « pinch flow fractionation »(PFF) per-

Microfluidique de gouttes pour les analyses biologiques - Thèse de doctorat de l’université Paris VI - Max Chabert

te
l-0

01
80

99
4,

 v
er

si
on

 2
 - 

22
 O

ct
 2

00
9



CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 111

mettant de séparer les gouttes selon leur taille. Les différents effets à l’œuvre dans
notre méthode sont bien décrits dans un article d’Hudson [2003]. Notre méthode
diffère de la PFF en elle-même puisqu’au lieu de former dans un premier temps les
gouttes puis d’utiliser un flux secondaire pour les aligner le long d’une paroi, cette
asymétrie est directement créée en imposant deux débits d’huile différents pour fo-
caliser le jet de suspension cellulaire, ce qui provoque un décalage du jet et donc des
gouttes en résultant vers une des deux parois de la région de focusing. De plus, la
PFF utilise le confinement stérique des particules selon leur taille le long des parois.
Nous travaillons ici avec des gouttes légèrement déformables, et non mouillantes sur
les parois du capillaire, et c’est un effet différent mais bien connu qui est à l’œuvre :
compte tenu de leur viscosité nettement inférieure à celle de l’huile, les gouttes ont
tendance à migrer vers le centre de l’écoulement de Poiseuille. La vitesse de migra-
tion des gouttes vers le centre de l’écoulement varie globalement comme le rayon des
gouttes à la puissance 3, et une faible différence de taille peut donc suffire à induire
une différence de position notable de celles-ci (équation 3.4, partie suivante).

Remarquons que même pour des gouttes de tailles différentes, la vitesse de migra-
tion des gouttes liée à la gravité varie seulement avec le carré du rayon des gouttes.
De plus, notre huile est visqueuse et présente une différence de densité faible avec
la solution aqueuse. Enfin, dans le cas de systèmes microfluidiques, les effets de la
gravité sont justement contrés par l’effet des parois, la séparation étant difficile à
mettre en œuvre dans un système horizontal.

Avec notre technique, les gouttes négatives, petites, sont poussées par la dissy-
métrie de flux contre une des parois du rétrécissement et restent sur leur ligne de
vitesse, ressortant donc d’un côté de l’élargissement. A l’inverse, les grosses gouttes
positives se recentrent dans la région de focalisation du fait de leur migration dans le
profil de Poiseuille, et ressortent donc centrées dans l’élargissement. Notons de plus
que comme le passage de cellules induit une rupture prématurée du jet, les gouttes
positives passent plus de temps dans la constriction que les gouttes négatives et ont
donc plus de temps pour se positionner au centre de celle-ci.

En arrivant dans la région post-focusing, les gouttes vont donc se trouver en
fonction de leur taille sur des lignes de champ de vitesse différentes, et l’élargissement
va amplifier cette différence de position. On retrouve une méthode apparentée dans
Tan & Lee [2005]. Ils utilisent aussi un positionnement différentiel des gouttes lors
de la formation par flow-focusing, mais elle est appliquée à des gouttes de tailles
très différentes, en fait à la séparation des gouttes primaires des gouttes secondaires
formées lors de la formation d’émulsions par flow-focusing. Elle est de plus combinée
à des différences de resistance fluidique de chaque circuit et ne permet pas une
séparation en une étape des gouttes.

Interaction entre gouttes. Afin de rendre l’explication plus claire, nous consi-
dérons désormais que le jet et les gouttes en résultant sont initialement décalés vers
le bas de la région de focusing (voir figure 3.3). Le débit d’huile du canal du haut
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112 3.3. Caractérisation expérimentale

est donc supérieur au débit d’huile du canal du bas. La migration différentielle des
gouttes sous l’effet des parois ne peut expliquer à elle seule la séparation des gouttes
dans les deux canaux symétriques de sortie, puisque les gouttes les plus grosses sont
centrées dans le canal mais pas dans la moitié haute de celui-ci. Un autre phénomène
est donc à l’oeuvre : l’interaction stérique entre gouttes dans une suspension concen-
trée. La génération par flow-focusing implique en effet la formation d’un nombre
conséquent de gouttes, qui interagissent lors du ralentissement (écoulement de com-
pression) dans l’élargissement post-focusing. En effet, les gouttes formées, séparées
initialement par une distance de 10 µm dans la région de focalisation, se retrouvent
en contact et tendent presque à s’aligner sur une ligne haut/bas dans l’élargissement
(plus de 20 fois plus large). Pour des gouttes de même taille, on assiste par intermit-
tence à un arrangement dynamique des gouttes en « zig-zag ». Cette morphologie
de l’écoulement ressemble fortement à celle que l’on observe pour le repliement d’un
jet visqueux dans un microcanal divergent [Cubaud & Mason, 2006].

Lorsque des gouttes positives, plus grosses, sortent du rétrécissement au centre,
les gouttes négatives passent en dessous d’elles et interagissent donc avec elles en
les poussant vers la sortie haute (voir figure 3.4). Ce phénomène au sein d’une
suspension concentrée est généralement nommé diffusion induite par cisaillement.

Le phénomène de sortie vers le haut des gouttes centrées dans l’élargissement
pourrait être à tort interprété comme une différence de chute de pression entre les
deux canaux de sortie, liée à la présence de nombreuses gouttes négatives au sein
du canal inférieur qui augmenteraient sa résistance. Il n’en est rien. Considérons
ainsi la formule de Brenner (équation 2.1) : comme les gouttes négatives ne sont
pas confinées et que leur viscosité est inférieure à celle de la paraffine, leur présence
résulterait en une baisse de la chute de pression liée à l’écoulement plutôt qu’à une
augmentation de celle-ci. Compte tenu de la largeur importante des canaux de sortie,
les gouttes n’en occupent qu’une fraction relativement faible et leur influence peut
de toute façon être négligée.

3.3 Caractérisation expérimentale

Notre système a été caractérisé expérimentalement afin d’obtenir une description
complète de son fonctionnement. Compte tenu de la fréquence élevée de génération
des gouttes, ces études ont été effectuées en vidéo-microscopie rapide (caméra Phan-
tom 4.2, Vision Research). Nous présentons dans cette partie le diagramme de phase
du système avec ses différents comportements selon les débits d’huile et de solution
aqueuse et définissons sa zone optimale de fonctionnement. Nous étudions ensuite
l’efficacité pour l’encapsulation de cellules et le tri des gouttes positives parmi les
gouttes négatives dans cette zone. Pour toutes les mesures, le débit d’huile dans le
canal d’amené inférieur est la moitié de celui du canal d’amené supérieur, la symétrie
en résistance fluidique du système ayant été vérifiée en inversant cette configuration.
Pour une dissymétrie de flux d’huile plus faible, la différence de position entre les
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 113

gouttes formées n’était pas assez importante pour permettre une séparation efficace,
tandis qu’une dissymétrie des flux d’huile plus grande (type 1 et 1/4) empêchait la
formation d’un jet stable, celui-ci étant trop dissymétrique et déporté vers la région
de faible flux d’huile. Les mesures définissant le diagramme de phase sont réalisées
avec une suspension de cellules dans leur milieu comme dans le cas des séparations
afin de caractériser le système dans les mêmes conditions de mouillage que lorsque
la séparation des cellules est visée.

3.3.1 Diagramme de phase

3.3.1.a Mesures expérimentales

Les différentes zones du diagramme de phase sont délimitées par les diamètres
« naturels »ΦN des gouttes négatives (en l’absence de cellules). Plutôt que de mesu-
rer directement le diamètre des gouttes formées sur images, celui-ci est déduit par
corrélation du nombre de gouttes formées en un temps donné avec la quantité de
solution aqueuse dispensée par le pousse-seringue en ce laps de temps. Cette me-
sure est effectuée dans chaque cas sur plusieurs centaines de gouttes en utilisant une
macro sous ImageJ. La cohérence du résultat est vérifiée par un comptage manuel
sur une centaine de gouttes et la mesure effective du diamètre de celles-ci sur des
images extraites des films.

Le diagramme est présenté en figure 3.5. La discussion est basée sur le débit
d’huile maximum Qo (celui de l’arrivée d’huile inférieure étant donc Qo/2), et le
débit de solution aqueuse Qc. Comme dans le travail fondateur de Anna et al. [2003],
nous nous plaçons dans le cas où le débit d’huile Qo est toujours supérieur au débit
de solution aqueuse Qc. Dans ces conditions, pour des débits d’huile inférieurs à 50
µL/h, la formation d’un jet stable est difficile, et le système a tendance à fonctionner
en mode de « dripping », c’est à dire que des gouttes se détachent directement de
la sortie de solution aqueuse sans former de jet (non représenté sur le diagramme).
Les différentes zones du graphique sont décrites dans la légende de la figure 3.5.
Nous attribuons l’instabilité de la région A au couplage des pressions élevées dans le
circuit (dues au débit important d’huile visqueuse) avec l’élasticité de ce dernier : le
débit de solution aqueuse est trop faible pour assurer un écoulement constant face
aux perturbations de pression liées à la rupture du jet en gouttes et aux à-coups du
pousse-seringue. Comme nous l’avons déjà mentionné, l’utilisation de la zone E de jet
continu est tentante puisque le jet en l’absence de cellules s’évacue de façon continue
par la sortie basse, mais pas réalisable dans notre configuration. A la formation de
gouttes secondaires mal maîtrisées lors du passage d’une cellule, s’ajoute l’utilisation
de flux relativement élevés qui auront tendance à endommager les cellules. La zone
D ne permet pas la distinction en taille entre une goutte contenant une cellule
et une goutte n’en contenant pas. De plus, le diamètre des gouttes formées dans
cette zone est trop important pour garantir l’encapsulation d’une seule cellule par
goutte. Les zones B et C permettent d’obtenir l’encapsulation d’une cellule unique
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114 3.3. Caractérisation expérimentale
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Fig. 3.5 – Diagramme de phase en fonction des débits d’huile Qo et de solution
aqueuse Qc. La ligne matérialisée par des triangles pleins (N) délimite le domaine
E dans lequel un jet stable à travers toute la région de focusing et dans la sortie se
forme. Les autres régions du diagramme correspondent à un jet se cassant dans la
région de focalisation. Chaque ligne est une « equidiamètre », correspondant à un
diamètre constant des gouttes formées : � ΦN = 7µm±10% ; � ΦN = 10µm±10% ;•
ΦN = 17µm ± 10%. Ces equidiamètres délimitent 4 domaines. Dans le domaine A,
les gouttes sont générées de façon instable, la rupture du jet n’étant pas régulière au
cours du temps. Cette rupture est stable dans les autres domaines et chaque zone
correspond à des tailles de gouttes différentes. Dans le domaine B, les gouttes néga-
tives sortent toutes par la sortie inférieure. Dans le domaine C, les gouttes négatives
empruntent les deux sorties, mais ont une taille naturelle inférieure à celle des cel-
lules. Dans le domaine D, les gouttes formées ont un diamètre naturel supérieur à
celui des cellules. Nous travaillons dans le domaine B pour réaliser l’encapsulation
et le tri des cellules.

Microfluidique de gouttes pour les analyses biologiques - Thèse de doctorat de l’université Paris VI - Max Chabert

te
l-0

01
80

99
4,

 v
er

si
on

 2
 - 

22
 O

ct
 2

00
9



CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 115

par goutte et de distinguer celle-ci des goutte vides, mais seule la zone B est utilisable
pour l’encapsulation ET le tri des cellules. On observe en effet dans la zone C une
répartition des gouttes négatives entre les deux sorties qui rend le tri impossible. La
zone utilisable pour le tri des cellules est donc relativement restreinte, et est comprise
entre les ligne définies par � et �. Nous le verrons dans la partie suivante, l’efficacité
de l’encapsulation des cellules dans cette zone varie selon le point de fonctionnement
choisi.

On observe une variation de comportement extrêmement rapide en fonction des
débits imposés. Plus précisément, si la taille des gouttes varie relativement lentement
en fonction de ceux-ci, comme cela avait déjà été mentionné pour un contrôle en flux
dans une géométrie de flow-focusing [Ward et al., 2005], le rayon des gouttes a une
grande influence sur le positionnement des gouttes dans la région de focalisation et
donc sur leur trajectoire dans l’élargissement subséquent. Sans prétendre à un calcul
exact, nous pouvons estimer la vitesse de migration d’une goutte vers le centre du
canal sous l’effet des parois, ce qui permet de comprendre la grande différence de
positionnement entre deux gouttes de diamètres pourtant voisins.

3.3.1.b Estimation qualitative

Position du jet. Nous considérons que les parois verticales haute et basse du canal
sont infinies, et nous intéressons au mouvement des gouttes dans le plan horizontal.
Dans le système de coordonnées définies en figure 3.6, la loi de Poiseuille nous donne
pour un écoulement stationnaire :

V (y) = 4VM

y

WF

(

1 − y

WF

)

(3.1)

avec VM = 3

2

Qh

WF

, où Qh est le débit par unité de hauteur du canal.

Estimons tout d’abord la position du jet. Pour ce faire, nous appliquons la conser-
vation de la masse d’huile dans le rétrécissement en négligeant la présence de solution
aqueuse et cherchons à localiser la position de l’interface des deux flux d’huile dis-
symétriques. Le débit total est 3Qo/2. Considérant que l’écoulement est laminaire
et quasi-parallèle dans la région de réunion des deux flux d’huile, et que le flux du
bas est moitié de celui du haut, l’interface entre ceux-ci est située à la coordonnée y
du profil de Poiseuille telle que un tiers du débit total, soit Qo/2, passe en dessous.
Le débit par unité de hauteur dans le rétrécissement entre 0 et une coordonnée y
s’écrit :

Q(y) =

∫ y

0

V (y).dy

Le débit total par unité de hauteur 3QO/2h entre 0 et WF vaut :

∫ WF

0

V (y).dy =
2

3
VM .WF
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116 3.3. Caractérisation expérimentale

On cherche WJ telle que :

Q(WJ ) =

∫ WJ

0

V (y).dy =
Qo

2h

Ce qui donne l’équation d’ordre 3 suivante :

− 2

3W 2
F

W 3
J + W 2

J − WF

9
= 0 (3.2)

Pour WF = 40µm, la seule solution physiquement cohérente de l’équation 3.2 est :

WJ = 15, 5µm

L’interface des deux flux d’huile se trouve dans ce modèle à 15,5 µm de la paroi du
bas du rétrécissement. Dans le système d’axes défini en figure 3.6, la coordonnée du
jet est donc environ 3WF/8. Ce calcul est évidemment imprécis puisque le canal est
finalement plus large que haut, et nous considérons pourtant un profil de Poiseuille
dans sa largeur couplé à un profil plan dans la hauteur. En considérant à l’inverse un
profil de Poiseuille dans la hauteur, et un profil plan dans la largeur, la conservation
des débits implique de façon évidente la coordonnée du jet WF /3. Nous nous situons
expérimentalement beaucoup plus proches du résultat obtenu en considérant un flux
de Poiseuille à deux dimensions dans la largeur du circuit, c’est à dire une position
du jet à environ 3WF /8.

0

WF

y

x

um

Fig. 3.6 – Système d’axes utilisé pour
le calcul de la vitesse de migration des
gouttes sous l’effet des parois. Les parois
sont supposées infinies dans le plan per-
pendiculaire au plan de la feuille.

Distance de migration des gouttes. Intéressons nous désormais à la migration
des gouttes perpendiculairement au flux les entraînant. Nous utilisons un modèle
développé dans les années 1970 par le groupe de L.G. Leal présentant l’avantage
d’être solvable analytiquement. Notons cependant que les calculs qui suivent sont
principalement donnés à titre indicatif afin de faire sentir l’influence forte du rayon
des gouttes sur leur vitesse de migration, mais restent qualitatifs. Nous ne nous
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 117

trouvons en effet pas dans l’approximation permettant de résoudre analytiquement
le problème et qui consiste à considérer des gouttes de rayon beaucoup plus faible que
les dimensions du canal dans lequel elles circulent. D’autre part, le terme dominant
la migration des gouttes dans le modèle que nous utilisons est lié au gradient de
cisaillement et non à la présence des parois. Dans le cas réel de notre expérience, on
peut s’attendre à ce que la relative proximité des gouttes avec les parois ait aussi
un effet.

