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Introduction Générale

La microfluidique est un domaine scientifique caractérisé par la manipulation d’un fluide dans un sys-

tème ayant une dimension caractéristique sub-millimétrique. Il s’agit d’un domaine très vaste puisqu’un

grand nombre de secteurs d’activités, telles que la chimie, l’industrie alimentaire, l’environnement, ou en-

core la biologie et les biotechnologies, peut être amenés à se servir de systèmes microfluidiques. En effet,

l’utilisation de ces derniers peut conférer de nombreux avantages par rapport à l’utilisation de systèmes

macroscopiques. Cette thématique connaît ainsi une forte émulation depuis une quinzaine d’années (Fi-

gure 1) : le nombre de publications annuelles référencées dans Scopus est passé de 172 en 2000 à 4865 en

2015.

FIGURE 1 – Évolution du nombre de publications sur le thème de la microfluidique au cours des 26 dernières
années. Données recueillies sur le moteur de la base de donnée Scopus.

Parmi les avantages des systèmes microfluidiques, on peut par exemple citer le fait que l’écoulement

des liquides au sein de ceux-ci est principalement laminaire, à l’opposé des écoulements dits turbulents.

L’importance relative de ces différents régimes est caractérisée par une grandeur adimensionnelle appelé

nombre de Reynolds :

Re = V ∗D

ν
(1)

où V est la vitesse moyenne de l’écoulement (en m/s), D une longueur caractéristique du canal (en

m) et ν la viscosité cinématique du fluide s’y écoulant (en m2/s). Ce nombre permet de quantifier le rap-

port entre les forces d’inerties et les forces de viscosités. Lorsque l’importance des forces d’inerties sont

assez faibles (typiquement Re . 50), l’écoulement est laminaire. C’est-à-dire que les lignes de courant sont

stables temporellement et reproductibles d’un écoulement à un autre. Parmi les écoulement laminaires,

on peut distinguer l’écoulement de Stokes (Re < 1) de l’écoulement inertiel (1 < Re < 50). Dans le premier

cas l’écoulement est totalement réversible alors que dans le second cas, des recirculations stables peuvent
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apparaître (Figure 2). Lorsque les forces d’inerties sont au contraire très élevées (typiquement Re & 1000),

l’écoulement devient turbulent et chaotique. Il n’est alors plus possible de simuler un état stationnaire pour

l’écoulement de ces systèmes et seul un écoulement moyenné est accessible. Il est alors intéressant de re-

marquer que même pour un canal microfluidique large (1 mm) dans lequel de l’eau s’écoulerait rapidement

(1 cm/s), le nombre de Reynolds vaut 0,01 et l’écoulement y est laminaire. Un des grands avantages de ce

type d’écoulement, est que les profils de vitesses peuvent être calculés ou simulés avec précisions. Ainsi la

compréhension des phénomènes se déroulant dans ces systèmes se trouve simplifiée.

FIGURE 2 – Représentation des différents types d’écoulement en fonction du nombre de Reynolds.

Outre les avantages liés aux propriétés physiques des écoulements laminaires, le fait d’utiliser de petites

quantités de fluides a d’autres bénéfices inhérents en chimie et biochimie [1, 2]. En effet, les volumes étant

faibles, peu de réactifs sont nécessaires pour effectuer des réactions. Cela engendre donc une réduction des

coûts du système car ces derniers peuvent être très onéreux. Une autre conséquence est la faible quantité

de déchets en sortie du système, ce qui va rendre plus simple leurs traitements. D’autre part, des opéra-

tions telles que le chauffage ou le refroidissement de ces petits volumes de liquides sont plus efficaces, plus

précises et moins énergivores que lorsqu’il s’agit de grands volumes. Cela peut ainsi permettre de se posi-

tionner à un point de fonctionnement précis afin de permettre une réaction chimique ou biologique, ou

encore d’en améliorer le rendement. Cela est, par exemple, particulièrement intéressant pour les réactions

enzymatiques qui possèdent un fonctionnement optimal à une température bien précise.

Une forte émulation avait déjà eu lieu autour d’un autre type de miniaturisation : celle des systèmes

électroniques. Cette dernière a notamment permis la miniaturisation des composants électroniques et leur

intégration sur des circuits électroniques (aussi appelés puces électroniques), conduisant in fine aux appa-

reils électronique que l’on connait aujourd’hui : ordinateurs, téléphones, tablettes,... Cette approche d’inté-

gration est également présente avec la microfluidique et les systèmes développés sont couramment appelés

laboratoires sur puce ("Lab-on-a-chip" en anglais). En effet, grâce aux technologies de la microfluidique, il

est alors possible d’imaginer intégrer l’ensemble des fonctions ordinairement réalisées en laboratoire dans

un système microfluidique (Figure 3).

La microfluidique se présente alors comme un excellent outil pour des études fondamentales. Grâce à

ses avantages et dans le cadre des études liées à la biologie, la microfluidique va permettre d’effectuer des

études plus précises dans des domaines tels que la cellomics, la proteomics, la genomics, etc.

Conscient du bénéfice que les systèmes microfluidiques pourraient également apporter à des études

plus appliquées, G. M. Whitesides propose, dans un éditorial pour la revue "Lab on Chip"[4], deux thé-

matiques qu’il considère comme clefs. La première est la pharmacologie et le développement des médi-
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FIGURE 3 – Schéma illustrant le concept de laboratoire sur puce [3].

caments. En effet, le coût engendré par les différents essais nécessaires pour tester les réactions des êtres

humains aux nouveaux médicaments rend leur développement extrêmement cher. Dans ce sens, la recons-

truction de tissus biologiques, d’organes, de vaisseaux sanguins, et leur association pourraient apporter un

second souffle à ces études. Grâce à cette technologie couramment appelée "Organ-on-a-chip", les molé-

cules développées pourraient alors être testées directement in-vitro sur des tissus/organes humains recons-

truits.

Le second sujet mis en avant par G. M. Whitesides est le développement d’outils de diagnostics médi-

caux pour les pays en voie de développement. En effet, l’utilisation de systèmes microfluidiques pourrait

permettre d’allier l’efficacité et le bas-coût requis pour ces derniers. De plus, il est à noter que le déve-

loppement de tels systèmes serait également bénéfique pour les pays développés car cela participerait au

développement de systèmes Home-Care que tout un chacun pourrait acheter en pharmacie. Ces systèmes

de diagnostics qui peuvent être utilisés en dehors d’infrastructure médicalisée sont souvent dénommés

systèmes Point-of-Care (ou PoC) car ce sont des outils qui peuvent être utilisés directement au chevet du

patient. Cependant, malgré l’apparition d’un fort engouement pour cette thématique, à l’heure actuelle, de

tels dispositifs n’arrivent que lentement sur le marché. Une des explications données par Sackmann et al.

[5] à ce manque de produit fini est le peu d’interactions entre les différents acteurs. En effet la pluridisci-

plinarité importante de tels sujets (physique, biologique, clinique, matériaux, procédés, etc) nécessite des

collaborations entre des personnes de ces différentes spécialités. Or il se trouve que beaucoup d’aspects

(matériaux, génie des procédés, contrôles de l’écoulement, systèmes de détection, ...) restent développés

sans lien entre eux. Cela conduit principalement à des résultats visant à résoudre des problèmes spécifiques

et non pas à développer des applications biotechnologiques. En d’autres termes, cela conduit généralement

à des systèmes complexes qui ne sont pas transposables en des outils de type Point-of-Care ou Home-Care.

Cette approche implique donc de devoir prendre en compte les contraintes associées au dispositif de type

Point-of-Care dès les premières ébauches d’un système. En particulier, il semble important de concevoir

l’intégration des différents composants du système d’une façon cohérente, et en prenant en compte l’en-

semble des contraintes imposées par l’application finale ciblée. Le travail effectué au cours de cette thèse a

donc été réalisé dans l’optique de proposer une réponse à cette problématique d’intégration dans le cadre

du développement d’un système microfluidique de diagnostic Point-of-Care basé sur une réaction d’ampli-

fication isotherme : la LAMP. Cette thèse sera ainsi axée sur le développement d’un dispositif de diagnostic

à bas-coût par des procédés de fabrication permettant de faciliter l’intégration des différentes briques tech-

nologiques nécessaires pour ce diagnostic.
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Afin de répondre au mieux à cette problématique, le premier chapitre sera dédié à l’analyse des contraintes

liées à l’application ciblée. Ce chapitre permettra notamment de justifier les choix de procédé de fabrica-

tions utilisés au cours de cette thèse, à savoir thermoformage et impression sérigraphique, mais également

d’expliquer le choix de procéder à la réalisation de ces systèmes sur papier ou film plastique. Nous verrons

également dans ce premier chapitre que l’utilisation des forces capillaires pour déplacer les fluides dans de

tels systèmes paraît nécessaire.

Le deuxième chapitre est ainsi consacré à l’étude des écoulements capillaires spontanés. Tout d’abord,

la condition d’établissement d’un tel écoulement dans un canal de section uniforme sera présentée puis

étendue au cas des canaux divergents. Ensuite la dynamique de ces écoulement sera étudiée et plus parti-

culièrement le cas des fluides non Newtoniens tels que le sang ainsi que le cas de canaux de section non

uniforme. Finalement la possibilité d’effectuer des simulations des écoulements capillaires spontanés avec

le logiciel COMSOL Multiphysics sera discutée.

Le troisième chapitre est ensuite dédié à la présentation du procédé de fabrication de systèmes micro-

fluidiques développé au cours de cette thèse. Ce dernier utilise le papier comme support et le thermofor-

mage pour la réalisation du système microfluidique. En effet, l’association de ces deux éléments permet

d’allier faible coût et possibilité de production en série.

Le quatrième chapitre traitera de la réalisation et de l’optimisation de deux éléments fonctionnels né-

cessaires à la réalisation d’un diagnostic par amplification d’ADN : le chauffage et la détection. Afin de sim-

plifier l’intégration de ces deux éléments, il a été choisi de les réaliser, tout deux, par procédé d’impression

sérigraphique. En effet, ce procédé est compatible avec les supports envisagés (papier et film plastique)

ainsi qu’avec un production en série. Au cours de ce chapitre, les deux éléments fonctionnels seront étudiés

de façon séparée. Concernant les éléments chauffants, il sera montré qu’un échauffement par effet Joule

des éléments sérigraphiés peut permettre d’atteindre la température de 65°C nécessaire pour la réaction

de LAMP avec un faible voltage (<5V), mais également que la température de chauffage est prédictible, en

fonction de de leur dimension ainsi que de la tension appliquée. La seconde partie de ce chapitre est en-

suite consacrée à la détection de la réaction de LAMP. Pour celle-ci, un méthode électrochimique, plus pré-

cisément la potentiométrie est utilisée. Cette dernière permet, grâce à des électrodes sérigraphiées à base

de PolyAniline, de suivre en temps réel la réaction d’amplification via le suivi de la production d’ions hy-

droniums par l’ADN polymérase. Finalement, il sera montré que cette méthode électrochimique offre une

sensibilité comparable avec la méthode classiquement utilisée en laboratoire : le suivi par fluorescence.

Finalement le dernier chapitre de ce manuscrit décrira l’intégration des différentes éléments étudiés et

développés au cours des chapitres précédents dans un système microfluidique. Il sera montré que l’utili-

sation d’une méthode d’impression pour la réalisation des éléments fonctionnels permet la superposition

de ces derniers. De plus, il sera démontré que le choix de coupler le procédé de sérigraphie avec celui de

thermoformage permet une intégration des éléments fonctionnels à l’intérieur du système microfluidique.

En effet les éléments sérigraphiés pourront être thermoformés sans perdre leur fonctionnalités.
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Chapitre 1

État de l’art

1.1 Vers un instrument de diagnostic Point-of-Care : Prérequis pour un tel dis-

positif

Malgré les avancées de la médecine, les maladies infectieuses posent encore de grands problèmes dans

les pays en voie de développement [1]. Un des éléments clés, si ce n’est le plus important, pour traiter une

maladie est son diagnostic. S’il est primordial d’administrer un traitement aux patients le nécessitant, il faut

éviter que le traitement ne soit donné aux autres. En effet si un traitement non nécessaire est administré,

cela peut accélérer la mutation des micro-organismes pathogènes en des espèces plus résistantes. Il faut

donc que le diagnostic soit fiable et robuste.

D’autre part, même si la pauvreté des populations dans les pays en voie de développement est un facteur

important à prendre en compte pour le développement des outils de diagnostics, le manque d’infrastruc-

ture spécialisée l’est tout autant. Dans certains cas, des ressources élémentaires telles que l’eau potable ou

même l’électricité ne sont pas disponibles sur les lieux où sont effectués les diagnostics [2]. C’est pourquoi

le bas-coût et l’efficacité ne sont pas les seuls critères pour de tels outils de diagnostics.

En 2003 l’Organisation Mondiale de la Santé (OMS) a introduit une liste de pré-requis qu’un outil de

diagnostic devait posséder pour être totalement adapté à ces utilisations. Cette liste est souvent citée par

son abréviation "ASSURED" [3] :

— Affordable : Tous ceux qui en ont besoin ont les moyens de se le procurer.

— Sensitive : Les faux-négatifs doivent être évités.

— Specific : Les faux-positifs doivent être évités.

— User-friendly : Le dispositif de diagnotic doit pouvoir être utilisé sans (ou avec très peu) de formation

préalable.