Nous restons pour l’instant dans l’approximation d’un profil de Poiseuille à deux
dimensions. La vitesse instantanée de migration des gouttes vers le centre du canal
est donnée par [Chan & Leal, 1979] :
∀y ∈ ]0; WF [ ,

um = 16α
ηo

γ
V 2

M

a3

W 3
F

[

1 − 2
y

WF

]

(3.3)

où α est un coefficient sans dimension valant 0,66 compte tenu du rapport de viscosité
des liquides que nous utilisons, et a est le rayon de la goutte. α peut être négatif
selon le rapport des viscosités des liquides utilisés, par exemple si la phase dispersée
est plus visqueuse que l’huile. La migration des gouttes se fait alors vers les parois,
ce dont il convient donc de tenir compte dans la conception d’un système utilisant
le principe de migration de gouttes.

Dans le cadre de notre application, nous voulons savoir quelle distance la goutte
peut parcourir perpendiculairement au flux sur une distance donnée et nous inté-
ressons donc à sa trajectoire dans le plan (xy). On peut écrire selon l’axe x pour la
vitesse de la goutte :

U =
dx

dt
où U est la vitesse de la goutte en x obtenue à partir du flux de Poiseuille [Chan & Leal,
1979] :

U = 4VM

y

WF

(

1 − y

WF

)

− κVM

a2

W 2
F

(3.4)

avec κ une constante dépendant du rapport des viscosités des phases dispersée et
continue : κ = σ

2+3σ
. La vitesse de migration selon y s’écrit :

um =
dy

dt

La trajectoire de la goutte s’obtient par l’intégration de :

dx =
U

um

dy

Soit en utilisant les équations 3.3 et 3.4 et en réorganisant les variables, pour une
goutte initialement située en (xo, yo) :

16α
ηo

γ
VM

a3

W 3
F

[x − xo] =

∫ y

yo

[

4 y

WF

(1 − y

WF

) − κ a2

W 2

1 − 2 y

WF

]

.dy (3.5)
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118 3.3. Caractérisation expérimentale

Après changement de variable X = x/WF , on obtient facilement :

16α
ηo

γ
VM

a3

W 4
F

[x − xo] =
y2 − y2

o

W 2
F

− y − yo

WF

− 1

2

(

1 − κ
a2

W 2
F

)

ln
(1 − 2 y

WF

1 − 2 yo

WF

)

(3.6)

Les résultats numériques du déplacement en y obtenus par résolution de l’équation
3.6 pour une distance (x − xo) = 500µm, une position initiale yo = 15, 5µm et des
rayons de gouttes variés sont présentés dans la deuxième colonne du tableau 3.1.

Toujours en nous appuyant sur Chan & Leal [1979], nous pouvons à titre de
comparaison évaluer les migrations des gouttes dans un écoulement de Poiseuille en
3 dimensions, en assimilant la région de focusing à une conduite circulaire de rayon 20
µm. En suivant le même raisonnement que ci-dessus, on arrive au résultat démontré
par Chan & Leal [1979] pour la migration de gouttes dans un canal circulaire de
rayon R :

2αo

ηo

γ
VM

a3

R4
[x − xo] =

y2 − y2
o

2R2
−

(

1 − κ
a2

R2

)

ln
( y

yo

)

(3.7)

avec αo un coefficient dépendant encore une fois du rapport des viscosités des liquides
utilisés et valant 1,10 dans notre cas.

Comme on le voit dans le tableau 3.1, les résultats obtenus sont qualitativement
similaires à ceux que l’on obtient avec un calcul en deux dimensions. Les deux
calculs se confrontent correctement à l’expérience, puisque l’on mesure une distance
de migration de 1µm ± 1µm pour les gouttes négatives et 3, 5µm ± 1µm pour les
gouttes positives. Les trajectoires des gouttes correspondantes sont représentées en
figure 3.7. Comme on peut le voir, et bien que ces calculs ne correspondent pas à
la réalité de notre circuit, une faible différence de rayon entre les gouttes induit une
variation importante de leur vitesse de migration et donc de leur position dans la
région de focusing, ce qui explique les zones assez resserrées de notre diagramme
(figure 3.5) en termes de variations de débits nécessaires à une modification de
comportement. On retrouve aussi que des gouttes de rayon inférieur à 5 µm (rayon
limite pour les gouttes négatives dans la région B du diagramme) ne peuvent pas
migrer complètement vers le centre du canal sur la longueur de la région de focusing,
tandis que des gouttes de rayon supérieur à 7,5 µm (typique des gouttes positives)
se retrouvent presque centrées.

Effet de la gravité. A titre indicatif, la vitesse de migration de gouttes sous
l’effet de la gravité est donnée, compte tenu des différences de viscosité importantes
entre nos gouttes et la phase continue, par :

ug =
1

3

ρg − ρo

ηo

g · a2

où g est la gravité.
Appliquée à notre cas, cette formule nous donne des vitesses de migration comprises
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 119

Rayon de la
goutte (µm)

Distance de migration
dans le rétrécissement
(µm), modèle 2D

Distance de migration
dans le rétrécissement
(µm), modèle 3D

3,5 0,6 1,3
5 1,6 2,7
7,5 3,5 4,3
10 4,4 4,5

Tab. 3.1 – Positions finales de gouttes de divers rayons en sortie de la région de
focusing, selon un modèle de profil de Poiseuille 2D ou 3D. Calculs effectués pour
un débit d’huile de 100 µL/h.

entre 0,034 µm/s et 0,3 µm/s pour des rayons de gouttes compris entre 3,5 µm et
10 µm respectivement, soit des vitesses de séparation nettement inférieures à celles
obtenues par migration des gouttes sous l’effet des parois.

Contraintes subies par les cellules. Nous pouvons aussi essayer d’estimer le
cisaillement subi par une cellule située en y = 3WF/8 dans un écoulement de Poi-
seuille 2D et en négligeant l’aspect diphasique de l’écoulement, et en considérant la

Coordonnée x (µm)

C
oo

rd
on

né
e 

y 
(µ

m
)

R=3.5 µm

R=7,5 µm

R=10 µm

R=5 µm R=3.5 µm

R=7,5 µm

R=10 µm

R=5 µm

C
oo

rd
on

né
e 

y 
(µ

m
)

Coordonnée x (µm)

A B

Fig. 3.7 – Trajectoires des gouttes en fonction de leur position en x pour divers
rayons (débit d’huile de 100 µL/h). A : obtenues dans le cas d’un profil de Poiseuille
2D, les gouttes étant initialement situées en y=15,5 µm. B : dans le cas d’un profil de
Poiseuille 3D cylindrique. Afin de permettre une comparaison facile, les trajectoires
sont tracées dans le même repère qu’en A. Il s’agit donc de la trajectoire des gouttes
dans un plan passant par l’axe de symétrie du cylindre considéré.
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120 3.3. Caractérisation expérimentale

cellule comme un point situé dans l’huile : on obtient des valeurs de l’ordre de 100
N/m2, ce qui représente des valeurs importantes en termes de cisaillement pour une
cellule. Cette valeur est cependant très certainement surestimée, car la cellule au sein
d’une goutte est protégée du cisaillement par une interface [solution aqueuse/huile]
couverte de surfactants, et correspondant donc à un cisaillement faible. D’autre part,
nous travaillons ici avec des cellules sanguines qui subissent aussi de forts cisaille-
ments lors de leur circulation in vivo dans les capillaires sanguins. Si l’on se rapporte
à la littérature (voir par exemple Chittur et al. [1988]), on trouve que des contraintes
telles que celles que nous décrivons induisent statistiquement la lyse d’un nombre
conséquent de cellules lorsqu’elles sont appliquées pendant une durée de plusieurs
minutes. Dans notre cas, cependant, les cellules passent la région de focusing en
une vingtaine de millisecondes. On peut supposer que ce passage s’apparente aux
contraintes stochastiques parfois élevées subies par les cellules in vivo. Il est cepen-
dant évident que le mécanisme d’encapsulation des cellules induit à coup sûr une
réponse physiologique de celles-ci, telle une diminution de la réponse proliférative
ou une activation des canaux ioniques.

Plutôt que le cisaillement, les principaux effets mécaniques subis par la cellule
sont peut-être les extensions et compressions liées à la forte accélération lors de
l’entrée dans le rétrécissement et au fort ralentissement dans l’élargissement post-
focusing. Il a été démontré que des contraintes de compression, mêmes importantes,
avaient peu d’effet sur les lymphocytes ; ce phénomène ne devrait donc pas influencer
le comportement des cellules après encapsulation.

Au stade actuel de développement de notre système, nous ne sommes cependant
pas en mesure de quantifier exactement le devenir des cellules après encapsulation.
Nous reviendrons plus loin aux premiers tests préliminaires effectués sur celles-ci.

3.3.2 Statistiques d’encapsulation et de tri des cellules

3.3.2.a Résultats obtenus

Les mesures sont à nouveau effectuées sur des séquences capturées grâce à une
caméra rapide montée sur un microscope. Le nombre total de cellules passant dans
le système, le nombre de gouttes positives triées correctement ainsi que le nombre de
gouttes contenant plus d’une cellule sont comptés manuellement sur des séquences
d’une durée réelle de 7,4 s, correspondant généralement à une centaine de cellules. Les
résultats présentés correspondent à une moyenne effectuée sur plusieurs séquences
vidéo prises avec des circuits différents (mais évidemment avec une géométrie iden-
tique). Le nombre total de cellules compté pour réaliser chaque pourcentage est
donné en même temps que ceux-ci. Toute la zone disponible pour le tri de cellules
du diagramme de phase présenté dans la partie précédente a été explorée. Les valeurs
obtenues sont présentées dans le tableau 3.2.

Dans des conditions optimales, Qo = 150µL/h et Qc = 7µL/h, près de 80% des
gouttes contenant une cellule unique sont triées correctement et collectées avec une
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 121

pureté supérieure à 99 %, tandis que le nombre de cellules multiples encapsulées dans
une même goutte représente seulement 1,5% du nombre total de cellules injectées.
Ramené en termes plus simples, on peut calculer que plus de 76% des cellules injec-
tées dans le système ressortent de celui-ci encapsulées seules dans une microgoutte
qui est correctement séparée des gouttes vides.

Débit
d’huile
(µL/h)

Débit de
solution
aqueuse
(µL/h)

Cellules multiples
dans une goutte
(% du nombre to-
tal de cellules)

Gouttes
positives
triées (%)

Nombre
de cellules
comptées

Gouttes
vides parmi
les gouttes
positives
(%)

50 3 2,4% 50,0% 172 <1%
50 3,5 2,2% 69,4% 187 <1%
50 4 7,4% 70,2% 766 64,90%

100 2 8,8% 36,0% 341 <1%
100 3 2,0% 45,7% 310 <1%
100 4 3,1% 59,7% 256 <1%
100 5 4,6% 61,2% 389 <1%
100 6 4,2% 74,0% 802 3,9%

150 3 7,5% 36,7% 106 <1%
150 4 3,6% 49,1% 289 <1%
150 5 2,2% 59,2% 377 <1%
150 6 5,8% 70,5% 530 <1%
150 7 1,4% 79,2% 936 <1%
150 8 7,5% 77,4% 1311 5,7%

200 6 4,2% 16% 379 <1%
200 7 5,4% 29,4% 286 <1%
200 8 4,9% 38,8% 444 <1%
200 9 7,4% 51,5% 607 <1%

Tab. 3.2 – Résultats obtenus pour l’encapsulation de cellules uniques dans des mi-
crogouttes et le tri conséquent de ces gouttes. Chaque résultat statistique est obtenu
pour un nombre de cellules supérieur à 100. Les lignes en gras correspondent aux
débits optimaux pour l’encapsulation et le tri dans le système.

3.3.2.b Interprétation des résultats

Encapsulation de cellules multiples. Plusieurs conclusions s’imposent à la lec-
ture du tableau 3.2. Notons tout d’abord que le pourcentage de cellules se trouvant
encapsulées à plusieurs dans une même goutte est relativement aléatoire et indépen-
dant des débits utilisés, mais toujours inférieur à 10 %. Ce phénomène statistique est
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122 3.3. Caractérisation expérimentale

lié aux propriétés intrinsèques des cellules plutôt qu’à notre méthode d’encapsula-
tion. Les cellules, en suspension concentrée à 107 cellules/mL, ont tendance à arriver
par paquets dans le jet plutôt qu’en un flux de concentration régulière. Comme nous
l’avons vu, cela ne pose pas de problèmes particuliers puisque la géométrie de fo-
calisation permet d’aligner les cellules dans le jet et de les encapsuler une par une.
Cependant, certaines cellules ont aussi tendance à s’agréger, et le cisaillement in-
duit dans le jet ne suffit pas à les séparer : c’est ce qui provoque l’encapsulation
de cellules multiples au sein d’une même goutte. C’est donc un problème d’ordre
biologique qu’il convient ici de régler, ce qui est confirmé par l’absence totale de
dépendance des pourcentages d’encapsulation multiple vis à vis des débits imposés
et l’aspect non reproductible de ce résultat entre deux expériences effectuées avec
les mêmes débits. Pour notre part, malgré l’ajout d’EDTA dans la suspension cel-
lulaire, nous n’avons pu empêcher cette agrégation statistique des cellules, qui reste
cependant marginale.

Influence du débit d’huile. Autre phénomène général et indépendant du débit
de phase aqueuse : l’efficacité du tri des gouttes positives diminue fortement pour des
débits d’huile supérieurs ou égaux à 200 µL/h, quel que soit le débit de suspension
cellulaire appliqué. Ce phénomène est attribué à la déformation trop importante
à laquelle sont soumises les gouttes lorsqu’elles arrivent dans l’élargissement post-
focusing à de tels débits d’huile. Rappelons que nous travaillons en effet à un nombre
capillaire relativement élevé où la déformation des gouttes doit être prise en compte.
Les grosses gouttes positives, centrées dans l’élargissement, sont plus sensibles que
les gouttes négatives à ce phénomène et se déforment de façon importante. Cette
déformation empêche l’interaction des petites gouttes avec les grosses, et leur tri
devient difficile. De plus, les grosses gouttes peuvent, sous l’effet de la déformation,
emprunter directement la mauvaise voie de sortie si elles n’arrivent pas parfaitement
centrées dans l’élargissement post-focusing. D’une façon plus générale, de tels débits
d’huile facilitent la formation d’un jet stable à travers toute la zone de focalisation
qui, nous l’avons vu, n’est pas favorable à un fonctionnement « propre »du système.
Pour finir, compte tenu de la viscosité de l’huile de paraffine et des dimensions de
notre système, ces débits relativement hauts donnent lieu à des pressions importantes
conduisant à un comportement fluidique peu stable, et risquant d’endommager les
cellules.

Influence du rapport des débits. Dans la zone de débit d’huile réellement
exploitable, l’efficacité du tri des gouttes positives augmente avec le débit de sus-
pension cellulaire. Ceci s’explique par le positionnement (donc la taille) et le nombre
des gouttes négatives en sortie de focalisation pour un couple de débits donné. Plus
le diamètre d’une goutte négative est important, tout en restant inférieur à la limite
permettant son tri (ligne � en figure 3.5), plus celle-ci va sortir vers le centre de
la région post-focusing et interagir avec les gouttes positives contenant les cellules.
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 123

Pour un débit d’huile donné, la taille des gouttes négatives formées est proportion-
nelle (faiblement), de même que leur nombre, au débit de solution aqueuse. Lorsque
leur rayon est trop faible, ces gouttes sortent très bas dans le système, et n’inter-
agissent pas ou peu avec les gouttes positives. D’autre part, étant en nombre plus
faible, ces gouttes s’« étalent »moins dans l’élargissement post-focusing, ce qui par-
ticipe aussi à réduire leur interaction avec les gouttes positives. A l’inverse, lorsque
leur rayon et leur nombre sont à la limite leur permettant d’être triées dans la sortie
inférieure, les gouttes négatives interagissent fortement avec les gouttes positives et
les poussent vers la sortie haute (voir figure 3.8). Notons aussi qu’à des debits relatifs
de suspension cellulaire trop faibles, le diamètre naturel des gouttes formées étant
nettement inférieur à celui des cellules, l’encapsulation elle-même des cellules peut
s’avérer difficile, celles-ci étant piégées dans les recirculations créées dans la solution
aqueuse avant le jet et ne réussissant pas à pénétrer ce dernier.

Fig. 3.8 – Variation du tri des gouttes positives en fonction du débit de solution
aqueuse pour un débit d’huile donné. En haut : Qo = 200µL/h, Qc = 5µL/h.
Débit de solution aqueuse trop faible. Les gouttes négatives, trop petites et trop
peu nombreuses, passent bien en dessous des gouttes positives, et ces dernières ne
partent pas du bon côté. En bas : Qo = 150µL/h, Qc = 7µL/h. Débit de solution
aqueuse à la limite de ce qui permet la séparation des gouttes négatives. Ces dernières
interagissent fortement avec les gouttes positives et les poussent vers la bonne sortie.

Tri dans la zone de fonctionnement optimal. La zone optimale pour l’en-
capsulation de cellules et le tri des gouttes positives se situe donc finalement sur la
ligne matérialisée par �. Comme le fait apparaître le tableau, dépasser cette ligne
en augmentant le débit de solution aqueuse pour un débit d’huile donné amène très
vite à envoyer un nombre conséquent de gouttes négatives dans la sortie des gouttes
positives, le système perdant alors tout son intérêt. Cette transition est d’autant
plus brusque que le débit d’huile est faible. Elle est liée d’une part à la très forte dé-
pendance en rayon de la position des gouttes dans le rétrécissement, et d’autre part
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124 3.3. Caractérisation expérimentale

à l’augmentation de la concentration de la suspension dans l’élargissement post-
focusing résultant en des interactions stériques accrues. Dépasser cette transition
permet toutefois de déterminer pour un flux d’huile donné le débit optimal de sus-
pension cellulaire à utiliser, celui-ci étant d’autant plus délicat à évaluer que le débit
d’huile est faible.

La légère augmentation de l’efficacité du tri lorsque le débit d’huile augmente
peut être interprétée à partir de l’équation 3.4 : la vitesse de migration des gouttes
positives vers le centre du rétrécissement augmente linéairement avec le débit d’huile.

Enfin, dans les cas où les gouttes négatives sont toutes triées et envoyées vers la
sortie du bas, on peut parfois retrouver des gouttes vides parmi les gouttes positives,
d’où la mention « <1% »plutôt que 0%. Ces gouttes vides sont principalement liées
à la rupture de gouttes de taille importante contenant de multiples cellules lors de
leur arrivée dans l’élargissement.

Fig. 3.9 – Erreur d’orientation d’une
petite goutte positive lors de l’encap-
sulation de multiples cellules successi-
vement dans la région de focusing. La
goutte positive désignée par la flèche
est « poussée »vers le bas par des
gouttes positives plus grosses.

Notons enfin que notre système de tri comporte encore une part statistique et
que le meilleur taux d’encapsulation et de récupération des gouttes positives que
nous puissions obtenir est actuellement de 80 %. Ce chiffre peut être expliqué par
l’arrivée simultanée de plusieurs cellules dans la région de focalisation et par les va-
riations en taille inhérentes à une population de cellules. Les cellules les plus petites
sont encapsulées dans des gouttes de plus faible diamètre que les cellules de taille
plus importante. Lorsque de multiples cellules non agrégées arrivent simultanément
dans le jet, elles sont encapsulées individuellement dans des gouttes successives sé-
parées par peu ou pas de gouttes négatives, d’où deux effets concourant à nuire
à l’efficacité de séparation. D’une part, l’interaction des gouttes négatives avec les
gouttes positives est réduite puisque les premières sont en nombre réduit. D’autre
part, les gouttes positives de petit diamètre vont sortir de la région de focalisation
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 125

en dessous des gouttes positives plus grosses et du fait de leur interaction avec elles
se placer dans la sortie du bas (voir figure 3.9), toujours à cause du quasi-alignement
des gouttes selon l’axe y dans l’élargissement post-focusing. L’efficacité de notre mé-
thode devrait donc se trouver améliorée dans le cas d’utilisation d’une suspension
plus diluée de cellules, ou du moins si les cellules arrivaient de façon régulière dans
la région de focusing et non par paquets. Remarquons enfin que quelles que soient
les conditions utilisées, la variabilité de taille inhérente à une population de cellules
implique des erreurs liées au positionnement de gouttes positives trop petites sur
des lignes de champ de vitesse trop basses.

Viabilité des cellules. Revenons enfin sur la viabilité des cellules encapsulées
dans des microgouttes par notre méthode. Nous n’avons pu avec notre système
actuel mener une étude complète de la viabilité des cellules après encapsulation,
comme par exemple vérifier que les cellules pouvaient encore se diviser après avoir
été remises dans leur milieu. En effet, à cause des surfactants présents en quantité
conséquente dans l’huile, il est difficile après récupération des gouttes positives de
remettre les cellules qu’elles contiennent dans leur milieu monophasique, même après
plusieurs centrifugations. Une solution consisterait à centrifuger l’émulsion obtenue
sur un filtre permettant de séparer huile et solution aqueuse, mais on peut craindre
que les effets de centrifugation à travers un filtre faussent l’analyse en abîmant
aussi les cellules. D’autre part, la récupération des gouttes immédiatement après
encapsulation dans notre système s’avère pour l’instant difficile, et si les cellules ne
meurent pas du fait de l’encapsulation en elle-même, il est clair qu’elles ne peuvent
supporter l’encapsulation dans une goutte de milieu d’une taille proche de la leur que
pendant des temps courts de l’ordre de la minute. Il faudrait idéalement intégrer cette
méthode dans une plateforme microfluidique plus importante permettant d’ajouter
des solutions aqueuses aux gouttes positives ainsi que de conserver celles-ci pendant
des temps conséquents afin d’étudier les réactions des cellules.

Les tests que nous avons effectués, relativement primaires, ont consisté à vérifier
l’intégrité de la membrane lipidique de la cellule (si la membrane n’est pas intacte, la
cellule est définitivement morte, mais ce n’est parce que sa membrane est intacte que
la cellule n’est pas en apoptose). Une observation visuelle de la membrane cellulaire
juste après encapsulation semble révéler une membrane intacte (voir figure 3.10).
D’autre part, entre l’instant d’encapsulation et celui où la goutte quitte le circuit, il
s’écoule quelques secondes. Après ces quelques secondes, une cellule encapsulée dans
un milieu contenant du bleu de Trypan n’est pas colorée, ce qui atteste a priori que sa
membrane est intacte. Notons cependant que le laps de temps entre l’encapsulation
de la cellule et l’observation de sa coloration au bleu de Trypan est relativement
court, ce qui bien que ce type de coloration soit généralement rapide peut laisser un
doute sur l’aspect intact de la membrane.
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126 3.4. Conclusion

Fig. 3.10 – Cellules à la membrane in-
tacte encapsulées dans des gouttes po-
sitives. En haut : immédiatement après
l’encapsulation. En bas : quelques se-
condes après l’encapsulation (quelques
gouttes négatives, plus petites, se sont
glissées parmi les gouttes positives).

Remarques. Notre système permet d’encapsuler des cellules uniques dans des
microgouttes dont le diamètre est de l’ordre de celui des cellules et de trier ces
gouttes positives des gouttes négatives avec un taux de récupération de l’ordre de
80% et une pureté supérieure à 99%. Pour une suspension de cellules relativement
concentrée à 107 cellules/mL, le rendement d’encapsulation maximal est de l’ordre de
20 cellules par seconde par des effets totalement passifs, sans utilisation d’éléments
extérieurs.

Au vu de l’efficacité de notre système dans des situations où les cellules arrivent
par « paquets »plutôt que de façon régulière, on peut penser que l’utilisation de sus-
pensions plus concentrées (d’un facteur 10 au minimum) ne poserait aucun problème
à condition de réussir à répartir les cellules plus harmonieusement dans le canal d’in-
jection, permettant de gagner ainsi un facteur 10 en rendement sans perdre sur les
autres paramètres. Par exemple, une analyse statistique effectuée sur les films cor-
respondant aux débits Qo = 150µL/h, Qc = 7µL/h, uniquement dans les situations
où les cellules arrivent par paquets (165 cellules/s en moyenne sur 1350 ms de temps
total) donnent un taux de récupération de 72% tout à fait honorable lorsqu’on le
compare aux 80% obtenus avec 20 cellules/s en moyenne.

3.4 Conclusion

Nous avons présenté ici une méthode d’encapsulation de cellules uniques et de sé-
paration binaire goutte positive/goutte négative permettant de discriminer en taille
une goutte contenant une cellule d’une goutte n’en contenant pas. Une des premières
améliorations à apporter à ce système est très certainement la suppression de cette
séparation dès la sortie de la région de focusing. Le flux étant laminaire dans l’élar-
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CHAPITRE 3. ENCAPSULATION DE CELLULES UNIQUES 127

gissement post-focusing et cet élargissement grand par rapport au rayon des gouttes,
les gouttes y circulant devraient rester sur les lignes de champ de vitesse sur les-
quelles elles sont situées en sortie de focalisation. Le temps nécessaire à leur diffusion
vers le centre du canal sous l’effet des parois ou de phénomènes d’auto-diffusion est
bien supérieur à celui qu’elles mettent à sortir du canal. On peut dès lors imaginer
un système qui au-delà de séparer les gouttes vides des gouttes contenant un ob-
jet, permettrait après encapsulation de séparer les gouttes positives sur la taille de
l’objet qu’elles contiennent. Une autre amélioration importante doit être portée sur
l’huile utilisée. L’utilisation d’huiles fluorées, couramment utilisées pour transporter
de l’oxygène, à la place de l’huile minérale actuelle devrait permettre une meilleure
oxygénation de la cellule et donc un temps de survie plus important. D’autre part,
des tensio-actifs permettant une stabilité à plus long terme des microgouttes doivent
être étudiés.

Le lecteur l’aura sans doute ressenti, la méthode présentée dans cette partie
n’est que le premier pas vers un système plus intégré qui au-delà de l’encapsulation
de cellules, permettra d’ajouter aux gouttes les contenant divers réactifs grâce à
la technique présentée dans le chapitre suivant. Une fois ces réactifs ajoutés, une
analyse moléculaire du contenu de la cellule peut éventuellement être menée, par
exemple sur le principe de la PCR en microgouttes décrite au chapitre 2. On peut
aussi imaginer, si la viabilité de la cellule est confirmée, utiliser la goutte comme
un micro-compartiment permettant d’étudier ses réactions temporelles à divers pro-
duits, comme décrit dans l’introduction de ce chapitre. Concluons en mentionnant
que le système tel qu’il est aujourd’hui est déjà utilisé avec succès pour encapsuler
de faible nombre de bactéries dans des gouttes et étudier leur croissance dans ces
conditions de confinement (V. Semetey, Institut Curie).
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Chapitre 4

Électrocoalescence de microgouttes

Quand certains entendent un écho,

ils s’imaginent avoir produit le son.

Ernest Hemingway

Ce chapitre présente une réponse possible à un problème fondamental de la micro-
fluidique de gouttes : comment, au sein d’un canal, faire se rencontrer deux gouttes
et les fusionner afin de pouvoir en mélanger le contenu ? Après une introduction aux
méthodes envisagées pour atteindre ce but, nous présenterons les principes physiques
sur lesquels repose notre méthode basée sur des champs électriques, avant d’en ve-
nir à nos principaux résultats. Il me semble important de préciser que la technique
présentée ci-dessous avait originellement été mise au point pour être intégrée dans
le système présenté en chapitre 2. Comme le lecteur l’aura constaté, nous avons
pu dans ce dernier utiliser une méthode encore plus simple et ne nous en sommes
donc pas privés. Le travail présenté ici n’est cependant pas perdu puisqu’il devrait
se révéler utile dans le cadre de la méthode présentée au chapitre 3.

4.1 Coalescence de gouttes : introduction

4.1.1 État de l’art « microfluidique »

Pour deux gouttes de taille égale séparées par un épais film d’huile dans un mi-
crocanal, la coalescence n’a aucune raison d’avoir lieu naturellement puisque les deux
gouttes se déplacent à vitesse égale dans le canal. Pour une petite goutte en suivant
une plus grosse dans un flux de Poiseuille, la coalescence peut avoir lieu puisque la
petite goutte circulant au centre du tube se déplacera plus vite et rattrapera la plus
grosse. Cependant, une fois que les deux gouttes sont au contact, elles peuvent se
déplacer sur des distances de plusieurs fois le diamètre du tube (de 30 à 100 fois
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130 4.1. Coalescence de gouttes : introduction

selon les vitesses) avant que la coalescence effective ait lieu [Olbricht & Kung, 1987].
Le temps correspondant est, toujours selon Olbricht & Kung [1987], proportionnel
à l’inverse de la différence de vitesse entre les deux gouttes. Celui-ci correspond au
temps de drainage du film d’huile séparant les deux gouttes. Ce temps peut être
allongé notablement par la présence de surfactants, induisant des effets Marangoni
[Rommel et al., 1992]. Lorsque les gouttes deviennent suffisamment proches, les ef-
fets des forces de Van der Waals peuvent intervenir et mener à la coalescence. Bien
que des méthodes complètement passives aient été utilisées avec succès dans les
premières applications de microfluidique de gouttes en flux avec des gouttes préala-
blement parfaitement synchronisées [Song et al., 2003b], cette stratégie n’est donc
pas rationnelle pour les applications microfluidiques puisqu’elle ne permet pas un
contrôle précis en temps.

Excluons dans un premier temps les méthodes utilisant le déplacement d’une
goutte sur un substrat plan de type électromouillage pour nous concentrer sur les
gouttes en microcanaux. Lorsque le « microfluidicien de gouttes »se creuse la tête
pour trouver une méthode lui permettant de coalescer des gouttes dispersées dans
un milieu continu au sein d’un microcanal, il se rend compte que la physique ne met
pas à sa disposition une grande variété de champs de forces. Pour des gouttes ne
présentant pas de propriétés magnétiques (ne contenant pas de particules magné-
tiques), ce type de champ est sans effet. La gravité seule est souvent négligeable en
microfluidique, particulièrement dans le cas de gouttes ayant la forme de plots (faible
nombre de Bond). On peut penser aux forces centrifuges, mais on imagine sans peine
la complexité d’un système utilisant celles-ci pour manipuler deux gouttes l’une par
rapport à l’autre. L’univers des possibles est donc relativement restreint, et seules
trois types d’actions sur les gouttes restent envisageables : hydrodynamiques, élec-
trostatiques ou électromagnétiques (optiques). Pour nos applications, la méthode
choisie se doit d’être simple et de ne pas provoquer de contamination dans les mi-
croréacteurs. Lorsque les travaux présentés ici ont été effectués, ces méthodes en
étaient à leur balbutiement, et l’état de l’art présenté ici est globalement postérieur
ou contemporain du travail que nous avons effectué en 2004.

4.1.1.a Approches passives

Mélange au sein d’une jonction en T. L’approche étant de façon évidente
la plus simple pour mélanger plusieurs produits au sein du même capillaire est de
le faire dès la formation de la goutte. C’est la méthode utilisée par le groupe de
R. Ismagilov. On fait arriver à une jonction en T deux flux de produits que l’on
souhaite faire réagir, séparés par un flux de tampon inerte [Song et al., 2003b]. Du
fait de la laminarité des écoulements, les deux flux d’intérêt ne se mélangent pas
avant d’être encapsulés au sein d’une même goutte transportée par de l’huile (voir
figure 4.1A). Cette méthode ne permet cependant pas d’ajouter d’autres réactifs
au cours de la réaction, et la présence du flux séparateur de tampon implique une
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 131

dilution des produits contenus dans la goutte.

Coalescence dans un élargissement. Les premiers travaux utilisant des mé-
thodes « passives », donc des facteurs géométriques et hydrodynamiques pour coa-
lescer deux gouttes, ont été présentés par le groupe d’A.P. Lee [Hung et al., 2006;
Tan et al., 2004]. Le principe utilisé est relativement simple et consiste à affiner l’es-
paceur d’huile séparant deux gouttes en « retirant »celle-ci. Ceci peut-être réalisé en
faisant passer le flux segmenté dans un canal plus large que le canal d’origine (voir
figure 4.1B), le film d’huile s’en trouvant affiné, ou en retirant directement l’huile
séparant deux gouttes grâce à une architecture en croix jouant sur les résistances
fluidiques de chaque circuit. Les interfaces des deux gouttes initialement séparées
se retrouvent en contact, et la coalescence s’ensuit. Afin que cette coalescence soit
rapide, il faut cependant que les gouttes soient « poussées »l’une vers l’autre plus
efficacement que par une simple différence de vitesse (cf. Olbricht & Kung [1987]).
Cette méthode présente l’avantage indéniable de la simplicité puisqu’elle est entiè-
rement passive, et n’est a priori pas source de contamination puisque les gouttes
ne rentrent pas en contact avec les parois ou des éléments extérieurs. Elle n’est
cependant pas sans inconvénients.