— Rapid and Robust : Le résultat doit être procuré rapidement et le stockage ne doit pas être un souci

et ce, quelles que soient les conditions.

— Equipment-free : Le dispositif ne doit pas nécessiter de source d’alimentation ou d’appareillage ex-

térieur.

— Delivered : Le dispositif doit être disponible pour les populations qui en ont besoin.

Les prochaines sections de l’introduction présentent, à la lumière de ces pré-requis, les principaux

types de diagnostics, les matériaux et les techniques de fabrication utilisés en microfluidique, ainsi que les

moyens d’actionnement de l’écoulement. Ensuite la problématique de l’intégration des différentes fonc-

tions nécessaires aux diagnostics sera évoquée. La dernière section récapitulera les choix faits pour cette

thèse et présentera l’organisation de ce manuscrit.
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1.2 Les principaux types de diagnostics

Il existe des diagnostics très faciles d’utilisations qui permettent, grâce à une réaction provoquant un

changement de couleur, une détection semi-quantitative de certaines molécules ou marqueurs biologiques.

Un exemple d’un tel test est la bandelette urinaire qui, après une brève immersion dans un échantillon

d’urine, permet d’y mesurer de façon semi-quantitative la concentration en glucose, protéines, leukocytes,

etc (Figure 1.1). Certains problèmes de santé tels que, par exemple, des infections urinaires, des troubles

rénaux ou hépatiques, peuvent ainsi être dépistés rapidement. Cependant l’utilisation de tels tests reste

limités à une petite quantité de molécules et de marqueurs pour lesquels une réaction (ou une suite de

réactions) chimique et/ou enzymatique induisant un changement de couleur est connue. Afin d’effectuer

des diagnostics plus variés et notamment pour détecter la présence d’éléments pathogènes spécifiques,

des tests basés sur la reconnaissance spécifique entre anticorps et antigènes ou entre des brins d’ADN sont

généralement utilisés.

FIGURE 1.1 – Un exemple d’application médicale des tests bandelettes : Test bandelette urinaire [4].

1.2.1 Les immunoassays

Le terme d’immunoassay est générique et fait référence aux différents tests qui reposent sur la spéci-

ficité de l’interaction entre anticorps et antigènes. La détection est quant à elle effectuée par le biais d’un

marqueur attaché à l’anticorps (ou à l’antigène). Ce marquage peut être effectué par différentes méthodes :

par exemple avec des marqueurs électrochemiluminescents, fluorescents ou colorimétriques, mais égale-

ment par des isotopes radioactifs, des sondes ADN, ou encore avec une enzyme. Les immunoassays les

plus couramment utilisés sont ceux basés sur un marqueur colorimétrique, comme le test de grossesse, ou

ceux basés sur un marquage enzymatique, appelés tests ELISA (Enzyme-Linked ImmunoSorbent Assay).

Cependant avant de donner un peu plus de détails sur ces deux types de diagnostics, nous allons voir que

différents protocoles de test sont réalisables : Un immunoassay peut être direct, indirect, en sandwich ou en

compétition.

Dans le cas d’un test direct la solution dans laquelle on souhaite tester la présence d’un antigène est tout

d’abord laissée en incubation afin que les différents antigènes et anticorps s’adsorbent sur la surface du test.

Dans un second temps une solution de BSA (Bovine Serum Albumine) est utilisée pour passiver la surface et

éviter toute adsorption non-spécifique des anticorps marqués qui sont ensuite ajoutés. Ces anticorps vont

se lier spécifiquement à l’antigène que l’on souhaite détecter si celui-ci est présent, permettant sa détection.

(Figure 1.2 A) ).

Le second format décrit ici est dit indirect. Il est composé des mêmes premières étapes qu’un test di-

rect dans le cas où l’on souhaite détecter un antigène, i.e. adsorption non spécifique de la solution à tester,

blocage de la surface par de la BSA, et ajout de l’anticorps spécifique de l’antigène à détecter. La différence
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FIGURE 1.2 – Les différents formats d’immunoassays. A) Test direct. B) Test indirect. C) Test en sandwich.
D) Test par compétition.

réside dans le fait que cet anticorps spécifique dit anticorps primaire n’est pas marqué. La détection se fait

après l’ajout d’un deuxième anticorps dit anticorps secondaire, qui lui est marqué et qui se lie à l’anticorps

primaire. Bien qu’elle possède une étape de plus, cette technique présente un important avantage par rap-

port à un test direct : l’anticorps marqué peut être générique et ainsi être utilisé avec différents anticorps

primaires. De plus, comme plusieurs anticorps secondaires peuvent s’attacher à un anticorps primaire, la

sensibilité s’en trouve augmentée (Figure 1.2 B) ).

Un troisième format est le test en sandwich. Ici des anticorps dit de captures, spécifiques à l’élément

que l’on souhaite détecter, couvrent la surface du test. Cela permettra la capture des antigènes présents

dans l’échantillon lors de son passage. Ensuite un immunoassay direct ou indirect peut être effectué afin de

visualiser le résultat (Figure 1.2 C). Cette méthode permet d’avoir une meilleure spécificité car il y a deux

étapes de reconnaissance spécifique antigènes/anticorps.

Le dernier type de test est dit par compétition. Pour ce format, les anticorps que l’on cherche à détecter

sont en compétition avec des anticorps marqués. Ainsi plus l’échantillon à tester possède d’anticorps moins

il y aura d’anticorps marqués qui se lieront aux antigènes spécifiques présents en surface du test (Figure 1.2

D) ). Contrairement aux tests précédents, pour un immunoassay par compétition, la présence d’anticorps

dans l’échantillon se traduit par une diminution de signal.

Parmi ces différentes catégories d’immunoassays, les tests les plus répandus sont les tests en sandwich.

En effet, comme évoqué dans les descriptions précédentes, ils procurent une meilleure spécificité que les

autres tests du fait de la présence de deux étapes de reconnaissance antigène/anticorps. C’est d’ailleurs sur

ce principe qu’est basé le bien connu test de grossesse (Figure 1.3).

Dans le cas du test de grossesse, le marquage est généralement effectué grâce à des billes de latex colo-

rées ce qui permet une détection simple, à l’oeil nu, mais également des coûts de fabrication relativement

faibles. Ce type de tests convient particulièrement bien à cette application car la molécule ciblée (l’hor-

mone chorionique gonadotrope humaine, souvent abbriévée hCG) est présente en très grande quantité

dans l’urine lors d’une grossesse. Lorsque la molécule cible est présente en moins grande quantité, une

méthode indirecte peut être utilisée afin d’augmenter le nombre de marqueurs par molécule cibles. Cepen-

dant cette augmentation n’étant pas très conséquente, cette méthode est généralement couplée à l’utilisa-

tion d’un marquage enzymatique. Il s’agit alors d’un test ELISA indirect. En effet l’utilisation d’un marquage
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FIGURE 1.3 – Schéma de fonctionnement d’un test de grossesse [5].

enzymatique va permettre une amplification du signal.

Dans le cas d’un test ELISA, la détection est faite par un changement de couleur induit par l’action

de l’enzyme sur un réactif (appelé substrat) présent dans la solution (Fig 1.4 ). Comme une seule enzyme

permet la transformation d’un grand nombre de substrats, le signal s’en trouve amplifié.

FIGURE 1.4 – Schéma de principe d’une réaction enzymatique [6].

D’une façon générale ces types de diagnostics sont très bien adaptés aux spécificités requises pour les

instruments dits Point-of-Care puisque leurs utilisations sont simples, qu’ils ne nécessitent pas d’instru-

mentation particulière et qu’ils sont peu chers. En revanche ce type de diagnostic montre des limitations

en terme de sensibilité ou de spécificité [7]. En particulier le seuil de détection peut être assez élevé car

ces tests (y compris les tests ELISA) nécessitent la présence d’un nombre suffisamment élevé de molécules

cibles dans l’échantillon afin de permettre la visualisation du résultat. Pour pallier à cette limitation, des

diagnostics basés sur une amplification d’ADN peuvent être utilisés. En effet l’étape d’amplification va per-

mettre d’augmenter très largement ( généralement de façon exponentielle) le nombre d’éléments à détecter,

permettant ainsi une détection même si le nombre initial de cibles est très faible.

1.2.2 L’amplification d’ADN

1.2.2.1 Quelques mots sur l’ADN

L’ADN, ou Acide DésoxyriboNucléique, est une macromolécule présente dans le noyau des cellules ou

chez les virus. Une molécule d’ADN est formée par deux brins d’ADN s’enroulant l’un autour de l’autre,

formant ainsi une structure en hélice (Figure 1.5 A). Chacun de ces brins est un polymère formé de désoxi-

ribonucléotides, chacune d’elles constitutées
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— D’une des quatres bases nucléiques : L’Adénine (A), la Guanine (G), la Cytosine (C) ou la Thymine

(T).

— D’un ose, plus précisément un désoxyribose

— D’un groupe phosphate

La polymérisation de l’ADN se fait par liasion covalente entre l’ose d’une désoyribonucléotide et le

groupe phosphate de la suivante.

A) B)

FIGURE 1.5 – A) Schéma de la structure en double hélice de l’ADN [8]. B) Structure chimique de l’ADN [9].

Les brins d’ADN sont dits complémentaires car les bases nucléiques s’apparient deux à deux par liaisons

hydrogènes (Figure 1.5 B). Ainsi l’adénine forme deux liaisons hydrogènes avec la thymine, et la guanine

forme trois liaisons hydrogènes avec la cytosine. Ces liaisons sont faibles et peuvent être cassées lorsque le

double brin d’ADN est chauffé. Du fait du nombre de liaisons hydrogènes plus important, l’énergie néces-

saire au désappariement des bases C et G est plus importante que pour les bases A et T. Ainsi la température

à laquelle un double brin d’ADN est dissociée en deux simples brins (appelée température de fusion et notée

Tm) dépend de la séquence ADN.

Il est à noter également que les brins d’ADN sont orientés. En effet le groupe phosphate liant deux

désoxyriboses n’est pas lié au même atome sur chacun des oses, l’atome n°3 pour l’un et l’atome n°5 pour

l’autre. Du fait de cette asymmétrie les brins d’ADN ont un sens, on parle de sens 3’ vers 5’ ou de sens 5’

vers 3’. Les deux brins d’ADN formant la double hélice sont alors orientés en sens inverse, on dit qu’ils sont

antiparallèles.

1.2.2.2 Les techniques d’amplifications

La première amplification d’ADN in vitro a été effectuée par Müllis et son équipe en 1986 [10]. L’im-

portance de cette découverte, nommée Polymerase Chaine Reaction (PCR), lui vaudra notamment le prix

Nobel de chimie en 1993. Cette technique repose sur des cycles en température d’une solution (appelé mix)

contenant :

— Des primers : Ce sont de courts brins d’ADN, généralement d’une dizaine de bases, dont la séquence

est spécifique à l’ADN que l’on souhaite amplifier.
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— Des désoxyribonucléotides tri-phosphates (abrégés dNTP) : C’est un mélange des quatres desoxyri-

bonucléotides constitutifs de l’ADN, associée à trois groupes phosphates.

— Une enzyme polymérase dans un tampon adapté : Cette enzyme permettra la synthèse des nouveaux

brins d’ADN par élongation des primers.

— L’échantillon dans lequel on souhaite tester la présence d’un ADN.

Dans un premier temps la solution est chauffée à 95°C pour l’étape de dénaturation. A cette tempéra-

ture, les doubles brins d’ADN se déshybrident (95°C > Tm) et on ne retrouve plus que de l’ADN simple brin

en solution. La température est baissée à 65°C pour permettre l’hybridation des primers sur les simples brins

d’ADN. La spécificité de l’amplification se trouve à cette étape. En effet, les primers ne vont s’hybrider qu’à

leur séquence complémentaire. Cela permet ainsi de cibler une séquence ADN spécifique, et donc un élé-

ment pathogène spécifique. Enfin le mélange est porté à 72°C pour l’étape d’élongation pendant laquelle

l’enzyme polymérase va effectuer l’élongation du primer en y incorporant les bases nucléiques complé-

mentaires du brin d’ADN sur lequel il s’est fixé (Figure 1.6). De cette façon seul l’ADN complémentaire aux

primers est répliqué. Les brins d’ADN répliqués sont appelés des amplicons.

FIGURE 1.6 – Étape d’élongation d’un primer par une ADN polymérase [11].

L’amplification est effectuée par un cyclage de ces trois étapes (Figure 1.7). Idéalement à chaque cycle le

nombre de brins d’ADN est doublé et ainsi au n-ième cycle, le nombre de brins d’ADN initialement présents

est multiplié par 2n . La détection de l’amplification se fait le plus couramment par fluorescence. Un mar-

queur tel que l’EvaGreen (Jena Bioscience, Germany). est alors utilisé. Cette molécule, non fluorescente en

soi, devient fluorescente lorsqu’elle se lie à de l’ADN double brin. Ainsi en introduisant ce marqueur dans le

mix, la fluorescence de la solution augmentera avec le nombre d’amplicons. Une augmentation de la fluo-

rescence, traduira une amplification d’ADN, qui traduira alors la présence de l’ADN recherché. En absence

de l’ADN ciblé, il n’y aura pas d’amplification et donc pas d’augmentation du signal de fluorescence.

Grâce à l’amplification, ce test permet d’obtenir des limites de détection extrêmement basses. Des réac-

tions de PCR permettant de détecter la présence d’une unique copie d’ADN ont été publiées [12, 13]. Du fait

de cette grande efficacité, de nombreuses variantes de PCR ont été développées au cours des années. On

peut par exemple citer la RT-PCR (Reverse Transcription Polymerase Chain Reaction) dans laquelle l’échan-

tillon de départ est constitué de brin d’ARN (Acide RiboNucléique) ou encore la qPCR (Quantitative Poly-

merase Chain Reaction) qui permet une détection quantitative de l’ADN via l’observation de l’amplication

en temps réel.

Cependant ces techniques basées sur la PCR présentent plusieurs inconvénients pour des tests de type

Point-of-Care. En effet la préparation de l’échantillon à analyser peut être complexe, l’instrumentation né-
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FIGURE 1.7 – Schéma de principe d’une réaction de PCR [11].

cessaire est relativement importante et les coûts sont relativement élevés. Un des challenges de la PCR est

lié au fait d’effectuer des cycles en température et donc d’avoir une régulation temporelle de la tempéra-

ture. Afin d’intégrer et de maîtriser ces cycles de températures, plusieurs stratégies ont été développées.

Certaines utilisent plusieurs zones de chauffages avec des températures différentes sur la même puce [14].

D’autres utilisent des phénomènes de convection pour faire circuler l’ADN entre les différentes tempéra-

tures [15, 16, 17].

Depuis quelques années, de nombreuses techniques d’amplification d’ADN isothermes ont été déve-

loppées [18]. Du fait de leur fonctionnement à température constante, ces techniques simplifient grande-

ment l’aspect thermique des systèmes les utilisant. Cela les rend ainsi plus facilement intégrables sur des

dispositifs microfluidiques [19]. Elles peuvent être classifiées en trois catégories selon leur cinétique d’am-

plification :

— Les techniques d’amplification exponentielles

— Les techniques d’amplification linéaires

— Les techniques d’amplification en cascades

Les amplifications exponentielles permettent d’amplifier beaucoup plus rapidement l’ADN que les tech-

niques d’amplifications linéaires, et donc offre une meilleure sensibilité, mais sont, en contre partie, plus

sujettes aux amplifications non spécifiques. Les techniques d’amplifications dites en cascades utilisent des

combinaisons de différentes amplifications afin d’en tirer le meilleur de chacune mais sont de ce fait plus

complexes à mettre en oeuvre. Dans le cadre de cette thèse nous utiliserons la technique d’amplification

isotherme appelé LAMP (loop-mediated isothermal amplification). Cette technique est une des plus utili-

sées car elle offre une grande spécificité et fait partie des amplifications exponentielles, permettant donc

d’obtenir un résultat rapidement (en moins d’une heure). Cette méthode d’amplification est décrite plus en

détail dans la section suivante.

1.2.2.3 La méthode d’amplification LAMP (loop-mediated isothermal amplification)

La LAMP (loop-mediated isothermal amplification) est une technique d’amplification d’ADN isotherme

développée par Notomi et al [20] il y a une quinzaine d’années. Cette amplification s’effectue à une tempé-

27 Gosselin David



CHAPITRE 1. ÉTAT DE L’ART

rature constante voisine de 65°C. En utilisant 4 primers et 6 séquences de reconnaissance, cette technique

d’amplification isotherme offre une très grande spécificité. En comparaison, la technique de PCR n’utilise

que 2 primers et 2 séquences de reconnaissance.

De plus l’amplification produite par la LAMP est extrêmement rapide et efficace puisqu’elle produit

jusqu’à 50 fois plus d’amplicons que la technique de PCR [21]. Cette efficacité est due au design des primers

qui sont conçus de façon à pouvoir former des boucles sur les amplicons (Figure 1.8 étape 6). Du fait de ces

boucles, au fur et à mesure de l’amplification, la longueur des amplicons augmente (Figure 1.8 étapes 7-15).

Comme le facteur limitant lors de la réplication des brins d’ADN est l’appariement de l’ADN polymérase

sur le brin d’ADN, le fait d’avoir des amplicons de tailles de plus en plus importantes permet d’augmenter

la vitesse de synthèse d’ADN double brins. Les mécanismes de la LAMP restent cependant très complexes

et ne feront donc pas l’objet d’une étude plus avancée.

Un autre avantage de la LAMP est sa robustesse. En effet la LAMP est bien moins sujette à l’inhibition

que ne pouvait l’être la PCR [22]. Cela, allié avec sa grande efficacité d’amplification, permet l’utilisation

d’un indicateur pH coloré pour effectuer la détection de l’amplification [23]. En effet à chaque intégration

d’un dNTP (désoxyribonucléotide tri-phosphates) au brin d’ADN en cours de synthèse, un ion hydronium

est relaché [24], diminuant ainsi le pH de la solution. La détection se fait alors par observation du virage de

l’indicateur coloré. Cette détection colorimétrique permet ainsi de simplifier la détection en regard d’une

détection par fluorescence et d’augmenter la portabilité du système.

1.2.3 Tableau comparatif

Le tableau 1.1) résume les principaux types de diagnostics avec, pour chacun, les principaux avantages

et inconvénients.

Type de diagnostic Avantages Inconvénients
Tests type Facile d’utilisation Cibles limitées

"bandelette urinaire" Très portable
Immunoassays Facile d’utilisation Sensibilité faible

Très portable
PCR Forte sensibilité Cycles en température

Détection principalement en fluorimétrie
Préparation d’échantillon complexe

LAMP Forte sensibilité Chauffage à 65°C
Rapide Préparation d’échantillon complexe

Détection par pHmétrie possible

Tableau 1.1 – Tableau comparant les principaux types de diagnostics évoqués dans ce paragraphe.

Compte tenu des avantages proposés par la méthode d’amplification LAMP, nous avons fait le choix de

nous concentrer sur la réalisation d’un système basé sur ce type de diagnostic. Afin de répondre au mieux au

critère ASSURED proposé par l’OMS, une attention particulière sera portée à l’autonomie et à la portabilité

du système final.

1.3 Les matériaux utilisés en microfluidique et les techniques de fabrications

associées.

La fabrication de canaux aux dimensions sub-millimétriques a tout d’abord été possible grâce aux dé-

veloppements effectués pour la micro-électronique. En effet la précision des procédés de fabrication liés à
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FIGURE 1.8 – Schéma représentant les méchanismes de la réaction de LAMP. Adapté de [20]

l’industrie du silicium a augmenté considérablement au cours des années afin de développer des micro-

processeurs toujours plus puissants. Cependant compte tenu du coût de ces technologies des alternatives

utilisant d’autres matériaux, comme des polymères ou du papier, ont ensuite été développées.

1.3.1 Le silicium et le verre

Historiquement le silicium a été le support du premier système microfluidique [25]. Cependant compte

tenu du coût du matériau et des technologies de fabrications associées (principalement la gravure sèche

avec la RIE - Reactive Ion Etching), le silicium est de moins en moins utilisé en microfluidique. Il reste tou-

tefois privilégié lorsque de très hautes résolutions (par exemple en nanofluidique) ou quand de très grands

facteur de forme (20 :1) sont nécessaires [26]. Il est à noter également que le caractère semi-conducteur du

silicium peut également offrir des avantages lorsque l’électronique fait partie intégrante du système.

Le verre est un matériau intéressant en premier lieu pour sa transparence. De plus, dans le cas du verre
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quartz l’auto fluorescence est très basse, permettant ainsi de faire des mesures précises en fluorescence.

D’autre part, la compatibilité de ce matériau avec les procédés de la micro-électronique permet l’intégration

d’électrodes de façon aisée. Le procédé de fabrication généralement utilisé pour la production de puces

microfluidiques en verre est la gravure humide. Cette technologie permet d’atteindre de bonnes résolutions

mais est une gravure isotropique, ce qui ne permet d’obtenir que des formes de canaux arrondis [27].

Un autre avantage du verre est sa compatibilité avec différentes méthodes de scellements permettant

de l’utiliser facilement en tant que capot avec d’autres matériaux tels que le silicium ou des polymères.

Cependant, tout comme le silicium, le verre reste un matériau onéreux et les procédés de fabrications

sont complexes à mettre en place. C’est pourquoi l’utilisation d’autres matériaux tels que les polymères s’est

largement répandu entraînant le développement des procédés de micro-fabrication associés.

1.3.2 Les polymères

L’utilisation de polymères pour la fabrication de systèmes microfluidiques s’est largement substitué à

celui d’autres matériaux. En effet la grande diversité des polymères existants, la transparence d’une grande

partie d’entre eux, leur faible coût sont autant d’arguments en leur faveur [28] lorsque la très haute résolu-

tion atteinte avec les technologies silicium ne sont pas nécessaires. Le faible coût de revient d’un système

permet facilement la création de consommables, c’est-à-dire d’une partie du système non réutilisable d’un

test à l’autre. Cela est très intéressant dans le cadre des dispositifs de diagnostics Point-of-Care car le fait de

pouvoir éliminer les tests au fur et à mesure permet d’éviter au maximum la contamination des diagnostics

suivants.

Parmi les polymères utilisés pour des systèmes microfluidiques on peut notamment citer le Polymétha-

crylate de méthyle (PMMA), le copolymère d’oléfine cyclique (COC), le polymère d’oléfine cyclique (COP)

ou encore le Polydiméthylsiloxane (PDMS).

De nombreux procédés de micro-fabrication sur polymères se sont développés permettant d’aboutir à

des systèmes de plus en plus résolus et complexes. Les plus utilisés d’entre eux sont décrits dans les para-

graphes suivants.

1.3.2.1 Les procédés photolithographiques

Dans la continuité des procédés silicium, le développement, dans le milieu des années 1990, de la ré-

sine de type epoxy SU-8 a permis la fabrication de puces microfluidiques par photolithographie (Figure 1.9

A). Cette résine offre la possibilité de créer des circuits microfluidiques avec des canaux ayant un grand

facteur de forme (1 :10) [29]. Un autre avantage de cette technique de fabrication est la possibilité de créer

des canaux fermés en utilisant une couche sacrificielle (Figure 1.9 B). Cette dernière est utilisée après la

formation de canaux ouverts pour recréer une surface plane pour l’étape de photolitographie suivante. Une

fois cette deuxième étape achevée, la couche sacrificielle est dissoute afin d’obtenir les canaux microflui-

diques fermés. Ces procédés de fabrication peuvent cependant être complexes à mettre en place car ils

nécessitent une (ou plusieurs) étape(s) de photolithographie et de développement chimique. Grâce aux dé-

veloppements effectués dans le domaine de la micro-fabrication, d’autres techniques plus simples à mettre

en place sont maintenant couramment utilisées.

1.3.2.2 Le micro-usinage

Une des techniques les plus simples à utiliser est le micro-usinage. Il s’agit d’un procédé mécanique par

enlèvement de matière. Une fraise (ou plus généralement un outil de coupe) vient découper le matériau
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A) B)

FIGURE 1.9 – Principe de la photolithographie. A) Création d’un canal ouvert. B) Création d’un canal fermé
en utilisant une couche sacrificielle.

support selon un motif dessiné sur logiciel de CAO (Conception Assisté par Ordinateur). Des éléments mi-

crofluidiques peuvent ainsi être réalisés [30, 31]. De plus, le développement et l’amélioration de ce procédé

de fabrication permet d’atteindre des dimensions de canaux de plus en plus petites. Des structures de 30

micromètres ont ainsi récemment été reportées [32]. Une des forces de ce procédé de fabrication est la faci-

lité de créer de nouvelles géométries. En effet, pour effectuer un usinage, seul le dessin sur logiciel de CAO

est nécessaire ; ainsi dès qu’un nouveau design imaginé est dessiné, il peut directement être fabriqué.

Cependant cette flexibilité de fabrication implique un point faible de ce procédé lorsqu’il s’agit de pro-

duire un grande nombres de dispositifs. Ce procédé ne permet pas la production en parallèle de plusieurs

dispositifs et ne peut donc produire des dispositifs qu’un par un. Cela induit un temps de fabrication impor-

tant et un coût associé élevé. Ainsi le miro-usinage est principalement limité au prototypage et au recherche

et développement. D’autres procédés plus propice à l’industrialisation existent. Ces derniers reposent géné-

ralement sur la réplication d’un moule ce qui permet un flux de production plus élevé et des coûts moindres.

Ces techniques font l’objet des prochains paragraphes.

1.3.2.3 Les procédés basés sur la réplication de moules

De nombreux procédés de fabrications sont basés sur la réplication d’un moule. Ces techniques sont

intéressantes lorsque plusieurs dispositifs identiques sont nécessaires, que ce soit pour quelques dizaines

d’exemplaires pour des essais en laboratoire ou pour une production en série. Pour ces méthodes de fabri-

cation, l’élaboration du moule est une étape clé [28]. En effet le degré de résolution du moule impacte direc-

tement le degré de résolution des dispositifs créés avec celui-ci. En particulier les dispositifs ne peuvent pas

avoir une meilleure résolution que le moule. Ainsi le moule est souvent fabriqué avec une grande précision.