Tout d’abord, les gouttes doivent être générées de façon synchronisée préalable-
ment à la coalescence afin d’assurer le bon déroulement des opérations. Ceci n’est
pas forcément réalisable dans le cadre d’applications biologiques en flux continu
puisque des réactifs doivent être ajoutés à divers moments de la réaction sans per-
turber les vitesses de circulation de l’ensemble d’un train de gouttes. Ensuite, le
déroulement de la coalescence est étroitement lié à la géométrie choisie pour la zone
d’élargissement : ainsi, selon l’espacement des gouttes et leur nombre dans un train,
on peut avoir coalescence de multiples gouttes au lieu des deux gouttes choisies
seulement. Plus généralement, la coalescence est ici possible pour des gouttes de
dimension caractéristique plus faible que celles du canal et ne s’applique pas à des
plots, pourtant indispensables à la stabilité d’un train de gouttes. Enfin, les résul-
tats présentés dans Tan et al. [2004] et Hung et al. [2006] ne font aucune mention
d’un quelconque surfactant dans l’huile de transport séparant deux gouttes. S’il est
clair que deux interfaces « propres »finiront par coalescer en venant au contact, on
peut douter que le phénomène ait lieu rapidement si celles-ci sont recouvertes d’une
couche de tensio-actifs. Remarquons cependant que c’est finalement une variante de
cette méthode que nous avons retenu pour l’injection et le mélange des échantillons
avec les réactifs dans le système automatisé de PCR (chapitre 2), malgré la présence
de tensio-actifs.

Coalescence dans une jonction en T. Une autre alternative à la coalescence
de deux gouttes indépendantes pour mélanger leur contenu est de faire entrer en
contact une goutte déjà formée avec une partie de phase dispersée statique contenue
dans un canal annexe. Cette approche est aussi développée par le groupe de R.
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132 4.1. Coalescence de gouttes : introduction

Ismagilov [Shestopalov et al., 2004; Song et al., 2006a]. Elle implique nécessairement
une contamination de la phase statique, la rendant par exemple inexploitable dans
la réaction de PCR, mais cette contamination peut-être réduite en utilisant des
géométries et des matériaux appropriés, ce qui rend la méthode attractive pour
certaines applications.

L’approche la plus simple consiste à faire entrer directement en contact le plot
échantillon avec une partie de phase dispersée contenant les réactifs à ajouter poussée
à flux constant dans une jonction en T [Shestopalov et al., 2004]. La coalescence
n’est pas systématique, les auteurs avançant qu’elle dépend du nombre capillaire
sans pour autant réussir à décrire entièrement la dépendance du phénomène. On
comprend cependant bien cette tendance, déjà mentionnée dans Olbricht & Kung
[1987] : si la tension de surface est abaissée, la formation d’un plug plus long à partir
de deux plots primaires n’est pas nécessairement très favorable énergétiquement.
D’autre part, la présence de surfactants à l’interface aura tendance à retarder la
coalescence. De la même façon, si la viscosité augmente, le drainage du film d’huile
séparant deux gouttes sera d’autant plus long et difficile.

Un autre problème associé à cette méthode est la nécessaire synchronisation à
obtenir entre les plots primaires et la solution destinée à être coalescée avec ceux-
ci, débouchant sur une limitation des flux utilisables dans le système. En outre, à
faible vitesse du plot principal, une large contamination de la solution secondaire
est induite, d’autant plus que la branche du T contenant la solution secondaire
est large. L’utilisation d’un T hydrophobe de faible section rend pour sa part la
synchronisation entre gouttes impossible. Song et al. [2006a] reprennent donc cette
méthode, mais en utilisant une jonction en T où la solution aqueuse secondaire est
contenue dans une jonction en T à branche hydrophile, arrivant ainsi à des résultats
satisfaisants pour leur application.

On trouve aussi dans Song et al. [2006a] et Li et al. [2007] une méthode intéres-
sante utilisant le flux de l’huile de transport dans un bras de circuit relié à la partie
de la jonction en T contenant la solution secondaire pour déplacer cette dernière
(voir figure 4.1C). Bien qu’encore peu avancée, cette technique mériterait d’être
approfondie pour la génération et la synchronisation de gouttes.

4.1.1.b Méthodes « actives »

Utilisation de champs électriques. Les méthodes « actives »utilisant des ef-
fets électrostatiques font leur apparition un peu plus tard. Notre groupe propose en
2005 [Chabert et al., 2005] une méthode basée sur le principe de l’électrocoalescence,
permettant de fusionner sans contact deux gouttes en mouvement ou statiques sous
l’effet d’un champ électrique alternatif. Nous y reviendrons dans la section suivante.
Le principe en sera repris dans plusieurs articles avec des géométries différentes et
appliqué à la caractérisation de cinétiques enzymatiques simples [Ahn et al., 2006;
Tan & Takeuchi, 2006]. Comme dans les méthodes passives, les gouttes sont ici géné-
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 133

A B C

Fig. 4.1 – A. Mélange direct pendant la formation d’une goutte de deux flux de
réactifs séparés par un tampon. D’après Song et al. [2003b]. B. Coalescence passive
en flux de deux gouttes, utilisant un élargissement du canal les contenant. D’après
Hung et al. [2006]. C. Coalescence passive d’un plot à une jonction en T contenant
une solution secondaire. La solution secondaire est poussée par l’huile de transport.
D’après Song et al. [2006a].

rées par décrochement simultané en flux à deux jonctions en T légèrement décalées,
rendant la synchronisation délicate.

Une autre méthode fait son apparition en 2006 et consiste à former des gouttes
avec une charge opposée par contact direct des deux flux permettant de former ces
gouttes avec deux électrodes soumises à une différence de potentiel (ddp) constante
[Link et al., 2006] (voir figure 4.2). En plus du chargement des gouttes, cette mé-
thode permet de synchroniser le décrochement de celles-ci dans la géométrie de
flow-focusing utilisée. Dans l’hypothèse où plusieurs réactifs sont utilisés en flux
successifs pour former ces gouttes, on peut présumer que le contact direct des solu-
tions aqueuses avec les électrodes soit une cause d’adsorption des produits d’intérêt
et de contamination croisée.

Citons enfin une méthode hybride fonctionnant indifféremment avec contact di-
rect des électrodes avec la solution considérée dans le cas d’utilisation d’un courant
continu ou sans contact direct dans le cas de l’utilisation d’un courant alternatif
[Priest et al., 2006], avec de très faibles voltages. Cette dernière application est uti-
lisable pour coalescer des gouttes séparées par de fines lamelles d’huile au sein d’une
émulsion concentrée.

Toutes les applications mentionnées dans ce paragraphe ont en commun le désa-
vantage de ne pouvoir être appliquées qu’à des cas où la phase dispersée est plus
conductrice que la phase continue, c’est à dire d’une façon générale à des gouttes
de solution aqueuse dans l’huile. C’est cependant ce qui nous intéresse dans le cadre
d’applications biologiques.

Pinces optiques. Une autre méthode active, permettant de manipuler cette fois-
ci un objet d’indice de réfraction supérieur au milieu dans lequel il se trouve, consiste
à utiliser le principe des pinces optiques. Nous l’avons vu dans la partie précédente,
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134 4.1. Coalescence de gouttes : introduction

celles-ci ont déjà été utilisées pour encapsuler de façon contrôlée des cellules dans
des gouttes d’eau (chapitre 3).

Pour des gouttes, cette méthode est a priori mieux adaptée à la manipulation de
gouttes d’huile dans l’eau, mais la situation inverse est rendue possible en utilisant
des huiles fluorées (indice optique inférieur à celui de l’eau) ou des additifs permet-
tant d’augmenter l’indice de la solution aqueuse [Lorenz et al., 2006; Reiner et al.,
2006]. On peut alors déplacer et fusionner les gouttes piégées.

Une alternative consiste à utiliser un piège optique en vortex, c’est à dire un
faisceau laser dont le centre présente une région d’intensité nulle (faisceau de Gauss-
Laguerre). Cette méthode permet alors effectivement de piéger un objet d’indice
optique supérieur à l’indice du milieu dans lequel il se trouve dans le minimum
d’énergie se trouvant au centre du faisceau. Cette cage optique étant entourée de
maxima d’énergie, chaque goutte peut être déplacée dans le milieu sans risque de
coalescence non voulue avec les autres gouttes, mais il n’est pas possible directement
de faire fusionner deux gouttes piégées dans ce type de faisceau. Une modulation du
faisceau permettant de créer un minimum secondaire au sein de la barrière d’énergie
est nécessaire à la réalisation de la coalescence [Lorenz et al., 2007]. Au delà de la
plateforme optique relativement perfectionnée que demandent ces manipulations,
elles présentent le désavantage d’être lentes puisque chaque goutte doit être mani-
pulée individuellement, limitant ainsi les possibilités de haut débit offertes par la
microfluidique de gouttes. De plus, du fait des forces relativement faibles mises en
jeu, ces techniques ne permettent pas de manipuler des plots confinés en hauteur et
en largeur dans des canaux.

Fig. 4.2 – A) Formation et fusion de gouttes par application d’une différence de
potentiel aux points de génération. D’après Link et al. [2006]. B) Coalescence de
deux gouttes piégées dans une cage optique générée par un faisceau laser en vortex.
1. Piégeage des deux gouttes avant coalescence. 2. Deux gouttes coalescées. Les
encarts représentent l’intensité du faisceau piégeant la goutte de gauche. D’après
Lorenz et al. [2007].
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 135

Déplacement sur substrat plan. Mentionnons brièvement les méthodes per-
mettant de déplacer des gouttes non confinées horizontalement sur un substrat solide
plan de type électromouillage : les avantages et inconvénients de ces techniques ont
déjà été présentés en introduction de cette thèse. Il est évident qu’au vu du mode de
fonctionnement de ces systèmes, la coalescence de gouttes peut-être initiée aisément
en utilisant simplement le principe utilisé pour déplacer ces gouttes et en les faisant
se rencontrer sur une même « case ».

4.1.2 Électrocoalescence : principes

L’électrocoalescence repose sur un principe relativement simple : deux gouttes
d’eau séparées par un milieu isolant placées dans un champ électrique peuvent être
considérées comme des dipôles électriques (l’eau, même pure, étant plus conductrice
qu’un milieu isolant de type huile ou air, le champ électrique est nul à l’intérieur
des gouttes). Précisons bien que la polarisation considérée ici est liée à la grande
conductivité de l’eau par rapport à l’huile qui l’entoure et non à sa constante diélec-
trique élevée. Il s’agit donc d’une polarisation « macroscopique »liée au déplacement
des charges, qui correspond à un champ électrique nul à l’intérieur de la goutte.
Cette hypothèse impose donc une condition sur les fréquences de travail utilisables,
puisque les temps caractéristiques correspondants doivent être assez grands pour
permettre l’équilibration des charges à l’interface. Partant de là, on estime la valeur
des dipôles formés en utilisant les conditions aux limites à l’interface huile/solution
aqueuse pour le champ électrique, les résultats obtenus ne dépendant que des pro-
priétés diélectriques de l’huile. Les dipôles formés par les gouttes d’eau vont interagir
et tendre à se rapprocher, pour finalement aboutir à la coalescence. Les principes
basiques de cette méthode sont bien résumés dans une revue d’Atten [1993]. Une
revue des phénomènes à l’œuvre peut-être trouvée dans Eow et al. [2001].

Le champ principal d’application de l’électrocoalescence se trouve une fois de
plus dans l’industrie pétrolière, avec un brevet remontant à 1911 [Cottrell & Speed,
1911] : cette méthode est utilisée pour augmenter la vitesse d’extraction des gouttes
d’eau résiduelles dans le pétrole. L’émulsion est placée dans une grande cuve aux
parois de laquelle est appliquée une différence de potentiel, les gouttes coalescent
plus vite qu’en l’absence de champ et se séparent de l’huile par gravité. On trouve
aussi des études de ce phénomène dans le domaine de la physique atmosphérique, où
le phénomène d’électrocoalescence joue un rôle dans la formation des gouttes d’eau
du fait des forts champs électriques existant au sein des nuages [Braziers et al., 1972].

Si le principe de l’électrocoalescence est simple, son étude détaillée est relative-
ment complexe. D’autre part, au vu des domaines cités plus haut, le phénomène
est souvent étudié sur un ensemble de gouttes plutôt que deux gouttes isolées, et
les résultats obtenus ne sont donc que partiellement adaptables à notre cas. Notre
système fluidique est en effet le même que dans le chapitre 2 : deux gouttes sont
confinées dans un capillaire en Teflon et suspendues dans une huile fluorée. Ici, le
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136 4.1. Coalescence de gouttes : introduction

rayon absolu des gouttes est de l’ordre de celui du capillaire. Une fois de plus, le
fait de travailler en microcanaux avec des gouttes confinées en plot ne facilite pas
l’analyse théorique. Nous nous limiterons donc ici à quelques principes basiques liés
au phénomène en général, et caractériserons expérimentalement notre système dans
la prochaine partie.

4.1.2.a Comportement d’une goutte isolée

Rappelons tout d’abord qu’une goutte d’eau a une fréquence naturelle d’oscil-
lation, calculée pour la première fois par Lamb [1932] dans le cas de fluides par-
faits, et modifiée ultérieurement pour tenir compte de la viscosité de chaque liquide
[Subramanyam, 1969]. La formule de Lamb donne un bon ordre de grandeur des
fréquences f obtenues pour une goutte de solution aqueuse oscillant en mode 2 dans
une huile peu visqueuse avec :

f =
[ 24γ

a3(2ρo + 3ρd)

]
1

2 (4.1)

en utilisant les symboles définis en annexe de ce manuscrit.
Placée dans un champ électrique, la goutte va avoir tendance à se déformer sous

son effet. Elle adopte une forme ellipsoïdale dictée par la compétition entre la tension
de surface et la pression exercée par le champ électrique sur son interface (figure 4.3).
Au delà d’une certaine valeur du champ électrique appliqué, la goutte se déstabilise
et éclate : un « cône de Taylor »se forme à ses extrémités et émet des gouttelettes
arrachées à la goutte principale [Taylor, 1964]. En équilibrant la pression exercée par
le champ électrique ǫE2

o et celle liée à la tension de surface γ/a (le rapport des deux
effets étant parfois appelé nombre de Weber électrostatique), on obtient un critère
d’instabilité pour le champ électrique limite Ec de la forme :

Ec = 0, 64
( γ

2ǫoa

)
1

2 (4.2)

Le temps caractéristique τ d’établissement des dipôles au sein d’une goutte,
dépendant à la fois de la permittivité et de la conductivité du milieu considéré, peut
s’écrire :

τ =
ǫd + 2ǫc

σd + σo

(4.3)

La goutte, si elle est chargée, peut se déplacer par électrophorèse sous l’effet du
champ. Pour une goutte neutre, le déplacement électroosmotique du milieu continu
peut l’entraîner : même si les huiles ont un contenu très faible en ions, elles peuvent
en contenir à cause de la fuite de ceux-ci de la solution aqueuse [Allan & Mason,
1962]. Enfin, si le champ appliqué n’est pas uniforme, la goutte peut-être déplacée
par diélectrophorèse. Nous y reviendrons ci-dessous.
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 137

4.1.2.b Ensemble de gouttes dans un champ

Dans une description où les gouttes conductrices sont éloignées d’une distance r
bien supérieure à leur rayon a par un milieu isolant, et que ces gouttes perturbent
faiblement le champ électrique appliqué Eo, on peut écrire en coordonnées polaires
pour le champ en un point M(r,θ) extérieur aux gouttes [Atten, 1993] :

Er(r, θ) = Eo cos(θ)
[

1 + 2
a3

r3

]

(4.4a)

Eθ(r, θ) = Eo sin(θ)
[a3

r3
− 1

]

(4.4b)

La force d’interaction résultante entre les dipôles s’écrit avec une dépendance en
1/r4 :

Fr(r, θ) = −12πǫcE
2
o

a6

r4
[3 cos2(θ) − 1] (4.5a)

Fθ(r, θ) = −12πǫcE
2
o

a6

r4
[sin(2θ)] (4.5b)

��� �
≠
�

_ _ ++
θ

r M

Fig. 4.3 – Effet d’un champ électrique sur deux gouttes alignées selon son axe.