Les coûts associés à fabrication du moule sont par la suite amortis par l’utilisation répétée de celui-ci pour
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la fabrication de multiples exemplaires du dispositif. Les moules destinés à fabriquer de grandes séries sont

principalement réalisés par usinage de haute précision ou par galvanoplastie. Pour des plus petites séries,

de l’ordre de quelques dizaines ou centaines d’exemplaires, des moules peuvent également être réalisés

avec des polymères comme une résine epoxy ou encore du PDMS.

Casting

Le casting est une des méthodes de fabrication les plus utilisés en laboratoire de recherche. Le polymère

le plus utilisé avec cette technique est le PDMS qui à pour avantage d’être peu cher tout en permettant

d’avoir une résolution micrométrique. De plus il peut être facilement collé à un autre élément de PDMS ou

à du verre [33]. La Figure 1.10 illustre les étapes de fabrication d’un système microfluidique en PDMS par

casting. Tout d’abord le PDMS liquide est versé sur le moule et est ensuite réticulé. Cette réticulation peut

s’effectuer à température ambiante ou à une température plus élevée si on souhaite accélérer le procédé.

Finalement le circuit microfluidique est démoulé avant d’être scellé pour fermer les micro-canaux.

FIGURE 1.10 – Étapes de réalisation d’un canal microfluidique en PDMS par procédé de casting.

En superposant différents éléments réalisés par casting de PDMS, des structures plus complexes comme

des vannes ou des pompes peuvent être réalisées [34]. Cependant, à cause d’un temps de réticulation du

PDMS assez long (cela peut prendre plusieurs heures), cette technique n’est pas pas adaptée à une produc-

tion industrielle et reste principalement utilisé en laboratoire.

Une autre caractéristique du PDMS est sa perméabilité aux gaz. Cela peut être un avantage lorsque l’on

souhaite développer un capteur gaz ou pour de la culture cellulaire où la circulation des gaz est importante ;

en revanche lorsque l’application visée est une amplification d’ADN, cette propriété est un défaut majeur.

En effet cette perméabilité va permettre une évaporation de la solution dans le milieu environnant lors du

chauffage entraînant la perte d’une partie de l’échantillon mais surtout créant une possible contamination

de l’environnement.

Le moulage par injection

Le moulage par injection est le procédé le plus communément utilisé en industrie pour produire des

éléments en polymères. Bien que l’équipement et le moule nécessaire pour ce procédé soient très chers,

son temps de cycle très court (quelques dizaines de secondes) ajouté à la grande durée de vie du moule
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permettent la production de grandes séries à de faibles coûts. Cette technique de fabrication fait appel à

l’utilisation d’une extrudeuse tel que présenté dans la Figure 1.11. La matière première se présente sous

forme de granulés qui sont acheminés jusqu’au moule par le biais d’une vis sans fin. Cet acheminement se

fait à température élevée afin de faire fondre les granules de polymère, permettant l’injection dans le moule

du polymère dans son état fluide. Après une phase de maintient sous pression du polymère dans le moule,

ce dernier est refroidi permettant la solidification de la pièce (ou des pièces si le moule contient plusieurs

motifs). Cette dernière est ensuite éjectée et un nouveau moulage peut alors être réalisé.

FIGURE 1.11 – Schéma d’une extrudeuse utilisée pour le procédé d’injection moulage [35].

Le moulage par injection est une technique très attrayante pour des séries de plusieurs dizaines (ou cen-

taines) de milliers d’éléments. En revanche pour de plus petites séries, l’investissement initial (équipement

et moules) ne permet pas de produire des éléments à faible coût. Dans ce cas, la technique d’embossage

peut être une bonne solution.

Le thermoformage

Le thermoformage consiste à transférer un relief d’un moule sur un matériau déformable. Ce procédé

de fabrication s’applique plus particulièrement aux thermoplastiques, comme le PMMA ou le PC (PolyCar-

bonate), qui ont la propriété de devenir ductile au-delà d’une certaine température. Cette température est

appelée température de transistion vitreuse (Tg ) et caractérise la transition d’un état vitreux (c’est-à-dire

solide) à un état viscoélastique.

Le thermoformage est réalisé par pression du moule sur le matériau à chaud, de façon à dépasser sa Tg

(Figure 1.12). Cette technique de fabrication permet d’obtenir des motifs avec une très bonne résolution

[36]. Des structures ayant des dimensions inférieures au micromètres peuvent être obtenues, on parle alors

souvent de nanoimpression [37].

Une variante du thermoformage, communément nommée embossage, consiste en ce que le substrat se

résume à une feuille de matériau déformable. Lors de la mise en forme, cette feuille est mise en contact avec

deux moules complémentaires (Figure 1.13 A). Dans certains cas, un des moules peut être remplacé par une

pression positive qui vient alors plaquer la feuille sur le contre-moule (Figure 1.13 B). Avec cette méthode, la

feuille se déforme entièrement pour épouser la géométrie du moule. La feuille est donc soumise à de forts

cisaillements et une attention particulière doit être portée sur les conditions d’embossage afin de ne pas
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FIGURE 1.12 – Schéma de principe du procédé de thermoformage.

provoquer la rupture du matériau.

FIGURE 1.13 – Schémas de principe de l’embossage. A) Embossage avec un moule et un contre moule. B)
Embossage avec un unique moule et un gaz sous pression.

Les équipements étant peu coûteux et les outillages relativement simples à réaliser, cela permet de lan-

cer une production plus rapidement et à plus faible coût. L’embossage peut ainsi être le procédé de fabrica-

tion privilégié dans le cas de production en petite ou moyenne série.

Les techniques de thermoformages utilisent des équipements relativement peu coûteux (notamment

en regard du moulage par injection) et des outillages simples à réaliser et également peu coûteux. Ainsi ces

procédés sont intéressants lorsqu’il s’agit de production en petite ou moyenne série. La simplicité du pro-

cédé d’embossage le rend même attractif pour la production en grande série (c’est par exemple le procédé

utilisé en industrie pour la fabrication des pots de yaourt).

Dans le cadre de la microfluidique et des laboratoires sur puces, si le thermoformage est quelques fois

utilisé, l’embossage d’un fin substrat reste très peu courante [38]. Cela est probablement dû au fait que

ce dernier procédé résulte en des systèmes souples, plus fragiles et aptes à être deformés de façon non

souhaitée. Il est a noté que le groupe de G. M. Whitesides a utilisé cette technique de fabrication sur un

matériau autre qu’un polymère : le papier [39]. En effet cela permet d’allier le bas-coût de ce substrat avec

la simplicité de fabrication associée à ces méthodes des fabrication.
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1.3.2.4 Impression 3D et fabrications additives

Depuis quelques années, avec la démocratisation des imprimantes 3D, on voit émerger des circuits mi-

crofluidiques réalisés par fabrication additive. La technique couramment utilisée pour ces réalisations est

la stéréolithographie [40, 41, 42] car elle permet une bonne précision ainsi qu’un bon état de surface. Cette

technique de fabrication repose sur le même principe que la photolithographie mais, dans ce cas, la pièce

en cours de réalisation peut se déplacer verticalement. Cela permet ainsi de réticuler successivement diffé-

rentes couches de résines (Figure 1.14).

FIGURE 1.14 – Schéma de principe de la stéréolithographie [43].

Un des grands avantages de cette technique est la grande liberté de conception apportée. En effet elle

permet la réalisation de canaux microfluidiques complexes et fermés en une unique étape [44]. De plus,

la fabrication additive peut également être utilisée pour la réalisation d’éléments fonctionnels comme des

vannes ou des pompes [45, 46]. En revanche cette technique étant à ses débuts dans le domaine de la mi-

crofluidique, des développements, principalement en terme de matériaux (transparence, biocompatibilité,

résolution, ...) sont encore nécessaires pour que cette technologie soit plus communément utilisée. De plus,

les temps de fabrication sont assez long (plusieurs heures peuvent être nécessaires pour la réalisation d’une

impression). Ainsi les procédés de fabrications additives sont principalement pour le prototypage, et ne

permettent pas une production en volume à bas coût

1.3.2.5 Back end processing

Le back-end processing englobe l’ensemble des actions à effectuer après la fabrication des canaux afin

d’obtenir un dispositif fonctionnel. Par exemple, de plus en plus de systèmes microfluidiques utilisent des

éléments conducteurs. C’est notamment le cas des dispositifs nécessitant des électrodes pour effectuer une

mesure électrochimique ou bien pour séparer des particules par dielectrophorèse. De nombreux systèmes

nécessitent également des opérations de traitement de surface. Il peut s’agir de traitement pour gérer la
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mouillabilité des surfaces, ou encore de traitements pour fonctionnaliser une partie du système avec des

molécules spécifiques comme des brins d’ADNs ou des anticorps. D’autre part, à l’exception de la photoli-

thographie et de la fabrication additive, toutes les méthodes évoquées précédemment, ne permettent que la

fabrication de systèmes microfluidiques ouverts. Afin d’avoir des canaux microfluidiques fermés, une étape

supplémentaire de scellement est alors nécessaire. Toutes ces étapes sont souvent négligées, à tort, lors de la

conception d’un système. En effet ces étapes ne sont pas forcément anodines et nécessitent le plus souvent

un alignement afin d’intégrer les différentes fonctionnalités au bon endroit dans le circuit microfluidique.

Cela se répercute sur le coût, non négligeable, associé à ces étapes. En effet ce dernier peut représenter

jusqu’à 80% du coût final [28]. Une attention particulière doit ainsi être portée sur ces étapes dès le début

de la conception des systèmes, et encore plus particulièrement lorsqu’il s’agit de fabriquer des systèmes à

bas-coût.

D’une façon générale, il est important de noter qu’il existe généralement un décalage entre les technolo-

gies de fabrication utilisées par les laboratoires de recherche (comme le casting de PDMS) et celles utilisées

par l’industrie lors de production en grand volume (comme l’injection moulage ou le thermoformage). Ainsi

afin de concevoir un système qui pourra être facilement industrialisé, il est important de se rapprocher au

maximum des technologies utilisées de façon industrielle dès les premières phases de conception.

1.3.3 Les papiers et autres substrats hydrophiles

Le papier est devenu un support extrêmement utilisé en microfluidique notamment car il s’agit d’un

matériau extrêmement peu coûteux. De plus, une fois utilisés, les dispositifs microfluidiques à base de pa-

pier peuvent être facilement détruits par incinération, afin d’éviter toutes contaminations avec l’environne-

ment. Et lorsque cela est possible (dispositifs non utilisés, tests non dangereux, ...) ces dispositifs pourraient

être recyclés avec très bon rendement (jusqu’à 80% de la cellulose peut être recyclée).

D’autre part, grâce à sa constitution en fibres de cellulose très hydrophiles, il permet aux liquides de

s’écouler par capillarité. C’est d’ailleurs avec ce matériau qu’est aujourd’hui réalisé le test "Home-Care"

le plus connu : le test de grossesse (fig 1.15). Ce test fait partie d’une catégorie plus large de diagnostics

appelés les tests bandelettes, parmis lesquels on peut, par exemple, trouver des instruments de diagnostic

vétérinaire, de contrôle alimentaire ou de contrôle environnemental [47].

FIGURE 1.15 – Un diagnostique basé sur l’imprégnation d’un substrat papier : le test de grossesse [48].

Une autre catégorie de tests, toujours basée sur l’écoulement par imprégnation de papier, se développe

fortement : les "Lab on Paper" ou "Paper-Based Microfluidics". Contrairement aux tests bandelettes dans

lesquels le liquide imbibe tout le papier, ces dispositifs comportent des barrières hydrophobes délimitant

des canaux (Figure 1.16). Ainsi le liquide ne s’écoule qu’entre ces barrières qui définissent alors un canal
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microfluidique. L’idée d’utiliser des barrières hydrophobes entre différents tests en papier remonte à 1902

[49], mais ce n’est qu’en 2007 lorsque le groupe de Whitesides a exposé une méthode de fabrication simple

et a mis en avant les avantages de ce type de dispositifs pour la microfluidique bas-coût et portable [50] que

l’intérêt pour ces derniers s’est fortement accrue. Ce procédé de fabrication repose sur l’imprégnation d’un

papier avec de la résine SU-8 qui est ensuite réticulée de façon localisée par photolithographie. Après un

rinçage, seule la résine réticulée reste présente, formant ainsi les parois hydrophobes au sein de la matrice

papier. Depuis lors beaucoup de nouvelles techniques pour l’élaboration de tels dispositifs ont étés imagi-

nées [47, 51]. De plus, l’industrie papetière étant d’ores et déjà bien développée, les procédés de fabrications

pour de nombreux types de papiers sont établis. Ainsi on peut imaginer combiner différents papiers, aux

propriétés diverses, afin d’aboutir à des dispositifs plus complexes. Cependant les procédés de fabrication

pour ce type de dispositifs microfluidiques sont difficilement utilisables pour une production en moyenne

ou grande série.

FIGURE 1.16 – Exemple d’un dispositif dit "Paper-based". Adapté de [50]

Bien que le papier est la matrice fibreuse la plus utilisée, il est à noter que d’autres matériaux comme le

coton [52, 53], bien que nécessitant un traitement d’hydrophilisation, ont également été utilisés.

1.3.4 Tableau comparatif

Le tableau 1.2 résume les matériaux les plus utilisés avec, pour chacun, les principaux avantages et

inconvénients.