Nous travaillerons dans le cas où la force tendant à rapprocher les gouttes est
maximale, c’est à dire dans le cas où les deux gouttes sont alignées selon l’axe du
champ appliqué (figure 4.3). Notons que dans le cas d’applications classiques, il
existe un relativement grand champ de valeurs de θ où les forces s’exerçant entre
elles vont avoir tendance à aligner les gouttes dans la direction du champ. Dans
notre cas, l’équation 4.5a donne pour θ = 0 :

F (r) = −24πǫcE
2
o

a6

r4

Dans cette situation, le champ électrique existant entre les deux gouttes est intensi-
fié par rapport au champ électrique appliqué. Pour des gouttes se trouvant séparées
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138 4.1. Coalescence de gouttes : introduction

d’une distance très inférieure à leur rayon absolu, des formules plus compliquées
doivent être utilisées [Davis, 1964], mais les équations 4.5 présentées ci-dessus suf-
fisent dans le cadre de notre étude.

Partant de cette force et en l’équilibrant avec la force de Stokes, on peut dé-
duire les temps caractéristiques de coalescence de deux gouttes. Dans notre cas, les
gouttes étant confinées dans le capillaire, le problème est légèrement plus compliqué
puisque la force s’opposant à la coalescence des gouttes est liée à l’évacuation du film
d’huile séparant deux gouttes par l’espace annulaire d’huile séparant les gouttes non
mouillantes des parois, cet espace dépendant lui-même de la vitesse à laquelle l’huile
est évacuée. D’autre part, du fait de leur dimension comparable aux électrodes et à
l’espace inter-électrodes, les gouttes perturbent fortement le champ électrique dans
lequel elles se trouvent.

Le mécanisme de coalescence entre deux gouttes est généralement décrit en trois
étapes, la première étant l’approche des deux gouttes, la seconde l’amincissement
du film les séparant, et la dernière la rupture de ce film. Les deux premiers phéno-
mènes sont ceux auxquels nous nous sommes principalement intéressés du fait de
leur facilité d’observation. Concernant le troisième, la rupture du film d’huile sépa-
rant les deux gouttes sous champ électrique avant la coalescence est le plus souvent
vue comme un claquage diélectrique [Allan & Mason, 1962] ou une instabilité élec-
trohydrodynamique [Herminghaus, 1999] plutôt que comme un drainage du fait de
la force s’exerçant entre les gouttes.

Finalement, le rapprochement des gouttes par interaction dipôle-dipôle peut
aussi être vu comme un phénomène de diélectrophorèse, puisque les gouttes, plus
polarisables que l’huile, ont tendance à se déplacer vers une zone de champ fort. On
peut différencier les deux phénomènes en remarquant que l’inhomogénéité de champ
est ici induite par les gouttes, alors que le champ imposé en diélectrophorèse est
généralement déjà inhomogène.

4.1.2.c Stratégies résultantes.

En se reportant à la littérature traitant de la coalescence dans l’industrie pétro-
lière, on peut tirer plusieurs conclusions utiles à la conception de notre microsystème
de coalescence.

Tout d’abord, utiliser le phénomène d’électrocoalescence dans notre cas implique
de s’affranchir des phénomènes pouvant le parasiter, c’est à dire des flux électropho-
rétiques ou électroosmotiques pouvant prendre place dans le système. Si ces phé-
nomènes sont parfois exploités en cuve pour rassembler toutes les gouttes dans une
même région de celle-ci, ils ne peuvent être que nuisibles en microcanaux pour deux
gouttes identiques. Nous travaillerons donc en champ alternatif. C’est la configura-
tion qui est couramment utilisée dans les « coalesceurs »industriels, parallèlement à
l’utilisation, plus rare, de champ continus ou pulsés. Dans notre cas, les dimensions
du système global étant relativement réduites, l’utilisation d’un champ alternatif
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 139

permet aussi d’éviter le chargement des différentes surfaces qui conduirait à une
baisse conséquente d’efficacité.

Les champs électriques appliqués aux solutions sont de l’ordre de 1000 V/cm.
Cette valeur est rarement dépassée afin d’éviter de fractionner les gouttes et d’obtenir
finalement l’effet inverse de celui désiré. Du fait de l’intensification du champ entre
les dipôles (équation 4.4), celui-ci peut en effet être assez fort pour induire une
explosion des gouttes avec cône de Taylor, même si le champ appliqué est bien
plus faible que la valeur théorique limite. D’autre part, nous savons que le champ
limite est une fonction décroissante en 1/

√
a du rayon de la goutte. Une goutte

formée par coalescence de deux gouttes primaires sera donc plus susceptible que
celles-ci d’éclater sous l’effet du champ appliqué. Dans notre système utilisant des
gouttes confinées, il faut cependant s’attendre à devoir utiliser des valeurs de champ
supérieures aux valeurs utilisées en cuve afin d’induire un déplacement des gouttes.

Enfin, en champ alternatif, une dépendance de l’efficacité de la coalescence à la
fréquence du champ appliqué est souvent rapportée. L’hypothèse la plus probable
permettant de l’expliquer est une résonance mécanique des gouttes favorisant leur
déplacement lorsque la fréquence du champ électrique correspond à leur fréquence
naturelle d’oscillation [Eow et al., 2001]. Des études sur gouttes isolées montrent à
la fois une stabilité de la goutte augmentée et un déplacement d’amplitude plus large
à cette fréquence pour une valeur de champ donnée [Scott et al., 1990].

4.2 Caractérisation du système d’électrocoalescence

Dans cette partie, nous décrirons le système expérimental dans lequel nous avons
réalisé l’électrocoalescence de gouttes en microcanaux et tenterons d’en donner une
première description par simulation numérique. Les résultats expérimentaux obtenus
dans différentes configurations seront ensuite présentés.

4.2.1 Caractéristiques du système

4.2.1.a Description

Le système utilisé est représenté sur la figure 4.4. Le capillaire contenant les
gouttes et l’huile passe à travers 2 électrodes métalliques cylindriques de même dia-
mètre alignées sur le même axe (longueur de 5 mm). Chaque électrode est maintenue
par un bloc de Polymethylmethacrylate (PMMA, permittivité relative 3,3), et les 2
blocs sont reliés par une vis, l’espacement entre les électrodes pouvant ainsi varier de
0,5 mm à 5 mm. Une tension est appliquée entre les électrodes grâce à un générateur
de basses fréquences Hameg relié à un amplificateur de tension Trek, permettant de
générer un signal créneau ou alternatif dont l’amplitude varie de 0 à 2000 V pour des
fréquences comprises entre 0 et 1000 Hz. Au-delà de 1000Hz, le signal est atténué de
20 dB par décade. Cette tension appliquée résulte en un champ électrique colinéaire
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140 4.2. Caractérisation du système d’électrocoalescence

au capillaire et à l’axe de déplacement des gouttes. La plupart des manipulations
ont été effectuées pour le même système biphasique que dans notre système de PCR.
La solution aqueuse est composée d’eau distillée milli-Q tamponnée à pH 8 par du
TBE 5x (0,45 M Trisbase, 0,45 M acide borique et 0,01 M EDTA ; Sigma), colorée
par du bleu de bromophenol à 0,25% en masse (conductivité mesurée de 3 mS/cm,
permittivité relative de l’eau 78). L’huile fluorée est toujours le FC40 (conductivité
2, 5.10−13 mS/cm et permittivité relative de 1,9 d’après les données fournisseur)
contenant le même surfactant fluoroalcool à 0,5% en masse. La tension interfaciale
entre les gouttes d’eau et l’huile est toujours d’environ 20 mN/m. Le capillaire utilisé
est cette fois en Teflon PTFE avec un diamètre interne de 560 µm et une épaisseur
de parois de 250 µm (permittivité relative 2). Comme pour la machine de PCR, ce
système permet d’assurer un déplacement des gouttes sans collage aux parois même
sous champ électrique. Les électrodes ont un diamètre intérieur de 1,5 mm et sont
généralement espacées de 2,5mm.

Afin de réaliser l’électrocoalescence, les gouttes sont placées dans l’espace inter-
électrodes. Dans la cohérence avec le but premier qui était l’intégration dans la
machine de PCR microfluidique, les gouttes coalescées ont un diamètre de l’ordre de
celui du capillaire, et forment ainsi un plot une fois fusionnées. Nous ne disposions
pas à cette époque du système perfectionné d’injection décrit au chapître 2. Les
gouttes étaient donc formées en faisant osciller à l’interface eau/huile un capillaire
relié à une seringue pompant à flux constant. L’observation est réalisée grâce à un
binoculaire Olympus et une caméra 25 images/s reliée à un enregistreur digital.
L’utilisation du shutter et ponctuellement d’une caméra rapide permet de figer les
mouvements haute fréquence.

~

Plexyglas

~

PMMA
d

Fig. 4.4 – Appareil utilisé pour l’élec-
trocoalescence. Les gouttes, non représen-
tées ici, sont placées dans l’espace inter-
électrodes.

D’autres compositions pour le capillaire et les huiles, d’autres diamètres pour le
capillaire et les électrodes ainsi que des espaces inter-électrodes différents ont été
testés et les différences de comportement par rapport au système présenté ci-dessus
seront exposées dans la fin de cette partie.

4.2.1.b Quelques valeurs numériques

Au vu des données du paragraphe précédent, l’équation 4.3 nous donne une
valeur de l’ordre de 10−9 secondes pour le temps de répartition des charges dans
notre goutte. On peut donc considérer que l’établissement de la polarisation de
charges sous l’effet du champ appliqué est absolument instantané, et considérer les
gouttes comme conductrices tout en découplant les effets mécaniques des effets élec-
triques. Pour des gouttes d’eau distillée, beaucoup moins conductrices (conductivité
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 141

de l’ordre du µS/cm), le temps caractéristique est de l’ordre de 1 µs, ce qui reste
nettement inférieur aux temps caractéristiques du champ appliqué.

Le film d’huile séparant les gouttes des parois du capillaire garde le même ordre
de grandeur que dans le cas du système de PCR et vaut environ 1 µm pour des
gouttes avançant à 1 mm/s dans celui-ci.

Pour la taille de gouttes que nous considérons, d’après la formule de Lamb,
nous obtenons pour les fréquences naturelles d’oscillation des gouttes des valeurs de
l’ordre de 350 Hz. Les valeurs corrigées sont inférieures et d’après [Scott et al., 1990],
les fréquences du mode d’oscillation naturelle de nos gouttes sont de l’ordre de 200
Hz. Cependant, nos gouttes étant confinées, ces valeurs sont sans aucun doute peu
fiables dans notre cas, et nous accédons expérimentalement à des valeurs inférieures.

La valeur du champ de rupture des gouttes nous est donnée par l’équation 4.2
avec une valeur d’environ 10000 V/cm. Ceci correspond à la valeur théorique limite
que nous pouvons atteindre avec notre équipement pour un espace inter-électrodes de
2 mm, mais l’intensification du champ liée aux dipôles peut nous amener à des valeurs
beaucoup plus élevées. On peut donc s’attendre à des phénomènes de désintégration
de gouttes dans le système.

Le champ électrique dans le système est atténué par la traversée des parois du
capillaire en Teflon, isolant. D’autre part, compte tenu des dimensions du système,
la présence des gouttes perturbe fortement les lignes de champ, puisqu’en ordre de
grandeur, les gouttes sont de la même taille que les électrodes. Une valeur précise
du champ a été obtenue numériquement et est présentée dans la partie suivante.

4.2.1.c Calcul du champ créé

Le calcul du champ créé dans le système a été effectué en utilisant le logiciel
Quickfield (Tera analysis), permettant de résoudre l’équation de Poisson en éléments
finis (figure 4.5). Dans ces simulations, les électrodes sont séparées de 2,3 mm. Le
rayon interne du capillaire est 250 µm et l’épaisseur de ses parois 250 µm. Le rayon
des électrodes est de 750 µm. On applique une tension de 2000 V entre les 2 élec-
trodes. Les conditions aux limites loin de la zone d’intérêt (espace inter-électrodes)
sont fixées par le bloc de PMMA dans lequel sont placées les électrodes. Les va-
leurs des permittivités mentionnées plus haut sont utilisées. Les simulations ont été
réalisées pour le système « à vide »et pour 2 gouttes placées entre les électrodes.

Le champ électrique est relativement uniforme dans l’espace inter-électrodes et
quasi nul à l’intérieur de celles-ci. Les dissymétries observées dans les équipoten-
tielles par rapport à la symétrie du système, particulièrement hors de l’espace inter-
électrodes, sont des artefact liés à la construction de la maille de calcul du logiciel.
Les calculs ont en effet été réalisés avec une version offrant un nombre de points li-
mités pour le maillage, et nous avons donc concentré celui-ci dans la zone d’intérêt,
perdant ainsi de la précision à plus grande distance. Par rapport au champ d’environ
106 V/m que l’on penserait obtenir en modélisant les 2 électrodes cylindriques par
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142 4.2. Caractérisation du système d’électrocoalescence

Fig. 4.5 – Champ dans le sys-
tème obtenu par simulation nu-
mérique. Les lignes en trait fin
représentent les équipotentielles.
Les traits épais font ressortir l’ar-
chitecture du système. La va-
leur du champ électrique est in-
diquée par les nuances de gris.
Les échelles sont différentes sur
chaque figure. A. Champ dans
l’espace inter-électrodes sans pré-
sence de gouttes. B. Champ dans
l’espace inter-électrodes avec des
gouttes de solution aqueuse.

des plaques planes séparées de 2,3 mm auxquelles on applique une ddp de 2000V,
on remarque que le champ obtenu dans le système vide est plus de deux fois plus
faible, ce qui dénote l’effet important des parois du capillaire sur la décroissance du
champ électrique.

Les différences significatives dans les valeurs du champ électrique entre ces 2 si-
mulations montrent bien l’influence des dipôles induits par le champ dans les gouttes.
On retrouve le champ nul à l’intérieur des gouttes, et l’amplitude du champ dans
l’espace inter-électrodes en présence des gouttes d’eau est environ trois fois supé-
rieure à celle obtenue en leur absence. Ceci correspond bien à ce que l’on obtient
en considérant qu’une goutte dans un champ électrique peut être modélisée par
un dipôle placé en son centre. En appliquant l’équation 4.4 parallèlement à l’axe
du cylindre pour a = r, on obtient en effet E = 3.Eo, ce que l’on retrouve dans
la simulation. Cette intensification du champ devrait donc bien nous amener sous
certaines conditions à la formation de cônes de Taylor. D’autre part, on voit que
la présence des gouttes perturbe significativement l’allure des équipotentielles avec
un resserrement de celles-ci devant chaque goutte dans l’espace inter-électrodes, ce
qui qui aura tendance à les amener l’une vers l’autre. Malgré l’imprécision de cette
formule à courte distance, on peut estimer en utilisant l’équation 4.5a la force élec-
trostatique s’exerçant entre les deux gouttes séparées par 500 µm à une valeur de
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 143

10−5N environ.

4.2.2 Résultats expérimentaux

Les résultats présentés dans cette section sont tous obtenus avec le système mo-
dèle décrit au début de la partie 4.2. Notons en préambule que la taille des gouttes
utilisées relativement à celle du capillaire joue un rôle prépondérant dans le phé-
nomène. Pour des gouttes de rayon notablement plus faible que celui du capillaire,
avec les champs que nous utilisons, le rapprochement des gouttes est extrêmement
rapide, et on se rapproche malgré l’effet des parois du comportement obtenu pour
deux gouttes interagissant dans un milieu non confiné. A l’inverse, pour deux gouttes
ayant la forme de plots, initialement séparées de plus d’un rayon du capillaire, la coa-
lescence est quasiment impossible en des temps raisonnables avec notre méthode car
le drainage du film d’huile séparant les deux gouttes à travers l’anneau les séparant
des parois du capillaire implique un frottement visqueux trop important.

Nous effectuons donc nos mesures pour des cas où les gouttes sont environ du
même diamètre que le capillaire, c’est à dire 0,9<λ<1,1. La mesure de la borne infé-
rieure est basée sur l’hypothèse qu’au delà de λ ∼ 0, 9, l’épaisseur du film d’huile sé-
parant les gouttes des parois devient indépendante de ce rapport [Martinez & Udell,
1990]. Selon la mesure effectuée, il sera cependant préférable d’utiliser des gouttes
de λ > 1, puisque la déformation de la goutte sous l’effet du champ électrique peut
aussi jouer un rôle sur l’épaisseur du film d’huile, des gouttes initialement à λ > 0, 9
se retrouvant à des valeurs inférieures.