Étant donné le souhait d’aboutir à des dispositifs ayant un faible coût, pour cette thèse nous nous

concentrerons sur le papier et les polymères. Le tableau 1.3 résume, pour ces deux matériaux, les tech-

niques de fabrications les plus utilisés avec leurs principaux avantages et inconvénients.
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Concernant le procédé de fabrication, nous nous concentrerons lors de cette thèse sur le thermofor-

mage, et plus particulièrement sur la variante de l’embossage. En effet cette technique est compatible avec

les deux matériaux sélectionnés et permet la fabrication de dispositifs en moyenne série à des coûts raison-

nables.

1.4 Les différentes techniques d’écoulement

De nombreuses techniques peuvent être utilisées pour générer un écoulement au sein de canaux mi-

crofluidiques. Cette section offre un aperçu des méthodes les plus utilisées.

1.4.1 Génération de pression ou de débit

Un moyen classique de mettre en mouvement un fluide est de lui appliquer une pression en amont.

Pour cela des systèmes de génération de pression peuvent être utilisés comme le Microfluidic Flow Control

System de Fluigent [54] ou le Microfluidic Flow Controller d’Elveflow [55]. Un écoulement peut également

être généré en imposant son débit avec des systèmes de pousse-seringues. Par rapport aux générateurs

de pression, ces systèmes imposent un débit fixé, et ce quelle que soit la résistance rencontrée dans la carte

microfluidique. Cela peut être un avantage car le débit au sein de la carte microfluidique est connu mais cela

peut également être un inconvénient car la gestion de l’écoulement devient plus compliquée. Par exemple,

il n’est pas possible de stopper temporairement un écoulement par le biais de vannes.

D’une façon générale, l’utilisation de tels systèmes réduit fortement la portabilité des systèmes micro-

fluidiques associés par la présence d’un contrôleur externe qui, de plus, nécessite une alimentation élec-

trique. Un autre désavantage, non négligeable, associé à ces appareils est la nécessité de devoir les connec-

ter aux cartes microfluidiques. Cela nécessite alors un système de connectiques adaptées et rend le système

propice aux fuites ainsi qu’aux erreurs de connections.

Une plus grande portabilité peut être atteinte en intégrant la génération de pression directement dans

le composant [56, 57], mais cela complexifie de façon conséquente la fabrication du système.

1.4.2 La microfluidique centrifuge

En microfluidique centrifuge, le déplacement du liquide dans le système est obtenu par force centrifuge.

Le système mircofluidique est fabriquée sous la forme d’un disque (Figure 1.17) mis en rotation afin d’utili-

ser l’effet centrifuge pour déplacer le liquide. Le liquide initialement déposé au centre du disque, va ainsi se

déplacer vers l’extérieur. Ces systèmes sont plus couramment nommés "lab-on-a-disc" ou "lab-on-a-CD".

Cette technologie est intéressante car il n’y a pas de connections fluidiques à effectuer avec un appareil

externe et que le déplacement du liquide est directement relié à la vitesse de rotation du disque [58]. Ainsi

il est facile d’avoir une machine générique sur laquelle on peut positionner différents disques suivant le

test que l’on souhaite effectuer. Cependant une limite de ce mécanisme est le fait que le liquide ne peut

s’écouler que dans un unique sens, du centre du disque vers sa périphérie, ce qui peut limiter les designs.

Si l’on souhaite faire faire revenir le liquide vers le centre du disque cela implique une complexifications

du système. De tels systèmes ont été développés en intégrant un système de pompes à la plateforme en

rotation [60]. Grâce à celles-ci une plus grande liberté des déplacements de fluides est possible (retour du

liquide vers le centre, actionnement de vannes pneumatiques, ...). De plus par le biais d’un souffle d’air,

le mélange de plusieurs solutions liquide est largement amélioré. Cependant, contrairement aux lab-on-a-

CD classique, il est ici nécessaire de connecter les différentes cartes microfluidiques au système de pompes.
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FIGURE 1.17 – Exemple d’un Lab-on-a-disc [59].

Cela rend ainsi le système sujet aux mêmes problèmes de connectiques que les systèmes basés sur des

générateurs de pression ou de débit.

1.4.3 La microfluidique en gouttes

La microfluidique en gouttes fait référence à l’ensemble des techniques microfluidiques qui utilisent

des gouttes pour confiner de petits volumes de fluides. Cela a pour grand intérêt de pouvoir considérer les

différentes gouttes comme des volumes indépendants et ainsi d’effectuer des analyses parallèles en grand

nombre au sein d’une même carte microfluidique tout en ayant un risque de contaminations croisées très

faibles. Cela ouvre notamment la voie à le microfluidique digitale qui permet la détection d’une espèce très

diluée [61, 62]. La génération et la manipulation de telles gouttes peut se faire par différentes techniques. Les

paragraphes suivants décriront les méthodes hydrodynamiques et la technologie EWOD (Electro-Wetting

On Dielectric).

1.4.3.1 Les technologies hydrodynamiques

Il existe différentes techniques hydrodynamiques pour la création d’émulsions, c’est-à-dire la produc-

tion de gouttes liquide dans une seconde phase liquide non miscible. Ces gouttes sont produites par des

effets de cisaillement entre les différents fluides (Figure 1.18). Cela est par exemple utilisé pour encapsuler

des cellules pancréatiques dans des gouttes d’alginates [63, 64], ou encore pour compartimenter des cel-

lules mammaliennes à l’intérieur de gouttes de phase aqueuse [65]. Cependant ces systèmes ne possèdent

généralement pas une grande portabilité car ils nécessitent la gestion de différents écoulements, via des

pompes ou des pousse-seringues, pour parvenir à la formation des gouttes. A noter qu’un système basé sur

une vis sans fin a récemment été développé afin d’augmenter la portabilité de ces systèmes [66].

FIGURE 1.18 – Schéma expliquant la formation de gouttes selon trois principes hydrodynamiques. Adapté
de [67]
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1.4.3.2 La technologie EWOD (Electro-Wetting On Dielectric)

Contrairement à ces techniques qui utilise des forces hydrodynamiques pour former les gouttes, la tech-

nologie EWOD utilise les forces électriques et repose sur le principe d’électromouillage. Ce dernier décrit

le fait qu’en générant un champ électrique entre une goutte et son support, le mouillage de cette goutte

sur ce support peut être modifié [68]. En pratique, en appliquant un potentiel à une goutte située sur un

support isolant, un champ électrique va être créé, accumulant des charges à l’interface liquide-solide ainsi

qu’à l’interface liquide-air à proximité du solide. De cette dernière accumulation de charge va résulter une

force électrostatique tendant à "tirer la goutte" lui conférant alors un angle de contact apparent plus faible

(Figure 1.19).

FIGURE 1.19 – Schéma de principe de l’électromouillage.

Cette interaction peut notamment être utilisée pour générer, déplacer et mélanger des gouttes [69, 70].

Un avantage de cette technique par rapport au flow focusing est qu’elle peut permettre la manipulation des

différentes gouttes de façon séparée grâce à un quadrillage d’électrodes. En revanche c’est une technique

assez lourde à mettre en place du fait de la nécessité d’un grand nombre d’électrodes et repose donc princi-

palement sur des circuits en silicium. De plus les tensions nécessaires aux phénomènes d’électromouillages

sont généralement plusieurs dizaines de volts et nécessitent donc une alimentation externe.

1.4.4 Les systèmes microfluidiques capillaires

1.4.4.1 L’écoulement par imprégnation

L’écoulement par imprégnation au sein d’une matrice hydrophile est connu de tous. C’est par exemple

le principe du papier buvard ou du papier essuie-tout. L’utilisation de cette propriété de mouillabilité pour

provoquer l’écoulement d’un liquide est extrêmement intéressante puisqu’elle permet de s’affranchir d’un

équipement annexe ainsi que de toute source énergétique. C’est d’ailleurs le type d’écoulement qui est uti-

lisé dans les dispositifs PoC actuellement commercialisés comme le test de grossesse ou le test de glycémie.

Toutefois, il faut noter certaines limitations inhérentes à ce type d’écoulement. L’écoulement se faisant

par imprégnation au sein d’une matrice fibreuse, ces dispositifs présentent une grande surface développée

pouvant conduire à de potentielles adsorptions non-spécifiques. D’autre part, l’écoulement au sein de telles

matrices fibreuses est bien plus compliqué qu’un écoulement dans un canal classique [71] et de plus il est

largement conditionné par l’environnement extérieur et en particulier l’humidité.

1.4.4.2 L’écoulement capillaire spontané

Bien que la microfluidique capillaire fasse souvent référence à des systèmes fonctionnant par l’impré-

gnation des liquides dans des matrices hydrophiles, un écoulement capillaire peut également avoir lieu au

sein de micro-canaux ayant des parois hydrophiles 1.20. Ce type d’écoulement a pour avantages d’éviter

au fluide de s’écouler dans une matrice fibreuse, tout en conservant l’avantage de l’indépendance à des
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appareils externes. On parle alors d’écoulement capillaire spontané (abbrévié SCF, pour Spontaneous Ca-

pillary Flow). Ce type d’écoulement a été décrit dès 1929 avec la loi de Lucas-Washburn-Rideal [72, 73, 74]

dans le cas de l’écoulement dans un tube. L’utilisation d’écoulements capillaires spontanés pour des sys-

tèmes microfluidiques reste cependant assez récente. Pour ce type d’écoulement, la géométrie des canaux

est extrêmement importante. En effet, la présence ou non d’un SCF ainsi que sa dynamique, dépendent en

grande partie des dimensions des canaux. Cela peut ainsi contraindre le design des systèmes utilisant ce

type d’écoulement.

FIGURE 1.20 – Illustration d’un écoulement capillaire spontannée. Images obtenues avec Surface Evolver
[75].

1.4.5 Tableau comparatif

Le tableau 1.4 résume les techniques les plus utilisés pour générer des écoulements avec, pour chacune,

leurs principaux avantages et inconvénients.

Le souhait d’aboutir à un dispositif autonome nous a orienté vers l’utilisation d’écoulements capillaires.

D’autre part, compte tenu de la meilleure robustesse par rapport aux conditions environnementales, nous

utiliserons des écoulements capillaires spontanés plutôt qu’un écoulement par imprégnation.
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1.5 Portabilité : "Lab-on-a-chip" ou "Chip-in-a-lab"?

Le critère d’autonomie et de portabilité "Equipment-free" est l’un des critères les plus contraignants

parmi la liste "ASSURED" proposée par l’OMS. En effet il vise à créer des dispositifs microfluidiques pou-

vant être utilisés n’importe où, c’est-à-dire même en l’absence d’électricité ou d’accès à l’eau potable. Cela

implique notamment que le système ne doit pas reposer sur l’utilisation d’appareils externes qui sont géné-

ralement difficiles à transporter et nécessitent une source d’énergie. Or il se trouve que beaucoup de circuits

microfluidiques ne sont en fait qu’une partie du système complet. D’autres appareils, comme des pompes

ou des capteurs divers, sont nécessaires pour son bon fonctionnement. C’est pourquoi les systèmes "Lab-

on-a-chip" sont parfois appelés des "Chip-in-a lab". En effet, bien qu’une partie du système soit miniaturi-

sée et implémentée dans la carte microfluidique, des instruments de laboratoire sont toujours nécessaires

pour pouvoir la faire fonctionner. La suite de cette section s’intéresse plus particulièrement aux moyens

utilisés pour améliorer cette portabilité.

Dans la section précédente, nous avons vu que la gestion de l’écoulement peut être rendue autonome

en utilisant la capillarité. Cela est un premier pas vers l’autonomie des systèmes et ce type d’écoulement

est maintenant largement utilisé. En revanche, disposer d’un système totalement autonome implique éga-

lement l’intégration d’autres fonctions comme par exemple le stockage et la reprise des réactifs nécessaires

au test, le chauffage dans le cas d’une amplification d’ADN, ou encore la possibilité d’effectuer des mesures

(optiques, électrochimique, etc).

Concernant les méthodes de mesure et de lecture de résultats, de plus en plus de tests s’orientent vers

des systèmes colorimétriques. En effet les résultats peuvent ainsi être interprétés qualitativement, i.e. avec

une réponse positif/négatif (cas du test de grossesse), ou semi-quantitativement par un utilisateur quel-

conque (cas du papier pH). Certains systèmes colorimétriques peuvent même être interprétés qualitative-

ment en prenant une photographie avec un smartphone [76]. La généralisation de l’utilisation des smart-

phones permet d’ouvrir la voie à la télémédecine, où les analyses sont effectuées par le patient mais les

résultats sont interprétés par du personnel médical délocalisé [77].

Lorsque l’intégration d’éléments actifs (nécessitant un apport d’énergie) est nécessaire pour le diag-

nostic, comme c’est le cas du chauffage pour une amplification d’ADN, le critère de portabilité est souvent

élargi à la possibilité d’utiliser le système avec un smartphone (ou un port USB) [78]. Cette extension est

compatible avec la télémédecine et du fait de la grande présence des smartphones dans le monde actuel,

ne restreint pas l’accès au diagnostic final.

Lorsque des éléments conducteurs (comme des électrodes ou des éléments chauffants) sont nécessaires

pour le fonctionnement du système, un moyen simple de les intégrer est de les réaliser par sérigraphie (ou

par impression jet d’encre). C’est en effet un procédé industriel de dépôt d’encres pouvant être conduc-

trices. Le panel d’encres conductrices s’est largement développé avec l’arrivée de l’électronique flexible. En

effet la possibilité d’utiliser des supports organiques souples pour la production par sérigraphie de divers

composants électroniques tel que des LEDs [79], des capteurs de pression [80], des capteurs de température

[81] et autres éléments, ouvre la voie de la réalisation de systèmes électroniques à plus faible coût que les

systèmes basés sur le silicium et qui seraient, de plus, flexible, voire pliable.