4.2.2.a Limites du phénomène de coalescence

Comme je le mentionnais en introduction, l’utilisation d’un champ constant a peu
de chances d’aboutir à un résultat dans le cas de notre système. A l’application d’un
champ constant, on observe d’une part un étirement des gouttes dans la direction du
champ, comme le prévoit la théorie, et un déplacement d’ensemble des deux gouttes
qui se dirigent vers l’électrode négative. Après un intervalle de temps relativement
court (de l’ordre de la dizaine de secondes), les gouttes reprennent quasiment l’allure
qu’elles ont au repos. L’effet de déplacement global des gouttes vers une électrode
peut-être vu comme un effet d’électrophorèse, on peut tout à fait imaginer que les
gouttes portent une charge dès leur formation. Au vu de la très faible conductivité
de l’huile fluorée, le développement d’effets électroosmotiques en son sein est très
peu probable. De plus, lorsque l’on place des particules de Mica dans l’huile seule et
que l’on applique une tension entre les électrodes, on n’observe aucun mouvement
de ces particules. Elles s’alignent par contre dans la direction du champ électrique,
ce qui permet d’observer aisément les lignes de champ (figure 4.6).

L’effet électrophorétique semble donc le plus plausible, le chargement des gouttes
pouvant être dû à de l’électricité statique absorbée lors de leur stockage dans un
Eppendorf (tout utilisateur d’Eppendorf aura pu constater qu’ils sont chargés et ont
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144 4.2. Caractérisation du système d’électrocoalescence

une fâcheuse tendance à se coller aux gants en latex), ou lors de leur prélèvement.
Le retour de la goutte à un état d’équilibre après quelques dizaines de secondes peut
quant à lui s’expliquer par l’équilibration du champ appliqué par une réorganisation
des charges sur la surface extérieure du capillaire.

Fig. 4.6 – « Image »des lignes de champ
créé dans le système d’électrocoalescence
grâce à des particules polaires s’alignant
en chaîne dans le champ.

L’électrocoalescence a donc été étudiée en champ alternatif en fonction de l’am-
plitude, de la fréquence et de la forme du champ appliqué. On peut réaliser la
coalescence de façon reproductible pour des fréquences supérieures à 10 Hz. Les
bornes fixant les zones de possibilité de coalescence en fonction de la fréquence et
de l’amplitude du champ appliqué pour des tensions créneau et sinusoïdale sont
présentées en figure 4.7. Ces mesures sont effectuées pour des gouttes initialement
distantes d’environ une fois leur rayon soit 500 µm et un espace inter-électrodes de
2 mm. Chaque point des courbes correspond à une dizaine de mesures sur des paires
de gouttes différentes. L’erreur entre chaque mesure étant inférieure au pas de varia-
tion de la tension utilisé, nous avons choisi ce dernier comme erreur caractéristique
du système.

Borne inférieure en tension. Pour un champ alternatif de fréquence donnée, la
borne inférieure de coalescence correspond à une absence de mouvement détectable
des gouttes en un temps raisonnable (1 minute). Cette borne est déterminée en aug-
mentant graduellement la ddp appliquée aux électrodes par pas de 100 V (fréquence
fixe), jusqu’à ce qu’un mouvement des gouttes soit détecté. Les gouttes utilisées
avaient un rayon de 570 ±10µm. Il est particulièrement important pour la détermi-
nation de la borne inférieure en tension d’utiliser des gouttes avec un rayon absolu
légèrement supérieur à celui du capillaire. Des gouttes de rayon légèrement inférieur
auront tendance à se déplacer beaucoup plus rapidement, puisque leur déformation
sous l’effet du champ induira une augmentation de l’épaisseur du film d’huile les
séparant des parois et donc un frottement visqueux beaucoup plus faible.

Il est clair au vu de la configuration de notre système que les gouttes considérées
laissées dans une situation de faible champ devraient finir par coalescer puisqu’elles
ne mouillent pas le capillaire, ce qui exclut toute hysteresis de la ligne de contact
et donc toute forme de frottement de type solide, mais les temps correspondants
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Fig. 4.7 – Diagramme de phase des bornes de coalescence pour une amplitude et une
fréquence de champ données. Les barres d’erreur correspondent aux pas de tension
entre chaque mesure. A. Signal créneau. B. Signal sinusoïdal. Valeurs mesurées pour
une espacement de 2 mm entre les électrodes et des gouttes de diamètre absolu 570
±10µm. .

sont trop longs pour présenter un intérêt quelconque dans les applications nous
intéressant.

La borne inférieure de coalescence est plus élevée en tension sinusoïdale qu’en
tension créneau, ce qui s’explique facilement par le fait qu’à tension crête équivalente,
un signal créneau fournit une puissance 2 fois supérieure à un signal sinusoïdal. Même
si cela semble un peu trop beau pour être vrai, on retrouve d’ailleurs le facteur

√
2

dans le rapport de la tension minimale créneau à la tension minimale sinusoïdale.
Les minima de tension à appliquer pour obtenir la coalescence correspondent à

des champs électriques environ dix fois supérieurs aux champs mentionnés classique-
ment pour l’électrocoalescence d’émulsions, ce qui s’explique par la forte dissipation
visqueuse dans l’anneau d’huile séparant les gouttes des parois du capillaire lors-
qu’elles se déplacent. Cependant, du fait du faible espacement des électrodes, la
tension à appliquer pour obtenir ce champ reste inférieure à celle utilisée dans le
cas « macroscopique ». De plus, bien que les tensions mises en jeu soient élevées, les
électrodes se comportent principalement comme un condensateur, et peu d’énergie
est consommée.

La borne inférieure de tension nécessaire à la coalescence est indépendante de la
fréquence du champ appliqué. Sous cette borne, le champ électrique fournit simple-
ment trop peu d’énergie à la goutte pour pouvoir induire une oscillation suffisante
de son interface avec l’huile ainsi que son déplacement.

Borne supérieure en tension. Étonnamment, on constate aussi l’existence d’une
borne supérieure en tension à la coalescence. La borne supérieure de coalescence est
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146 4.2. Caractérisation du système d’électrocoalescence

déterminée en se mettant en situation de non-coalescence et en diminuant progres-
sivement l’amplitude du champ par pas de tension de 50 V, à fréquence fixe, jusqu’à
ce que la coalescence ait lieu.

Pour une fréquence donnée, au-delà d’une certaine tension appliquée, les gouttes
commencent à se rapprocher, puis arrivées à une certaine distance oscillent l’une près
de l’autre avant de se repousser. Ce phénomène est cyclique, les gouttes éloignées
recommencent à s’approcher l’une de l’autre, et finissent à nouveau par se repousser.
On en trouve déjà mention dans l’article d’Allan & Mason [1962].
Interprétation.

Ce phénomène peut être expliqué sur la base d’une désintégration des gouttes
avant la coalescence. Lorsque les gouttes se trouvent suffisamment proches l’une de
l’autre, le champ électrique entre elles se trouve intensifié, et peut atteindre des
valeurs dépassant le champ de rupture mentionné en introduction. Une observation
fine des phénomènes à l’oeuvre lorsque les gouttes se repoussent permet bien d’ob-
server un cône de Taylor et l’expulsion de gouttelettes de ce cône (figure 4.8). Ces
gouttelettes forment un pont entre les deux gouttes et déchargent les deux dipôles
correspondant. Les deux gouttes ne forment ainsi finalement plus qu’un seul dipôle
placé dans un champ électrique élevé. La « goutte »formant ce dipôle, ayant une
forme instable en sablier, se refractionne sous l’effet du champ sans pouvoir atteindre
une forme stable. Une façon de voir les choses est donc d’imaginer ce phénomène
comme une succession extrêmement rapide de coalescence des deux gouttes pri-
maires et fractionnement de la goutte résultante. Ces événements de « pontage »ont
lieu sur des périodes de temps inférieures à la milliseconde, et le matériel à notre
disposition (caméra rapide 1000 images/s, utilisée pour la figure 4.8B) ne permettait
malheureusement pas d’avoir accès à sa dynamique précise. Cependant, lors d’une
expérience consistant à utiliser une goutte colorée et une goutte translucide et à les
laisser dans ce mode de répulsion cyclique pendant une heure, la goutte initialement
translucide se colore, ce qui témoigne de l’échange de fluide entre les deux gouttes.

Le phénomène cyclique évoqué ci-dessus n’a bien sûr pas lieu lorsque les gouttes
sont initialement seulement séparées par un film d’huile se rompant sous l’effet du
champ appliqué. On l’a vu, ce ne sont alors pas les mêmes phénomènes qui sont à
l’oeuvre (rupture et non drainage du film d’huile) et à moins que le champ appliqué
soit trop intense, les gouttes sont assez proches pour coalescer rapidement en formant
une goutte stable.
Dépendance en fréquence

La limite supérieure de coalescence présente une dépendance en fréquence pou-
vant justement être interprétée comme un problème de distance entre les gouttes au
moment du contact.

Nous avons vu que les gouttes présentent une fréquence naturelle d’oscillation, et
que plus la fréquence du champ appliqué se rapproche de la fréquence de ces gouttes,
plus ce champ provoque une oscillation conséquente de la goutte pour une amplitude
donnée. C’est une des raisons avancées dans les applications classiques pour expliquer
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 147

A B

Fig. 4.8 – Gouttes soumises à un champ électrique trop intense. A. Formation
et éclatement des cônes de Taylor. B. Les gouttes sont reliées sous la forme d’un
seul dipôle par un pont de gouttelettes, formant une goutte unique instable qui se
fractionne sous l’effet du champ. Images prises dans un champ alternatif créneau
100 Hz, ddp de 2000 V.

l’amélioration de la coalescence dans certaines conditions de fréquence.

Nous avons estimé la fréquence d’oscillation optimale d’une goutte au sein du
système en appliquant un champ électrique d’amplitude constante et en faisant varier
sa fréquence. La fréquence naturelle de la goutte est la fréquence du champ pour
laquelle ses oscillations sont les plus importantes à une amplitude de tension donnée.
La déformation symétrique en forme d’ellipsoïde de la goutte sous l’effet du champ
permet de s’assurer qu’il ne s’agit pas d’un simple phénomène électrophorétique lié
au changement de signe de la différence de potentiel. Nous estimons la fréquence
naturelle du mode 2 d’oscillation de notre goutte à une cinquantaine de Hertz (soit
une fréquence du champ appliqué de 25 Hz). Au delà d’une fréquence de 100 Hz
pour le champ appliqué, l’interface des gouttes ne semble plus suivre le champ, mais
celles-ci se déforment simplement comme si elles étaient placées dans un champ
continu.

A basse fréquence, la goutte présentera donc des oscillations de plus forte am-
plitude qu’à haute fréquence pour une valeur donnée de champ : elle absorbera plus
d’énergie du champ électrique. Les gouttes se déformant plus, on se retrouvera donc
plus facilement dans une situation où les interfaces des deux gouttes sont proches,
favorisant une décharge des dipôles amenant à la répulsion des gouttes, alors que les
centres de gravité des deux gouttes ne sont pas suffisamment proches pour former
une goutte stable sous champ électrique. A plus haute fréquence (supérieure à 100
Hz), les interfaces des gouttes sont relativement proches lorsqu’une décharge peut
avoir lieu, et peuvent coalescer en formant une goutte stable à des valeurs de champ
plus élevées qu’à basse fréquence. Le plateau atteint en champ créneau pour la limite
supérieure correspond ainsi à des fréquences où la goutte cesse de suivre mécanique-
ment le champ appliqué. Ce plateau est tout juste atteint en champ sinusoïdal car
la puissance de l’amplificateur n’est pas suffisante.
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148 4.2. Caractérisation du système d’électrocoalescence

4.2.2.b Comportement des gouttes lors de la coalescence

Dans les conditions souhaitables des diagrammes de la figure 4.7, les gouttes
s’approchent et coalescent rapidement. Une fois encore, pour un espacement initial
donné (typiquement un diamètre de gouttes), les temps de coalescence dépendent
fortement de la valeur de λ. Pour λ<1, la déformation de la goutte sous l’effet
du champ va lui permettre de diminuer fortement la dissipation visqueuse et donc
d’avancer plus vite que des gouttes à λ>1, dont la déformation n’est pas suffisante
pour changer l’allure du film d’huile les séparant des parois. On retrouve cependant
toujours dans la gamme de λ utilisés une allure d’approche des gouttes similaire. Les
mesures présentées ici sont effectuées pour une ddp sinusoïdale de 2000V et 1000 Hz
appliquée entre les électrodes distantes de 2 mm. Nous n’avons que peu étudié la
dépendance en fréquence de l’approche des gouttes. Pour des gouttes distantes, un
travail à plus basse fréquence semble favoriser la mise en mouvement des gouttes et
leur rapprochement initial. L’effet principal reste celui lié à l’amplitude du champ
appliqué, la vitesse d’approche des gouttes étant d’autant plus grande que la ddp ap-
pliquée aux électrodes est importante. On pourrait idéalement envisager une rampe,
avec diminution progressive de la tension au fur et à mesure du rapprochement des
gouttes, permettant d’optimiser les temps de coalescence sans créer de phénomènes
de non-coalescence pour des gouttes proches.

Coalescence dans une huile au repos. Les gouttes sont placées dans l’espace
inter-électrodes, le flux d’huile est arrêté et on applique le champ électrique. Les
trajectoires résultantes sont analysées grâce à un programme de tracking d’inter-
face développé au laboratoire par K. Zeldovich (erreur de 1 pixel soit 10 µm). Les
trajectoires obtenues pour les gouttes sont représentées en figure 4.9.

La coalescence des deux gouttes, initialement séparées par deux diamètres en-
viron a lieu ici en moins de 7 secondes. Contrairement à ce que l’idée d’une force
dipôlaire en 1

r4 laisse entendre, on observe une vitesse d’approche linéaire des gouttes
qui n’accélèrent pas en se rapprochant l’une de l’autre. C’est seulement lorsque les
gouttes sont extrêmement proches que l’on observe une forte accélération et une
coalescence quasi-immédiate. Alors que les expériences présentées ici tendent à ca-
ractériser le système pour des gouttes initialement lointaines, notre méthode devrait
conduire à la coalescence immédiate de microgouttes initialement séparées par une
faible distance dans un microcanal. La goutte supérieure (en haut sur la figure 4.9),
légèrement plus petite, avance plus vite que la goutte inférieure.

Bien que nous nous soyons intéressés ici à l’approche des gouttes lors de la coales-
cence et non au phénomène final donnant lieu à celle-ci, mentionnons que les valeurs
caractéristiques de notre système ne permettent pas de discriminer ici entre l’idée
d’une rupture du film d’huile par instabilité électrohydrodynamique ou celle d’un
claquage diélectrique. L’huile que nous utilisons présente un champ limite de cla-
quage de l’ordre de 180 kV/cm. Pour des faibles épaisseurs d’huile, en tenant compte
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 149

de l’intensification du champ due à la présence des gouttes, les valeurs atteintes pour
celui-ci peuvent tout à fait induire une rupture du film d’huile.
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Fig. 4.9 – Trajectoire temporelle d’approche de deux gouttes lors du phénomène
de coalescence. Cas statique où l’huile n’est pas en mouvement. De haut en bas, la
première goutte a un diamètre absolu de 540 ±10µm et la seconde de 560 ±10µm.

Coalescence des gouttes en flux. La méthode présentée ici prend tout son in-
térêt lorsqu’elle permet de faire coalescer les gouttes en flux, puisque c’est le cas de
la plupart des applications pratiques potentielles, comme par exemple dans le cadre
de l’intégration avec le système d’encapsulation de cellules (chapître 3). Le résultat
correspondant est présenté en figure 4.10, pour des vitesses de gouttes relativement
faibles, ici correspondant à un flux de 50 µL/h soit une vitesse de 15 µm/s dans le
capillaire utilisé. Selon la taille des gouttes et leur espacement initial, la coalescence
a pu être réalisée dans différentes conditions et en particulier pour des gouttes avan-
çant à 1 mm/s, qui se trouve être la vitesse relativement élevée utilisée dans notre
système de PCR (chapitre 2). Comme nous l’avons vu au paragraphe précédent, la
coalescence est quasiment instantanée pour des gouttes initialement proches.