1.6 Récapitulatif et organisation de la thèse

Lors de cette thèse nous avons choisis de nous concentrer sur la réalisation d’un dispositif de diagnos-

tic Point-of-Care basé sur une réaction d’amplification d’ADN isotherme LAMP. Une attention particulière
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a été prêtée au respect du critère ASSURED proposé par l’OMS et plus spécifiquement à la portabilité et

l’autonomie du système afin qu’il puisse être utilisable en toutes conditions.

Le premier élément qui a été défini est le type d’écoulement que l’on a souhaité utiliser. De façon à

assurer l’autonomie du système, un écoulement par capillarité est nécessaire. Nous avons fait le choix de

nous tourner vers les écoulements capillaires spontanées plutôt que vers les écoulements par imprégnation

afin d’améliorer la robustesse du système par rapport aux conditions environnementales et en particulier

l’humidité. En effet suivant la région du monde où un tel système pourrait être utilisé, l’humidité relative

de l’air peut être très différente. D’autre part, les écoulements capillaires spontanées ont l’avantage d’avoir

lieu au sein de canaux exempt de fibre et sont donc d’une complexité moins importante. Cela permet de

pouvoir les caractériser et les modéliser plus facilement. Le chapitre 2 est ainsi consacré à l’étude de ce type

d’écoulement.

Ensuite, afin de pouvoir proposer un système peu cher et dont l’industrialisation ne pose pas de pro-

blème, nous nous sommes tournés vers le papier comme support et le thermoformage comme moyen de

production pour nos systèmes microfluidiques. En effet à la fois l’industrie papetière et le procédé de ther-

moformage sont d’ores et déjà existant et proposent des fabrications en série. De plus, le faible coût du

matériau et du procédé en question permettent d’envisager un dispositif final à bas-coût. Le chapitre 3 est

ainsi dédiée au développement d’un nouveau procédé de fabrication permettant d’obtenir par le thermo-

formage d’un support papier des canaux ouverts permettant un écoulement capillaire spontané.

Un diagnostic par amplification d’ADN peut être délicat à intégrer totalement dans un dispositif por-

table car il nécessite un chauffage ainsi qu’une détection. Le choix d’utiliser une amplification de type LAMP

va notamment permettre de simplifier la détection par rapport à une amplification de type PCR car une

détection par pHmétrie est possible. Deux voies de détection par pHmétrie ont été étudiées au cours de

cette thèse. La première consiste en une détection colorimétrique via l’utilisation d’un indicateur coloré.

La seconde détection sera faite par voie électrochimique. Cette seconde technique de détection est plus

complexe à mettre en place car elle nécessite l’insertion d’électrodes dans la système mais, comme nous

le verrons dans le chapitre dédié à cette étude, elle offre la possibilité d’effectuer un suivi en temps réel de

l’amplification, présageant des mesures quantitatives. Ces électrodes seront intégrées dans le système par

procédé sérigraphique. En effet ce dernier est peu onéreux et est compatible avec la voie de production

envisagée. L’élément chauffant nécessaire pour effectuer l’amplification d’ADN sera ainsi, lui aussi, intégré

par voie sérigraphie. Dans un premier temps, afin de simplifier les études, le choix a été fait d’étudier ces

deux éléments fonctionnels de façon séparée et sur support plastique (Chapitre 4). L’intégration de ces élé-

ments se fera ensuite progressivement, en augmentant de façon échelonnée la complexité du système final

(Chapitre 5).
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Chapitre 2

Écoulements Capillaires spontanés

Afin de rendre les systèmes élaborés le plus autonome et portable possible, comme il l’a été discuter

au chapitre précédent, il est intéressant d’utiliser les phénomènes capillaires pour générer les écoulements

dans ces dispositifs. Ce chapitre est ainsi consacré à l’étude de ces écoulements. Cela se fera principalement

par une approche théorique, qui validée au fur et à mesure par des expériences menée au cour de cette

thèse. La possibilité d’effectuer des simulation en éléments finis avec le logiciel COMSOL Multiphysics sera

également discuté à la fin de ce chapitre. Cependant avant d’entamer la théorie des écoulements capillaires,

il convient de définir quelques notions élémentaires, telles que la tension de surface, l’angle de contact, ou

encore la force capillaire.

2.1 Notions élémentaires : Tension de surface, Angle de contact et Force capil-

laire

2.1.1 La tension de surface

La première notion définie dans cette section est la tension de surface (notée γ). Cette dernière est une

grandeur macroscopique qui traduit un déséquilibre des interactions au niveau microscopique d’une inter-

face. En effet, si l’on considère une goutte d’eau, on se rend compte qu’à l’interface de celle-ci les molécules

d’eau disposent de moins d’interactions que leurs semblables qui se trouvent dans le volume de la-dite

goutte [1] (Figure 2.1). Ainsi à l’interface, les molécules ont environ deux fois moins de molécules d’eau voi-

sines qu’au sein du volume (la moitié du voisinage est constituée par l’air), est donc environ deux fois moins

d’interactions. Cela a pour conséquence la cohésion de la goutte. Macroscopique cela peut être caractérisée

par la présence d’une énergie de surface, étroitement liée à la tension de surface selon l’équation 2.1.

ES = γ∗S (2.1)

où S est la surface du contact entre les deux milieux.

D’après l’équation 2.1, afin de minimiser son énergie, une interface va tendre à réduire sa surface. C’est

la raison pour laquelle les gouttes ont une forme sphérique. Cette minimisation de l’énergie de surface peut

également se vérifier à l’aide d’une expérience avec un film d’eau savonneuse [2]. Pour cette expérience,

un film d’eau savonneuse est formé dans un cadre dont un des cotés est mobile. Le film va, afin de réduire

sa surface, tirer le coté mobile du cadre (Figure 2.2 A). Ce mouvement peut être compensé en appliquant

une force proportionnelle à la longueur du coté libre de se déplacer. Ainsi la tension de surface peut être

représentée comme une force linéique le long de la frontière du perimètre de contact, orientée de manière
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FIGURE 2.1 – A l’interface liquide/gaz les molécules du liquide possèdent moins d’interactions que dans le
vollume du liquide. Cela est traduit macroscopiquement par le notion de tension de surface γ

à réduire la surface l’interface (Figure 2.2 B).

A) B)

FIGURE 2.2 – A) Minimisation de l’énergie de surface d’un film d’eau savonneuse fixé à un cadre dont une
des parois est mobile. B) Représentation de la tension de surface par une force linéique.

Dans les paragraphes précédents, la notion de tension de surface a été définie entre un liquide et un gaz,

mais cette dernière est présente à toutes interfaces. C’est-à-dire qu’il existe de la même façon une tension de

surface entre un liquide et un solide, entre un solide et un gaz mais également entre deux liquides. Notons

que la tension de surface est une grandeur positive, qui s’annule dans le cas de deux milieux miscibles (il

n’y a alors pas d’interface). Compte tenu des différentes tensions de surfaces évoquées, des indices sont

généralement utilisés pour expliciter les interfaces. Par exemple, on notera γS−L la tension de surface entre

un solide et un liquide ou γS−G celle entre une solide et un gaz. Bien que la notation γL−G soit utilisée pour la

tension de surface liquide-gaz, il est courant de ne la noter simplement que γ lorsqu’il n’y a pas d’ambiguïté.

2.1.2 L’angle de contact

La seconde grandeur définie dans cette section est l’angle de contact et est notée θ. Elle est définie

comme l’angle entre l’interface solide/liquide et l’interface liquide/gaz (Figure 2.3) et caractérise la mouilla-

bilité d’un liquide sur un solide. Dans le cas d’un angle de contact inférieur à 90 °le liquide est dit mouillant

sur le solide en question. Il sera dit non-mouillant dans le cas contraire. Dans le cas particulier où le liquide

est de l’eau, on parle de surface hydrophile dans le cas où l’eau est mouillante et de surface hydrophobe

sinon (Figure 2.4).

FIGURE 2.3 – Schéma définissant la grandeur d’angle de contact θ.
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FIGURE 2.4 – Une surface est caractériser d’hydrophile ou d’hydrophobe suivant son angle de contact.

2.1.3 La loi de Young

La notion d’angle de contact est définie, dans le paragraphe précédent, lorsque que trois phases (une

liquide, une solide et une gazeuse) sont en contact. La présence de ces différentes phases induit donc la

présence de tensions de surface à l’interface entre chacune d’elles. En particulier, lorsque l’on se place en

un point de la ligne triple, i.e. la frontière où les trois phases sont en contact (Figure 2.5 A), un équilibre entre

ces différentes tensions de surface est atteint (Figure 2.5 B). Une projection sur l’axe horizontal de ces forces

à l’équilibre permet de d’exprimer la loi de Young selon l’équation 2.2.

γSG = γSL + cos(θ)γLG (2.2)

A) B)

FIGURE 2.5 – A) Schéma explicitant la notion de ligne triple. B) Équilibre atteint par les forces de tensions
de surface au niveau d’un point de la ligne triple.

La loi de Young démontre ainsi que les notions d’angle de contact et de tension de contact sont étroite-

ment liées. Cette loi sera par la suite utilisée pour s’affranchir des grandeurs de tension de surface entre des

interfaces solide/liquide et solide/gaz, au profit des grandeurs de tension de surface liquide/gaz et d’angle

de contact qui sont plus facilement mesurable expérimentalement.

2.1.4 La force capillaire

Comme évoqué au début de ce chapitre, l’objet de celui-ci est l’étude des écoulements capillaires spon-

tanés. Ce type d’écoulement est possible grâce à la présence de forces capillaires dans les systèmes en ques-

tion. La présence de telles forces est, par exemple, observée avec le phénomène de montée capillaire [3]

(Fig 2.6) : lorsqu’un tube est placé verticalement en contact avec un liquide mouillant sa surface, le liquide

"monte" dans le tube (Figure 2.6 A). Si au contraire le liquide n’est pas mouillant, le liquide "descend" dans

le tube (Figure 2.6 B).

L’origine de cette force capillaire, peut être expliquée grâce aux notions définies dans les premiers para-

graphes de ce chapitre. En effet, cette force capillaire traduit le gain énergétique induit par le remplacement

d’une interface solide-gaz par une interface solide-liquide [4]. Elle peut être exprimée sous la forme d’une
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FIGURE 2.6 – Phénomène de montée capillaire. A) Cas d’un liquide mouillant. B) Cas d’un liquide non
mouillant.

force linéique (en N/m) selon l’équation 2.3.

Fcapl i n =−(
γSL −γSG

) Eq (2.2)= γ∗ cos (θ) (2.3)

Fcap = 2∗π∗R∗γ∗ cos (θ)

> 0 si le liquide est mouillant,

> 0 si le liquide n’est pas mouillant.
(2.4)

où R est le rayon du tube.

Dans le cas d’un tube, l’équation 2.3 se réduit à l’expression 2.4. Pour un liquide mouillant, la force

capillaire est positive et elle va donc tirer le liquide. Pour un liquide non mouillant, la force capillaire est

négative et elle va donc pousser le liquide. Notons que si l’on réalise de telles expériences, on remarque que

cette montée capillaire ne se fait pas de façon infinie, elle atteint une hauteur limite h. En effet, lorsque le

liquide monte dans le tube, la colonne d’eau générée est alors soumise à la gravité. Il arrive ainsi un moment

où, la force capillaire qui tire le liquide vers le haut est compensée par le poids de la colonne d’eau créée

(équation 2.5).

Fcap = P (2.5)

⇔ 2∗π∗R∗γ∗ cos (θ) = ρ∗π∗R2 ∗h ∗ g

⇔ h = 2∗γ∗ cos (θ)

ρ∗R∗ g
(2.6)

Cela montre que la capillarité, et plus généralement les phénomènes liés à la tension de surface, peuvent

être altérés par la gravité. Afin de quantifier l’importance de la gravité vis-à-vis de la tension de surface, une

grandeur adimensionnelle appelée nombre de Bond (définie par l’équation 2.7) est utilisé.

Bo = ∆ρ∗ g ∗L2

γ
(2.7)

où ∆ρ est la différence de densité entre le liquide et le fluide environnant (généralement l’air), g est

l’accélération de la gravité et L est une longueur caractéristique du système.

Lorsque le nombre de Bond est inférieur à 1, les forces gravitationnelles sont négligeables devant la
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tension superficielle. Cela conduit à gouttes sphériques (Figure 2.7 A), forme due uniquement à la minimi-

sation de l’énergie de surface de la goutte [5]. Dans le cas où la gravité n’est plus négligeable, i.e. Bo > 1, les

gouttes ont alors une forme aplatie (Figure 2.7 B). La dimension (Lc ) à partir de laquelle la gravité devient

non négligeable (i.e. Bo = 1 ) est appelée longueur capillaire, et est définie par l’équation 2.8.

Lc =
√

γ

∆ρ∗ g
(2.8)

FIGURE 2.7 – Importance de la gravité et caractérisation avec le nombre de Bond. A) Cas où la gravité est
négligeable (Bo < 1). B) Cas où la gravité n’est pas négligeable (Bo > 1).