Lors du phénomène de coalescence en flux, la première goutte entrant dans le
système semble s’arrêter dans le système lorsqu’elle atteint l’électrode de sortie. Au
delà de la force dipôlaire qui la tire en arrière vers l’autre goutte, un phénomène
diélectrophorétique peut être invoqué pour décrire ce phénomène. En effet, si la pre-
mière goutte s’arrête, la seconde goutte ne semble pas accélérer par rapport au flux
qui l’entraîne. Lorsqu’elle atteint l’électrode de sortie, la première goutte est poussée
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150 4.2. Caractérisation du système d’électrocoalescence

Fig. 4.10 – Trajectoire temporelle d’approche de deux gouttes lors du phénomène
de coalescence. Cas où les gouttes sont entraînées par l’huile à 50 µL/h. Par ordre
d’entrée entre les électrodes, la première goutte a un diamètre absolu de 570 ±10µm
et la seconde de 560 ±10µm environ.

par le flux vers des régions de champ faible (juste avant de passer sous l’électrode). Il
semble qu’un phénomène diélectrophorétique s’ajoutant à l’interaction dipôle-dipôle
aide à retenir la goutte à la sortie de la région de coalescence.

Mélange des gouttes lors de la coalescence. Le but dans la fusion de deux
gouttes est bien entendu le mélange de leurs contenus. Le phénomène de coalescence
est relativement « violent », et on pourrait s’attendre à ce que deux gouttes primaires
soient immédiatement mélangées dès leur fusion. En utilisant une goutte contenant
des particules de Mica et une autre en étant dépourvue et en faisant coalescer ces
deux gouttes, on s’aperçoit qu’il n’en est rien (figure 4.11). Les particules restent
dans la zone de la goutte fusionnée correspondant à leur goutte primaire. Ceci ne
représente en soi pas un obstacle, puisque le contenu des gouttes sera mélangé du fait
de leur entraînement par le flux d’huile. L’axe de symétrie des lignes de recirculations
dans la goutte est orthogonal au plan « miroir »séparant deux gouttes primaires,
entraînant une homogénéisation rapide du contenu.

4.2.2.c Autres systèmes utilisés, autres phénomènes.

Matériaux alternatifs. L’utilisation d’autres compositions de capillaire, ainsi
que d’autres huiles conduisent à des résultats insatisfaisants. D’une façon générale,
dans des capillaires de composition différente (silicone ou Tygon), une huile carbonée
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 151

Fig. 4.11 – Mélange nul résultant de la coalescence de deux gouttes. La goutte
supérieure contient des particules rhéoscopiques de Mica.

(hexadécane) à laquelle est ajouté un surfactant (sorbitan monooléate, Span 80) est
utilisée. A l’application du champ électrique, on observe généralement un collage
des gouttes aux parois, et une coalescence plus difficile que dans notre système
standard pour un champ d’amplitude et fréquence données. A diamètre intérieur
égal, les capillaires en silicone ou Tygon ont une épaisseur plus importante, d’où
une atténuation plus grande du champ à leur traversée. D’autre part, des charges de
surface sont susceptibles d’apparaître plus facilement sur du silicone ou du Tygon
que sur du Teflon, ce qui tout en expliquant l’atténuation du champ à la traversée des
parois, explique aussi les phénomènes de collage des gouttes aux parois à l’application
du champ.

L’utilisation d’une huile carbonée, plus conductrice que le FC40, a tendance
à atténuer l’attirance entre les deux gouttes. La présence d’un surfactant à tête
hydrophile acide provoque un chargement de surface des gouttes qui peut impliquer
leur collage aux parois. Pour une application où les gouttes sont confinées dans le
capillaire et sentent fortement les parois, l’utilisation de Teflon semble la solution la
plus adéquate. D’une façon plus générale, une huile fluorée inerte et très isolante,
contenant un surfactant non chargé, se prête bien à l’électrocoalescence.

Coalescence de gouttes d’eau pure. L’électrocoalescence jouant sur l’aspect
conductif des gouttes d’eau, impliquant un champ nul et donc un dipôle électrique au
centre de celles-ci, l’utilisation d’eau distillée permet de mieux comprendre l’effet des
charges présentes dans la goutte d’eau par rapport à celui de sa grande permittivité
diélectrique. Pour une eau milli-Q de conductivité mesurée 1 µS/cm, utilisée dans
notre système standard, on observe une décroissance notable des effets du champ
électrique.

A champ identique, les gouttes d’eau distillée se déforment moins et se rap-
prochent moins vite que les gouttes d’eau tamponnée, mais la coalescence est tout
de même possible. La différence de conductivité entre l’eau et l’huile fluorée reste
en effet de plusieurs ordres de grandeur. Sur ce point, nos observations diffèrent
des conclusions d’Allan & Mason [1962], pour qui le comportement de systèmes de
gouttes sous champ électrique dans un milieu isolant est indépendant de la force
ionique de la solution considérée. Cette différence de comportement peut éventuel-
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152 4.2. Caractérisation du système d’électrocoalescence

lement s’expliquer par l’effondrement de l’hypothèse de champ nul à l’intérieur des
gouttes : pour des gouttes peu conductrices, on peut imaginer que la polarisation
« macroscopique »des gouttes par répartition des charges à l’interface ne suffise pas
à compenser le champ électrique. Par conséquent, le champ n’est pas nul à l’inté-
rieur des gouttes, et l’approximation consistant à les considérer comme des dipôles
n’est plus tout à fait valide : on a en quelque sorte des dipôles affaiblis. Le phé-
nomène d’électrocoalescence est cependant utilisable même avec une eau ultrapure,
qui contiendra toujours plus d’espèces ioniques qu’une huile.

Effet de la taille du capillaire. Nous avons déjà vu à plusieurs reprises que
l’épaisseur du film d’huile séparant des gouttes non mouillantes des parois du capil-
laire varie linéairement avec le rayon du capillaire. D’autre part, la force s’exerçant
entre deux gouttes de rayon a placées dans un champ électrique varie comme a6,
donc l’augmentation du rayon des gouttes aura tendance à augmenter cette force.
Dans le cas de gouttes confinées (λ ∼ 1), le couplage de ces deux effets va donc
avoir tendance à favoriser l’approche des gouttes lorsque le rayon du capillaire les
contenant augmente. Ainsi, pour un capillaire de diamètre interne 1,32 mm avec la
même épaisseur de parois, on observe les effets décrits dans la partie précédente avec
des champs appliqués environ deux fois plus faibles.

Ceci est de mauvaise augure dans la perspective d’une miniaturisation du sys-
tème, et il faudra alors envisager d’effectuer la coalescence dans un élargissement
ponctuel des canaux pour s’affranchir d’effets de dissipation visqueuse trop impor-
tants. Relevons tout de même qu’une diminution des dimensions caractéristiques,
qu’il s’agisse du rayon des gouttes ou de celui du capillaire, devrait a priori s’accom-
pagner d’une réduction de la distance séparant initialement deux gouttes, et donc
d’une interaction renforcée entre les deux dipôles puisque ce paramètre intervient à
la puissance 4 dans l’expression de la force s’exerçant entre eux.

Fractionnement des gouttes. De la même façon qu’il peut être intéressant de
fusionner deux gouttes afin de mélanger leur contenu, fractionner un plot en plu-
sieurs gouttes secondaires peut se révéler utile, à des fins d’analyse par exemple.
Pour des grosses gouttes, ayant la forme de plots dans le capillaire, l’application
d’un champ haute fréquence de grande amplitude permet de fractionner celles-ci
en micro-gouttelettes expulsées par les cônes de Taylor se formant à l’extrémité de
chaque goutte (figure 4.12A). Cette méthode n’est malheureusement pas « propre »,
puisqu’elle ne permet aucun contrôle sur la taille et le nombre de gouttes formées.

L’utilisation d’un champ très basse fréquence (<1 Hz) permet d’utiliser la charge
généralement portée par les gouttes pour les fractionner par effet électrophorétique :
la goutte se déplace alternativement vers une électrode puis l’autre, et la résistance
hydrodynamique s’opposant à ce déplacement finit par fractionner la goutte (figure
4.12B).

Dans des capillaires de diamètre plus important, il est possible de fractionner
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CHAPITRE 4. ÉLECTROCOALESCENCE DE MICROGOUTTES 153

un plot en deux gouttes de taille égale par application d’un champ haute fréquence
sans observer de formation d’un cône de Taylor. Pour ces deux derniers cas, la lon-
gueur du plot excédant π fois son diamètre, nous supposons que le champ électrique
permet principalement d’induire l’instabilité de la goutte puis sa rupture. Signalons
ici une méthode élégante proposée par Link et al. [2006] consistant à faire arriver
un plot à la tête d’un T et à appliquer un champ électrique perpendiculaire au plot
initial le long de la tête du T, ce qui provoque un fractionnement du plot initial
en deux gouttes portant des charges opposées. Cette méthode est une alternative à
la méthode géométrique proposée plus tôt par le même auteur et consistant à faire
arriver un plot à la tête d’un T : le plot se fractionne, la taille des gouttes formées
dépendant de la resistance fluidique de chaque canal de sortie [Link et al., 2004]. On
retrouve une approche similaire utilisant un contrôle en pression de chaque branche
dans Menetrier-Deremble & Tabeling [2006].

A

B

Fig. 4.12 – Modes de fractionnement de plots par application d’un champ électrique.
A : application d’un champ haute fréquence, ddp créneau de 2000 V, 1000 Hz. B :
application d’un champ basse fréquence, ddp créneau de 2000 V, 0,1 Hz.

4.3 Conclusion

Nous avons vu dans ce chapitre une étude expérimentale du phénomène de coa-
lescence pour deux gouttes d’un rayon absolu de l’ordre de celui du capillaire les
contenant. L’utilisation d’une géométrie de symétrie cylindrique a permis de dé-
terminer les phénomènes à l’oeuvre dans un cas standard simple, et d’en tirer les
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154 4.3. Conclusion

diagrammes de phase utilisables pour de futures applications.
Les conséquences d’un champ trop fort devraient se retrouver à toutes les échelles

géométriques utilisables pour la coalescence, et bien que la valeur du champ limite
puisse varier, il s’agit d’un effet à prendre en compte dans la conception d’un mi-
crosystème utilisant des champs électriques pour manipuler des microgouttes.

L’utilisation de gouttes ayant environ le rayon du capillaire correspond à un
cas plutôt défavorable concernant l’efficacité du système. Comme on l’a vu, une
réduction des dimensions du capillaire, souhaitable pour manipuler des gouttes de
rayons micrométriques comme celles utilisées dans le chapitre 3, engendrerait une
coalescence plus difficile pour deux gouttes confinées. Il est donc recommandable de
prévoir d’effectuer la coalescence en un point du circuit où les gouttes ne sont pas
confinées, ce qui rend le phénomène plus facile à mettre en œuvre. Sans avoir mené
une étude exhaustive, on constate que l’approche de gouttes non confinées se fait
à des vitesses 10 fois supérieures aux vitesses mesurées pour des gouttes confinées,
résultant en une coalescence quasi-immédiate des gouttes dans un champ approprié.
Dans ce dernier cas, la force s’opposant au mouvement des gouttes est simplement la
force de Stokes (modifiée pour tenir compte de la proximité des parois) et non celle
nécessaire au drainage de l’huile séparant les deux gouttes dans le fin film séparant
celles-ci des parois.

Si la phase finale de la coalescence n’a pas été étudiée dans notre système, les
données fournies par la littérature récente semblent expliquer ce dernier phénomène
comme une instabilité électrohydrodynamique plutôt que comme une rupture di-
électrique du film d’huile séparant deux gouttes [Herminghaus, 1999]. Quoi qu’il en
soit, l’application d’un champ, même faible, permet la coalescence quasi-immédiate
de deux gouttes initialement en contact. L’élargissement du canal au niveau du lieu
de coalescence devrait parallèlement permettre, comme nous l’avons vu en introduc-
tion, de rapprocher deux gouttes initialement séparées par plusieurs fois leur rayon
jusqu’à les mettre au contact. L’application du champ permettra alors de réaliser
la coalescence immédiate des deux gouttes sans risque de non-coalescence liée à la
présence de surfactants.

Une fois de plus dans ce chapitre, la méthode utilisée dérive d’une application ma-
croscopique connue et relativement bien documentée. On constate cependant dans
la littérature que les études expérimentales de deux gouttes séparées par une huile
isolante et placée dans un champ électrique restent rares, et sans conclusions défi-
nitives. La microfluidique, par la facilité de mise en œuvre de différentes géométries
qu’elle offre, présente ici au delà du simple aspect applicatif une opportunité pour
mieux comprendre et mieux étudier ce phénomène d’importance dans des domaines
variés.
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Chapitre 5

Conclusions

Nous avons au cours de cette thèse abordé divers aspects de la microfluidique
diphasique appliquée à des problématiques biologiques. Dans une première partie,
nous avons présenté une plateforme destinée à conduire la réaction de PCR dans des
microgouttes. Au sein celle-ci, la PCR peut être réalisée sans contamination croisée
dans des gouttes traitées comme des microréacteurs. En utilisant une microplaque
d’injection originale couplée à un système d’injection automatique spécialement des-
tiné à la manipulation de micro-écoulements diphasiques, nous avons réalisé l’auto-
matisation du prélèvement des échantillons ainsi que du mélange de ceux-ci avec les
réactifs, tout en associant ce mécanisme séquentiel avec la réaction en flux continu
des réacteurs déjà formés. Une détection automatique du contenu des gouttes en fin
de réaction a amené ce système à un rendement estimé de 3000 échantillons par jour
environ, comparable à celui obtenu avec les thermocycleurs haut-débit classiques,
avec en sus un mélange automatique des échantillons et des réactifs et une économie
en produits d’un facteur 50 par rapport aux machines classiques. Il reste bien entendu
encore beaucoup de chemin à parcourir avant de prétendre entrer en compétition
avec des systèmes éprouvés par des années d’utilisation dans des laboratoires spé-
cialisés, et l’intégration des canaux sur puce plane et le couplage de celle-ci avec un
support de détection optique permettant de mesurer la quantité de produit présente
à chaque cycle comme en PCR quantitative sera certainement la première étape de
ce chemin. Nous espérons cependant par ce travail avoir réussi à démontrer que l’uti-
lisation de la microfluidique de gouttes pour les analyses biologiques et médicales
classiques pouvait être au delà du concept une technique adaptable à la réalité d’un
laboratoire d’analyse et fonctionnant selon les standards en vigueur dans celui-ci. Au
delà de la PCR, notre plateforme automatisée peut-être appliquée à un vaste champ
d’applications, allant d’autres techniques biologiques d’analyse à la chimie en micro-
gouttes. Nous travaillons ainsi actuellement avec Guillaume Colas, post-doctorant
récemment arrivé au laboratoire, à l’adaptation dans notre système d’une réaction
d’amplification isotherme d’ADN, la « Rolling Circle Amplification »(RCA), à des
fins de détection de virus.

Autour de cette réalisation pratique, qui a demandé de nombreuses « micro-
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inventions », et qui sans déboucher sur un système fini représente un travail rela-
tivement abouti en termes de développement dans le cadre d’un laboratoire aca-
démique, nous avons travaillé à la mise au point de deux briques technologiques
beaucoup plus amont, mais qui mises bout à bout représentent un réel atout pour
avancer plus loin dans la miniaturisation des opérations d’analyse. Contrairement
à sa grande sœur, la microfluidique monophasique, qui semble aujourd’hui arriver
à un point de maturation et s’oriente vers plus d’intégration et moins d’invention,
la microfluidique de gouttes, domaine plus jeune – et certainement plus complexe
que son aînée du fait des multiples interactions qu’elle implique – reste un terrain
fertile pour l’imagination. Nous avons ainsi pu avoir le plaisir de mettre au point
deux méthodes originales, la première permettant d’encapsuler des cellules uniques
au sein de microgouttes et de trier ces dernières, la seconde de coalescer sans contact
deux microgouttes circulant dans un canal.

Notre méthode d’encapsulation de cellules a le mérite incontestable de la sim-
plicité. En utilisant uniquement des phénomènes hydrodynamiques passifs et un
microcircuit fabriqué en PDMS en une seule étape, elle permet d’isoler des cellules
uniques au sein de microgouttes individuelles et de trier ces microgouttes positives
des gouttes vides avec un rendement allant aujourd’hui jusqu’à 20 cellules par se-
conde. Il s’agit d’une démonstration supplémentaire que le contrôle accru des écou-
lements au sein des microsystèmes permet d’exploiter des effets qui sans être inédits
sont trop souvent oubliés car peu accessibles dans le monde macroscopique. Notre
système est extrêmement séduisant car il met à la portée de tout scientifique possé-
dant deux pousse-seringue et du PDMS la possibilité d’isoler des cellules uniques au
sein de microgouttes. Il est cependant évident que des tests plus approfondis devront
être menés à bien afin de confirmer par exemple la viabilité des cellules encapsulées
selon cette méthode. C’est cette possibilité que nous permet d’entrevoir la seconde
« brique technologique »développée lors de cette thèse.