Dans le cas particulier où l’on considère de l’eau dans l’air, la longueur capillaire est égale à 2.7 mm. No-

tons que cette longueur étant grande devant les dimensions typiques en microfluidique. Cela a donc pour

conséquence, que la gravité peut généralement être négligée dans un système microfluidique (du moment

que celui-ci est placé horizontalement). Comme nous allons le voir dans la section suivante, c’est grâce à

cette prédominance des phénomènes interfaciaux que les écoulements capillaires spontanés apparaissent

dans les systèmes microfluidiques.

2.2 Théorie des écoulements capillaires spontanés

Comme évoqué précédemment, l’utilisation d’écoulements capillaires spontanés permet d’apporter de

l’autonomie et de la portabilité aux systèmes microfluidique. C’est une pourquoi l’utilisation de tels écoule-

ments pour des dispositifs de type Poin-of-Care, ou plus généralement pour des tests biologiques/chimiques,

se développe depuis quelques années [6, 7, 8, 9, 10]. Cependant afin de produire des dispositifs les plus ro-

bustes et précis possibles, la connaissance des écoulements au sein de ces derniers est essentielle. Cette

section porte ainsi sur l’étude théorique des écoulements capillaires spontanés.

Dans la première sous-section plus de détails seront donnés sur les facteurs favorisant ou non la pré-

sence d’un écoulement capillaire spontané. Nous verrons que la géométrie du canal joue un rôle primordial

avec le (ou les) matériau(x) composant le-dit canal. Dans un premier temps, le cas d’un canal de section uni-

forme composé d’un unique matériau sera étudié. Ensuite le problème sera complexifier en considérant des

canaux composés de plusieurs matériaux mais toujours de section uniforme, puis le cas de canaux s’éva-

sant sera analysé. Les dernières sous-sections discuteront quant à elles du cas particulier des écoulements

capillaires sous forme de filaments et des vannes capillaires.

La seconde sous-section va quant à elle présenter la dynamique des écoulements capillaires spontanés.

En effet, après une première discussion sur l’importance de l’angle de contact dynamique pour de tels écou-

lements, les lois de propagation d’un liquide transporté par écoulement capillaire spontané seront dérivées

selon différentes conditions. Tout d’abord, cette dynamique sera étudiée pour un fluide Newtonien dans un

canal de section uniforme et rectiligne. Puis ces équations seront généralisées aux fluides non-Newtoniens.

Enfin, les effets de la géométrie sur la dynamique de ces écoulement seront discutés, en étudiant les cas des

canaux ayant une section non-uniforme ainsi que des canaux possédant une courbure. Ces deux dernières
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études seront menées dans le cas de l’écoulement de fluides Newtoniens pour plus de simplicité.

2.2.1 Conditions pour un écoulement capillaire

2.2.1.1 Cas d’un canal uniforme

Un écoulement capillaire spontané résulte de la différence de pression entre le réservoir de liquide (no-

tée Pr es) et le front du liquide. La pression au front du liquide est appelée pression capillaire et est notée

Pcap . La condition pour qu’un écoulement ait lieu peut donc s’écrire selon l’équation 2.9.

Pr es > Pcap (2.9)

Ces pressions étant localisées au niveau d’interfaces liquide-air, elles peuvent être exprimées par la loi

de Laplace. Cette dernière indique qu’à une interface entre deux fluides, la différence de pression entre

ceux-ci est liée à la courbures de l’interface par la relation 2.10.

∆P = Pi ntér i eur e −Pextér i eur e = γ∗
(

1

R1
+ 1

R2

)
(2.10)

où γ est la tension de surface entre les fluides et R1 et R2 sont deux rayons de courbures principaux de

l’interface, i.e. pris dans des directions perpendiculaires (Figure 2.8).

FIGURE 2.8 – Rayons de courbures principaux d’une interface (R1 et R2).

Cette loi est facilement utilisable lorsque la géomètrie de l’interface est simple. On remarque ainsi

qu’une goutte (ou une bulle) est toujours en surpression par rapport à son environnement (les deux rayons

de courbures sont positifs). Cette loi permet également d’expliquer la forme qu’adopte un film de savon

lorsqu’il est attaché à deux cercles éloignés l’un de l’autre (Figure 2.9). En effet l’air est à la même pression

des deux côtés du film de savon. On a donc un ∆P nul, ce qui implique que les deux rayons de courbure

principaux s’annulent et cela résulte en la surface minimale (au sens strict) qu’est la caténoïde.

Afin de résoudre la condition stipulée dans l’Eq 2.9, nous allons maintenant chercher à déterminer les

deux pressions mises en jeu.

La pression du réservoir est généralement considérée comme constante dans le temps et nulle par rap-

port à la pression atmosphérique. Afin de valider ces hypothèses l’interface entre le liquide et l’air doit donc

être plate (c-à-d avoir un rayon de courbure infini) et ne pas varier dans le temps. Pour cela le réservoir doit

notamment être assez volumineux pour que la perte de liquide du réservoir lors de l’écoulement ne modi-

fie pas cette interface. D’autre part, le réservoir ne doit pas être trop haut pour ne pas induire une pression

hydrostatique supplémentaire à la pression de Laplace. Cela conduit donc généralement à des réservoirs

assez larges et peu hauts (Figure 2.10). Les grandes dimensions latérales du réservoir vont ainsi largement
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FIGURE 2.9 – Formation d’une caténoïde par un film de savon étiré entre deux anneaux.

dépasser la longueur capillaire et la gravité va aplanir l’interface conférant au réservoir une différence de

pression avec l’atmosphère tendant vers zéro.

FIGURE 2.10 – Photo du réservoir d’un système microfluidique à écoulement capillaire spontané.

L’équation 2.9 se réduit alors au fait que la pression capillaire doit être négative pour qu’un écoulement

ait lieu. Dans le cas d’un écoulement dans un tube composé d’un unique matériaux la loi de Laplace peut

encore facilement être utilisée grâce à la symétrie du système. Le rayon de courbure de l’interface est alors

donné par l’équation 2.11 et la pression capillaire par l’équation 2.12.

Rcour bur e =
Rtube

cos (θ)
(2.11)

Pcap = 2∗γ∗ cos (θ)

Rtube
(2.12)

Ainsi un écoulement capillaire au sein d’un tube composé d’un unique matériau apparaît dès lors que le

liquide est mouillant sur ce matériau. En effet pour un matériau hydrophile on a θ< 90° ce qui conduit à une

pression capillaire négative. Dans ce cas la condition d’écoulement capillaire spontané est donc respectée.

Cette condition se généralise facilement à toute géométrie de canal composé d’un unique matériau. En effet

il est assez aisé de comprendre que pour que l’interface du liquide soit concave, c’est-à-dire que la pression

capillaire soit négative, il faut que l’angle de contact soit inférieur à 90°.

Lorsque plusieurs matériaux rentrent en jeu dans la composition du canal, les choses se complexifient.

Il est à noter que la présence de plusieurs matériaux au sein d’un canal est cependant une chose relative-

ment commune. En effet, la majorité des procédés de fabrication produisent des canaux ouverts. Le cas le
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plus classique est alors de sceller un capot sur le dispositif. Dans le cas où ce capot n’est pas fait du même

matériau que le canal, un canal multi-matériaux est alors obtenu. On voit également apparaître un intérêt

pour ce qui est appelé la microfluidique capillaire ouverte [8, 4]. Dans ce cas le canal n’est pas fermé, un des

côtés du canal est alors directement au contact avec l’air environnant. Ce type de dispositif est intéressant

car il permet d’éviter le confinement de bulles dans les canaux microfluidiques mais également, car il offre

un accès direct au fluide. L’ouverture des canaux peut également se faire de deux côtés du canal, on parle

alors de microfluidique suspendue [11]. Dans ces systèmes le canal n’est alors plus composé que de deux

parois latérales (Figure 2.11) et le liquide est maintenu suspendu à ces parois par les forces de tension de sur-

face. Cela est possible, encore une fois, grâce aux petites dimensions du système et donc à la prédominance

des forces de tension de surface vis-à-vis de la force gravitationnelle. On remarque d’ailleurs que lorsque

la largeur du canal augmente et dépasse la longueur capillaire (Eq 2.8), l’interface inférieure du liquide se

bombe, montrant que le poids du liquide commence à contrebalancer la force de tension de surface (Figure

2.12 ). Dans le cas de canaux ouvert ou suspendus, les canaux sont effectivement multi-matériaux car ils

sont composés du matériau des parois et de l’air environnant.

FIGURE 2.11 – Schéma d’un canal microfluidique suspendu.

FIGURE 2.12 – Déformation l’interface inférieure du liquide par la gravité lorsque la largeur du canal aug-
mente.

Dans le cas de canaux composites, la pression capillaire est difficilement calculable à partir de la loi

de Laplace car les courbures principales de l’interface ne sont plus géométriquement intuitives. Afin de

permettre son calcul, l’énergie de Gibbs de l’interface peut alors être utilisée [12]. Considérons la variation

de cette énergie lorsque l’on souhaite augmenter le volume du liquide dans le canal d’un volume dV (Figure

2.13). Cette variation est donnée par l’équation 2.13,

dEi nter f ace =−Pcap ∗dV +∑
i

(
γSi−L −γSi−G

)∗d Ai (2.13)

où les termes "+γSi−L ∗d Ai " prennent en compte le coût en énergie dû à la création d’une nouvelle

interface solide-liquide, alors que les termes "−γSi−G∗d Ai " traduisent le gain énergétique lié à la réduction
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de l’interface solide-gaz.

FIGURE 2.13 – Illustration de l’augmentation de surface d Ai des différentes surfaces de contact lorsque le
liquide avance d’une distance d x dans le canal.

Pour continuer ce calcul il est important de remarquer que la géométrie de l’interface du front du liquide

peut être considérée à l’équilibre. Afin de justifier cela, le temps de Tomotika peut être calculé (équation

2.14).

τTomoti ka = µL

γ
(2.14)

où L est une dimension caractéristique de la section du canal et µ la viscosité du fluide.

Cette grandeur quantifie le temps nécessaire à l’interface liquide-air pour atteindre son équilibre. Dans

le cas de l’eau et d’un canal de 1 mm de large, on obtient τTomoti ka = 1.4E−5s. Ce temps est extrêmement

court et on peut ainsi raisonnablement considérer que l’interface du liquide est toujours à l’équilibre. On a

alors dEi nter f ace = 0 et l’expression de la pression capillaire est donnée par l’équation 2.15

Pcap =∑
i

(
γSi−L −γSi−G

)∗ d Ai

dV
(2.15)

En utilisant la relation de Young (Eq 2.2) cette dernière équation se réduit à l’expression 2.16.

Pcap =−
∑

i γ∗ cos (θi )∗d Ai

dV
(2.16)

Comme le canal possède une section constante, l’interface se déplace par translation au sein du canal.

Ainsi en notant d x la longueur du canal occupé par un volume dV, les variations élémentaires de surface et

de volume peuvent être écrite selon les équations 2.17 et 2.18

d Ai = pi ∗d x (2.17)

et

dV = Asect i on ∗d x (2.18)

Et finalement la pression capillaire est donnée par l’expression 2.19.

Pcap =−γ∗
∑

i pi ∗ cos (θi )

Asect i on
(2.19)

Il est intéressant de noter que l’on retrouve au numérateur l’expression de la force capillaire (ou plus

précisément de la somme des forces capillaires) présente dans le canal. Cette force est divisée par l’aire de

la section du canal donnant alors l’expression de la pression capillaire.
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La condition d’écoulement capillaire spontané peut donc s’écrire selon l’équation 2.20.

∑
i

pi ∗ cos (θi ) > 0 (2.20)

L’utilisation de l’angle de contact généralisé de Cassie, défini par l’équation 2.21, peut être utilisé afin de

simplifier la condition d’écoulement capillaire spontané qui se réduit alors à l’expression 2.22 [12].

cos
(
θ∗

)=∑
i

pi

Γ
∗ cos (θi ) (2.21)

où Γ=∑
i pi est la longueur du périmètre de la section du canal.

cos
(
θ∗

)> 0 (2.22)

Cela signifie donc que pour qu’un écoulement capillaire spontané ait lieu, il faut qu’en moyenne l’angle

de contac soit inférieur à 90°. En d’autres termes, il faut que le canal présente assez de parois hydrophiles

pour compenser les possibles parois hydrophobes. A noter que cette relation peut être utilisée dans le cas

de canaux ouverts ou suspendus en prenant l’angle de contact du liquide avec l’air égal à 180°.

Dans les cas particuliers d’un canal rectangulaire ouvert ou d’un canal suspendu, les conditions d’écou-

leemnt capillaire spontané peuvent s’écrire comme une condition sur le facteur de forme du canal en fonc-

tion de la mouillabilité du canal (équations 2.23 et 2.24).

w

h
< 2cos (θ)

1− cos (θ)
Pour un canal rectangulaire ouvert (2.23)

w

h
< cos (θ) Pour un canal suspendu (2.24)

où w et h sont respectivement la largeur et la hauteur du canal (en m).

Ces deux relations sont représentées sur les figures 2.14 et 2.15. Comme nous pouvons le voir, la condi-

tion d’écoulement est bien plus contraignante pour un canal suspendu que pour un canal rectangulaire

ouvert. Cela est cohérent avec l’interprétation précédente. En effet, un canal suspendu présente plus de

parois hydrophobes (ici, en contact avec l’air) qu’un canal rectangulaire ouvert. Ainsi la présence de parois

hydrophiles est d’autant plus nécessaire. En particulier pour un canal suspendu, le rapport w/h ne peut

jamais dépasser 1.