Ironiquement, le système d’électrocoalescence présenté en chapitre 4 avait vu
le jour au début de cette thèse dans le but de l’intégrer au système de PCR rap-
pelé plus haut. C’est bien finalement en association avec l’encapsulation de cellules
qu’il devrait trouver tout son potentiel. Cette technique permet par l’application
d’un champ électrique alternatif intense de coalescer deux microgouttes initialement
séparées par plusieurs fois leur rayon. Nous travaillons actuellement avec Ghislaine
Gavarin, stagiaire au laboratoire, au chaînon manquant entre les deux blocs que sont
l’encapsulation et la coalescence de gouttes : la génération de gouttes à la demande.
Au delà de l’aspect purement applicatif, l’étude de l’électrocoalescence en micro-
canaux nous a d’autre part permis d’observer nombre de phénomènes physiques
aussi surprenants au premier abord qu’intéressants. Notons que cette technique,
bien qu’alors inédite en microfluidique, est directement inspirée d’une technique en
usage dans l’industrie pétrolière, ce qui nous rappelle que beaucoup de travail au-
jourd’hui utilisé en microfluidique a été réalisé par des scientifiques de domaines
complètement différents il y a maintenant plusieurs décennies.
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CHAPITRE 5. CONCLUSIONS 157

Quel est finalement l’avenir de la microfluidique ? Ce champ tiendra-t-il ses pro-
messes en révolutionnant les méthodes classiques actuellement en cours dans les
milieux de l’analyse biologique ou de la synthèse chimique, ou s’agit-il simplement
d’un pétard mouillé ? Nous avons vu au cours de cette thèse que ses implications
allaient de la recherche fondamentale, particulièrement en biologie, à des disposi-
tifs commerciaux destinés au grand public (dispositifs médicaux de type « point
of care ») ou aux professionnels (systèmes d’analyse portables), en passant par le
renouvellement des techniques industrielles actuelles (découverte de médicaments,
synthèse de colloïdes). Se pose évidemment la question de la rentabilité économique,
qui permettra pour une grande part de faire le tri entre les différentes solutions pro-
posées aujourd’hui. Mais le problème peut s’avérer plus complexe. On peut par
exemple sérieusement se demander si les leaders mondiaux dans la vente de ma-
chines de PCR, qui sont aussi généralement les principaux fournisseurs des produits
utilisés dans cette réaction, ont un intérêt à proposer demain un appareil permettant
d’obtenir les mêmes résultats avec des quantités de réactifs 100 fois inférieures aux
quantités actuelles. Mon sentiment est que les méthodes dérivées de la microflui-
dique finiront nécessairement par s’imposer dans les domaines où elles se révéleront
plus performantes tant scientifiquement qu’économiquement. A l’heure où des thé-
matiques telles que la situation sanitaire dans les pays en voie de développement ou
la protection de l’environnement prennent une ampleur non négligeable, le contraire
serait un réel gâchis tant la microfluidique a de réponses, particulièrement en termes
de diminution de consommation de réactifs, de prix des systèmes et d’efficacité, à
apporter à ces situations.
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158 ANNEXES

Liste des symboles utilisés

a : rayon absolu d’une goutte
R : rayon du capillaire

λ =
a

R

Qd : débit de la phase dipersée
Qo : débit de la phase continue
ηg : viscosité du liquide dispersé
ηo : viscosité du liquide continu

σ =
ηg

ηo

ǫc : permittivité absolue du liquide continu.
ǫg : permittivité absolue du liquide dispersé.
σo : conductivité du liquide continu.
σd : conductivité du liquide dispersé.
γ : tension de surface entre les liquides considérés (N/m).
γo : tension de surface du liquide continu. (N/m).
γd : tension de surface de la phase dispersée (N/m).
γs : énergie de surface du solide (N/m).
γos (resp γds) : tension de surface entre l’huile (respectivement la phase dispersée)

et le substrat solide.
V : vitesse moyenne du fluide continu.
U : vitesse de la goutte
ρo : densité du fluide continu
ρd : densité du fluide dispersé
Équation de Navier-Stokes pour le fluide continu :

ρo.
[∂~V

∂t
+ (~V .~∇)~V

]

= −~∇P + ηo
~∆~V + ~fv

où ~fv représente d’éventuelles forces en volume.
Les nombres sans dimension qui suivent sont calculés sur la base des propriétés

de la phase continue et nous seront utiles pour caractériser nos systèmes, tant du
point de vue fluidique que du point de vue thermique.

Nombre de Reynolds (compare les effets de convection et de diffusion de la quan-
tité de mouvement pour une taille caractéristique R) :

Re =
ρo.V.R

ηo

.
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ANNEXES 159

Nombre capillaire (compare les effets des contraintes visqueuses et de la tension
de surface) :

Ca =
ηoU

γ

Nombre de Péclet (compare le mélange de molécules par convection et par dif-
fusion moléculaire sur une longueur caractéristique de variation de concentration
l) :

Pe =
V l

D

Nombre d’Ohnesorge (compare les effets de la viscosité à ceux couplés de la
tension de surface et de la convection, pour une longueur caractéristique l) :

Oh =
ηo√
ρoγl

Nombre de Bond Bo (compare les effets de la gravité et de la tension de surface) :

Bo =
ρgr2

γ
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160 ANNEXES

Annexe 1 : fluorosilanisation

Cette méthode de silanisation est tout à fait classique dans son déroulement : ac-
tivation de la surface, mise en contact avec le silane, et enfin rinçage. La seule pointe
d’originalité réside dans la méthode d’activation utilisée pour nos tubes en silicone.
Cette méthode est la première que nous ayons essayé et s’est révélée efficace, nous
l’avons donc adoptée. Il est en effet difficile de trouver une méthode universelle pour
des tubes en silicone commerciaux, puisque si l’on connaît la structure principale
(siloxane) de ce polymère, on ne connaît pas les chaînes qui sont fixées sur celle-ci
et déterminent donc sa réactivité.

La réaction était au début effectuée sous atmosphère inerte d’Argon dans une
boîte à gants, puis cette méthode a été abandonnée pour réaliser la silanisation dans
l’air ambiant, en se contentant de chasser l’air du mélange de silane par circulation
d’azote. D’autre part, la silanisation était d’abord effectuée manuellement puis a été
automatisée pour être directement faite dans le système d’injection. Le protocole
ne change pas, si ce n’est que les produits circulent aussi dans les tubes en Teflon.
Celui-ci étant résistant à quasiment tous les solvants, ceci ne pose aucun problème.

Activation : de l’acide chlorhydrique à 1M circule pendant une heure dans les
tubes en silicone. L’acide est vidé du circuit par poussée d’azote. Après cette étape,
la surface de silicone est oxydée et présente des groupements Si—OH.

Rinçage : les tubes sont consciencieusement rincés avec le solvant choisi pour le
silane, ici le méthanol.

Silanisation : le fluorosilane (1H,1H,2H,2H perfluorodecyltriethoxysilane) à 5%
en masse circule à 1 mm/s pendant deux heures dans les tuyaux. Il y a réaction du
silane avec les fonctions Si—OH et hydrolyse. Les chaînes fluorées sont ainsi fixées
sur la surface. Les tuyaux sont ensuite séchés par circulation d’azote.

Rinçage : les tubes sont à nouveau rincés consciencieusement avec du méthanol,
puis séchés à l’azote et laissés au repos pour la nuit.

Attention à éviter toute introduction de bulles d’air pendant l’étape de silani-
sation. L’humidité endommagerait le silane et nuirait à la qualité du traitement de
surface : on aurait formation d’un gel plutôt que d’une couche de silane attachée de
façon covalente à la surface.

Dans le cas du protocole automatisé de silanisation, les tubes de silicone sont
traités en ligne in situ dans les valves à pincement, et la circulation des fluides est
automatisée.
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ANNEXES 161

Annexe 2 : méthode de la goutte pendante

Le principe de la mesure de tensions de surface par la méthode de la goutte
pendante est relativement simple : une goutte placée à la pointe d’un capillaire est
soumise à son propre poids auquel s’oppose la tension de surface retenant la goutte
accrochée au capillaire. Lorsque le poids de la goutte excède la force capillaire la
retenant au tube, la goutte se détache (voir figure ci-dessous) :

Fig. 1 – Schéma de principe de la me-
sure de tension de surface par goutte
pendante.

A ce moment précis, l’angle de contact de la goutte avec le capillaire est de 180°C,
et on peut donc accéder à la tension de surface du liquide considéré par la loi de
Tate :

Rg =
(3Rcγ

2ρg

)
1

3

(1)

où Rg est le rayon de la goutte formée, Rc le rayon du capillaire, ρ la densité du
fluide considéré et g la gravité.

La réalité expérimentale n’est malheureusement pas aussi simple, puisqu’un col
se forme avant détachement de la goutte, et que seule une partie de la goutte se
détache, le reste (jusqu’à 40%) restant dans le capillaire. Un traitement détaillé du
phénomène peut-être trouvé dans Earnshaw et al. [1996]. On corrige ainsi la loi de
Tate par un facteur α fonction de R/Rg tel que :

Rg =
(3Rcγ

2αρg

)
1

3

(2)

On trouve dans le même article une tabulation précise des facteurs α en fonction du
volume de la goutte et du rayon des capillaires afin d’obtenir la valeur exacte de la
tension de surface recherchée à partir de la mesure du volume de la goutte détachée.

Dans notre cas, nous cherchons à mesurer la tension de surface entre la solution
aqueuse et l’huile fluorée à différentes concentrations de surfactant. L’huile fluorée
étant plus dense que l’eau, nous formons donc des gouttes d’huile à la pointe d’un
capillaire dans de l’eau tamponnée. Le capillaire utilisé est un capillaire en Teflon de
diamètre interne 760 µm, mouillé par l’huile. Attention à bien remplacer la densité
du liquide par la différence de densité entre les deux fluides dans l’équation 2.
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162 ANNEXES

Les solutions d’huile à diverses concentrations de surfactant correspondant aux
mesures désirées sont placées dans une seringue connectée au capillaire de mesure,
celui-ci est plongé dans la solution aqueuse et on pousse l’huile jusqu’à ce qu’une
goutte se détache. Afin d’éviter des artefact de mesure, il est recommandé dans le cas
de l’utilisation d’une seringue unique de procéder par concentrations de surfactant
croissantes.

Juste après qu’une goutte se soit détachée, la mesure peut commencer. De l’huile
est poussée par incréments de 25 nL grâce à une seringue de 50 µL placée sur
une pompe haute précision (Hamilton) commandée sous Labview. Lorsque l’on se
rapproche du point de détachement de la goutte, on attend entre chaque incrément
10 à 15 secondes afin que le système puisse s’équilibrer. On déduit la tension de
surface du volume qui a été dispensé lorsque la goutte se détache. La mesure est
répétée une vingtaine de fois afin d’assurer un résultat reproductible. Dans le cas
de présence d’un surfactant dans l’huile, il peut arriver que la tension de surface
mesurée diminue à chaque mesure. Ceci est dû à la présence de surfactant restant
des mesures précédentes dans la solution aqueuse, et il faut alors changer cette
solution.
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ANNEXES 163

Annexe 3 : Estimation de la longueur de thermalisa-

tion d’une goutte

Définissons d’abord quelques symboles et nombres caractéristiques propres à ce
calcul :

ko : conductivité thermique de l’huile
kw : conductivité thermique de la paroi (0,26 W/m.K pour le Teflon)
Cpo : capacité calorifique massique de l’huile.
Cd : capacité thermique massique d’une goutte d’eau (Cd = 4190 J/g.K)
Nombre de Prandtl Pr (compare le transfert de chaleur par diffusion visqueuse

à son transfert par conduction) :

Pr =
ηoCpo

ko

Nombre de Nusselt Nu (compare le transfert de chaleur par convection au trans-
fert de chaleur par conduction, perpendiculairement au flux considéré pour une
longueur caractéristique L, pour un coefficient de transfert thermique hi) :

Nu =
hiL

ko

Moyennant les hypothèses mentionnée au chapitre 2, l’équation caractérisant le
transfert d’énergie par unité de temps à travers le tube dans l’air ambiant Qt s’écrit :

Qt = UoAe∆Tm (3)

où Ae est l’aire d’échange (partie extérieure du capillaire), Uo le coefficient de trans-
fert thermique, et ∆Tm la différence moyenne logarithmique de température :

∆Tm =
Ti − Te

ln[Tair−Te

Tair−Ti
]

(4)

où Ti est la température initiale (Ti = 94 °C), Te la température finale désirée (Te

= 54,5°C) et Tair la température de l’air dans lequel est placé le capillaire (Tair =
54°C), soit finalement ∆Tm = -8,4 °C. D’après Perry & Green [1997], on peut écrire,
avec les hypothèses simplificatrices mentionnées en préambule, pour le coefficient de
transfert thermique :

U−1
o =

xAe

kwAm

+
Ae

Aihi

. (5)

où Ai est l’aire intérieure et Ae l’aire extérieure du tube, Am la moyenne de celles-ci,
x l’épaisseur de la paroi, et enfin hi le coefficient de transfert paroi/solution aqueuse
défini ci-dessous d’après le nombre de Nusselt :

hi =
ko

2Ri

Nu (6)
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164 ANNEXES

où Ri est le rayon intérieur du capillaire.
Par ailleurs, on trouve dans Perry & Green [1997] une relation semi-empirique

relativement compliquée pour le nombre de Nusselt, mais qui compte tenu de nos
hypothèses simplificatrices et de notre travail à faible nombre de Reynolds donne
une valeur approchée du nombre de Nusselt Nu = 3, 66, à partir de laquelle on peut
facilement calculer hi.

La quantité de chaleur devant être retirée de la goutte s’écrit :

Q = ρdνCd∆T (7)

où ν est le volume de la goutte, et ∆T la différence de température (ici 39,5°C).
L’égalisation de Q · V

L
(quantité de chaleur évacuée de la goutte vers le capillaire

par unité de temps, avec V vitesse de la goutte et L longueur d’échange) et Qt

(quantité de chaleur transférée entre le tube et l’air ambiant par unité de temps)
donnée par les relations 7 et 3 nous donne après simplification, pour le temps t de
thermalisation d’une goutte :

t =

√

1

V

Q

2Π∆Tm

[
x

kwRm

+
1

1, 83ko

] (8)

où Rm est le rayon moyen du capillaire.
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Microfluidique de gouttes pour les analyses biologiques
Cette thèse présente divers dispositifs dédiés aux analyses biologiques fonction-

nant sur le principe de la microfluidique diphasique.
Dans une première partie, nous décrivons la conception d’un système permettant

d’effectuer en flux et sans contamination la réaction de PCR dans des microgouttes
transportées par une huile immiscible. Cette étude a débouché sur une plateforme
automatisée au débit théorique de 3000 échantillons par jour, égalant les systèmes
actuels avec une consommation 50 fois moindre en réactifs.

Dans les parties suivantes, nous présentons deux nouvelles idées pour la mani-
pulation d’objets en microfluidique digitale : l’utilisation de phénomènes hydrody-
namiques pour encapsuler des cellules uniques dans des microgouttes et les trier, et
l’application de champs électriques pour induire mélange et coalescence de gouttes
aqueuses. La combinaison de ces deux méthodes au sein d’une même puce est le
premier pas vers un système intégré d’analyse de cellules uniques.

Droplets microfluidics for biological analysis
This thesis describes various tools for performing biological analysis in biphasic

microfluidic devices.
In a first part, we demonstrate an automated droplets platform for performing

PCR in microdroplets carried by immiscible oil. This system has a throughput com-
parable to that of the most recent classical devices and permits important savings
in terms of manipulation times and reagents consumption.

We then study two new ideas for manipulating objects in droplets microfluidics.
In a first part, we present a method for encapsulating single cells in drops and sorting
these drops using only passive hydrodynamic effects. In the second part, we propose
a technique to coalesce and mix two droplets using electric fields. Combination of
these two methods is the first step toward an integrated single cell analysis device.
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