FIGURE 2.14 – Graphiques représentant la condition d’écoulement capillaire spontané pour un canal ouvert
de section rectangulaire.
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FIGURE 2.15 – Graphique représentant la condition d’écoulement capillaire spontané pour un canal sus-
pendu.

2.2.1.2 Cas d’un canal s’évasant

Dans l’article suivant, publié dans la revue "Medical Engineering and Physics", la condition de présence

d’un écoulement capillaire spontané dans un canal ouvert s’évasant est dérivée en utilisant la même ap-

proche que décrite dans les paragraphes précédents. Il y est montré que cette condition est différente par

rapport à celle présentée ci-dessus. La condition d’écoulement dans un canal s’évasant est alors plus stricte

que dans le cas d’un canal de section uniforme. En effet, la présence d’un angle entre les parois et la direc-

tion de l’écoulement a un impact direct sur la courbure de l’interface, et a tendance à aplanir cette dernière.
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Nous avons vu jusqu’à présent dans cette section des conditions pour qu’un écoulement capillaire

spontané ait lieu dans un canal microfluidique. Cependant les phénomènes de capillarité peuvent égale-

ment provoquer des écoulements sous forme de filaments dans les angles des canaux. Ce type d’écoulement

et les conditions associées sont discutés dans la sous-section suivante.

2.2.1.3 Écoulement capillaire dans les angles et filaments de Concus-Finn

La présence de filaments capillaires dans les angles formés par deux parois hydrophiles est un phéno-

mène bien connu et a fait l’objet de plusieurs études [13, 14, 15, 16, 17]. Des exemples de tels filaments sont

présentés dans la figure 2.16.

FIGURE 2.16 – Observations expérimentales des filaments de Concus-Finn.

Ces filaments sont souvent dénommés filaments de Concus-Finn d’après les noms des premiers cher-

cheurs à avoir rapporté leur existence [13]. Ces derniers ont également établi une condition, décrite par

l’équation 2.25 ,pour leur présence.

θ< π

2
−α (2.25)

où θ est l’angle de contact et α la mesure du demi-angle de l’angle formé par les parois (Figure 2.17 ).

Ainsi dans le cas d’un canal rectangulaire des filaments de Concus-Finn apparaissent si l’angle de contact

du liquide est inférieur à 45°.

FIGURE 2.17 – Schéma de la présence d’un filament capillaire dans un angle de demi mesure α.

A noter que cette condition (Eq 2.25) peut être respectée de façon indépendante à la condition d’écou-

lement capillaire spontané (2.22). En particulier, il peut y avoir des filaments de Concus-finn alors qu’il

n’y a pas d’écoulement capillaire spontané, ou il peut y avoir un écoulement capillaire spontané sans qu’il

n’y ait de filaments. Afin d’étudier plus précisément les différentes possibilités d’écoulement, la suite de ce

paragraphe se place dans le cas particulier d’un canal ouvert de section rectangulaire.

Intéressons-nous au cas où des filaments sont présents dans les angles du canal, mais où le liquide ne

rempli pas totalement le canal (Figure 2.18). Dans ce cas, on obtient facilement la condition géométrique

donnée par l’inéquation 2.26 qui traduit le fait que les deux filaments ne se rejoignent pas au centre du
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FIGURE 2.18 – Vue en coupe d’un canal rectangulaire ouvert présentant des filaments de Concus-Finn mais
pas d’écoulement capillaire spontané.

canal.

w

h
> 2

t an (θ)
(2.26)

Il est alors intéressant de remarquer que l’on peut avoir une géométrie qui respecte à la fois la condition

de séparation des filaments (Eq 2.26) et la condition d’écoulement capillaire spontané (Eq 2.23). En effet

cette dernière condition est moins stricte que la première (équation 2.27).

2cos (θ)

1− cos (θ)
> 2

t an (θ)
(2.27)

Dans le cas le plus classique cela se traduit par la présence de filaments précurseurs à l’écoulement (fi-

gure 2.16). Cependant il peut être imaginé des situations où, suite à un élargissement, seuls les filaments

de concus-Finn parviennent dans le canal [18] (Figure 2.19). Dans ce cas particulier, bien que la condition

d’écoulement capillaire soit respectée, l’écoulement ne rempli pas le canal intégralement. Toutefois si par

la suite la largeur du canal diminue et ne respecte plus la condition de l’Eq 2.26, cela amène les deux fi-

laments en contact et l’écoulement capillaire spontané est de nouveau présent (Figure 2.20). La condition

d’écoulement capillaire spontané étant respectée dans le canal précédent la constriction, un écoulement

va également se produire dans ce canal en direction de l’amont.

FIGURE 2.19 – Exemple de géométrie de canal permettant d’obtenir des filaments capillaire sans écoule-
ment capillaire spontané bien que la condition de l’équation 2.23 soit respectée.

Ainsi il existe certaines géométries de canal pour lesquelles, la présence d’écoulement capillaire spon-

tané dépend de l’histoire de l’écoulement et en particulier de la façon dont le liquide atteint le-dit canal

(en écoulement capillaire spontané ou seulement sous forme de filaments). Cela peut être résumé par une
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FIGURE 2.20 – Rétablissement de l’écoulement capillaire spontané, lorsque la géométrie permet aux deux
filaments de se rejoindre. Phénomène observé avec des simulations (à gauche) et expérimentalement (à
droite).

région métastable dans la figure 2.21 répertoriant les différents types d’écoulements en fonction de la géo-

métrie et de l’angle de contact [18].

FIGURE 2.21 – Graphique répertoriant les différents types d’écoulements pour un canal rectangulaire ou-
vert. Adapté de [18]

2.2.1.4 Les vannes capillaires

L’élaboration de vannes capillaires a d’ores et déjà été abordé avec la condition d’écoulement capillaire

spontané pour un canal s’évasant. Il a été montré qu’un élargissement du canal peut provoquer un arrêt

de l’écoulement. En associant cette vanne stop avec un second canal il a également été montré que l’écou-

lement du liquide peut être rétabli grâce au passage d’un second liquide provoquant la rupture de l’effet

vanne stop. Ces différents éléments sont très intéressants pour les systèmes microfluidiques capillaires car

ils peuvent permettre un contrôle de l’écoulement. Ainsi des études sur ces différentes vannes et leurs ca-
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pacités à retenir des liquides sont présentes dans la littérature [19, 20, 21, 22]. De plus, en les couplant avec

un bon dimensionnement des canaux microfluidiques associés, des écoulements successifs peuvent être

établis ouvrant la voie à la réalisation de tests multi-étapes [22].

On notera toutefois que pour le bon fonctionnement de ces vannes, un évasement du canal microflui-

dique n’est pas le seul élément clé. En effet, si la géométrie du canal est favorable à l’apparition de filaments

de Concus-Finn, ces derniers peuvent conduire à la rupture de la vanne stop (Figure 2.22). Afin d’empêcher

cela, l’élargissement du canal doit se faire selon toutes les directions. C’est-à-dire qu’il est nécessaire d’avoir

une marche au sein du canal microfluidique, en plus de l’élargissement latéral de celui-ci (Figure 2.23).

FIGURE 2.22 – Les filaments de Concus-Finn ne sont pas arrêtés par une vanne stop classique.

FIGURE 2.23 – La présence d’une marche permet d’arrêter également les filaments de Concus-Finn.

Nous avons vus dans cette section qu’un écoulement capillaire peut se produire, ou non, au sein d’un

canal microfluidique en fonction de sa géométrie et de sa mouillabilité (Figures 2.14 et 2.15). Ces deux fac-

teurs déterminent de même la présence d’écoulement sous forme de filaments, dit de Concus-Finn, dans

les angles des canaux (Figure 2.21). La géométrie des canaux pour les systèmes microfluidiques capillaires

apparaît donc comme un élément clé à dimensionner correctement lors de la création d’un dispositif. Mais

son influence ne s’arrête pas là. En effet, comme nous allons le voir dans les sections suivantes, elle va éga-

lement conditionner la cinétique de l’écoulement, rendant encore plus important le bon dimensionnement

des canaux mis en jeu dans le système.

2.2.2 Étude dynamique des écoulements capillaires spontanés

La dynamique d’un écoulement capillaire spontané résulte d’un équilibre entre la force de traction ca-

pillaire et la force de frottement aux parois. Chacune de ces deux forces dépend d’un certain nombre de

paramètres :

— La force capillaire va dépendre de la géométrie du canal, de l’angle de contact du liquide ainsi que

de sa tension de surface.
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— La force de frottement va dépendre de la géométrie du canal, de la rhéologie du fluide ainsi que de

la vitesse d’écoulement.

Ainsi, après avoir discuté l’influence de l’angle de contact dynamique, nous allons étudier dans cette

section la dynamique des écoulements capillaires selon la géométrie du canal et la rhéologie du fluide.

Dans un premier temps nous allons nous restreindre au cas d’un canal de section uniforme. Les équations

gouvernant l’écoulement d’un fluide Newtonien seront rappelées avant d’étudier le cas plus complexe des

fluides non-Newtoniens. Ensuite, nous reprendrons le cas particulier des fluides Newtoniens pour étudier le

comportement des écoulements capillaires spontanés lorsque le canal présente une section non-uniforme

puis dans le cas de canaux tournants.

2.2.2.1 Angle de contact dynamique

Avant de déterminer la dynamique des écoulements capillaires spontanés, l’importance de l’angle de

contact dynamique va être étudiée. Il est connu que lorsqu’une interface liquide progresse sur un substrat

solide, son angle de contact n’est pas constant [23, 24, 25]. On parle d’angle de contact dynamique θd en

comparaison avec l’angle de contact statique utilisé jusqu’à présent. Pour éviter les confusions, l’angle de

contact statique sera noté θs dans cette sous-section.

L’angle de contact dynamique dépend de la vitesse de propagation du liquide, et lorsque l’interface

avance sur le solide on parle d’angle de contact d’avancée θa > θs , lorsqu’au contraire l’interface recule sur

le solide on parle d’angle de contact de récession θr < θs (fig 2.24).

FIGURE 2.24 – Dépendance de l’angle de contact dynamique à la vitesse de propagation de l’interface li-
quide.

La force capillaire étant directement liée à l’angle de contact (Eq 2.3), il convient de s’intéresser à l’in-

fluence de la dynamique ce dernier sur les écoulements capillaires spontanés. Une telle étude a été menée

par Berthier et al. [26]. Il y est démontré qu’une variation non négligeable de la valeur de l’angle de contact

n’est présente que pour les premiers millimètres de l’écoulement, où la vitesse d’écoulement varie beau-

coup. Ensuite l’écoulement capillaire peut être modélisé en utilisant une valeur constante pour l’angle de

contact. En pratique les premiers millimètres sont très rapidement remplis et l’étude de la dynamique des

écoulements porte sur les longueurs de canal plus importantes. De ce fait l’angle de contact dynamique ne

sera pas utilisé pour l’étude dynamique des écoulement au sein des paragraphes suivants.
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2.2.2.2 Cas d’un fluide Newtonien s’écoulant dans un canal uniforme

Considérons tout d’abord le cas d’un canal de section uniforme dans lequel s’écoule un fluide Newto-

nien. Dans ce cas la force de traction capillaire et la force de frottement s’écrivent, respectivement, selon les

équations 2.28 et 2.29

Fcap = γ∗∑
i

pi ∗ cos (θi ) (2.28)

F f r ot =−x(t )∗
Ó

Γ
τ (2.29)

où τ est la contrainte de cisaillement (en Pa), x la longueur du canal remplie par le liquide (en m) et t le

temps (en sec).

La longueur de friction λ (Fig 2.25) est définie par l’équation 2.30.

λ= V(
∂V

∂~n

) = V ∗µ
τ

(2.30)

La longueur de friction moyenne (notée λ) est ensuite calculée selon l’équation 2.31.

1

λ
= 1

Γ

Ó
Γ

1

λ
(2.31)

FIGURE 2.25 – Schéma définissant la longueur de friction λ à partir du profil de vitesse de l’écoulement.

Ces définitions permettent d’écrire la force de frottement selon l’équation 2.32.

F f r ot =−µ∗V ∗x(t )∗ Γ
λ

(2.32)

Le bilan de ces forces est alors décrit par l’équation 2.33.

m ∗a = γ∗Γ∗ cos
(
θ∗

)−µ∗V ∗x(t )∗ Γ
λ

(2.33)

où m est la masse de liquide (en kg) et a l’accélération (en m/s2).

Nous avons vu précédemment que dans les systèmes microfluidiques l’inertie est négligeable face aux

forces de viscosités (Re << 1). Grâce à cette hypothèse, des expressions analytiques peuvent être obtenues

pour la longueur de remplissage du canal (équation 2.34) ainsi que pour sa vitesse de remplissage (équation

2.35 ou 2.36 )[27]

x(t ) =
√
γ

µ
∗

√
cos (θ∗)

√
2∗λ∗ t (2.34)

70 Gosselin David



2.2. THÉORIE DES ÉCOULEMENTS CAPILLAIRES SPONTANÉS

V(t ) =
√
γ

µ
∗

√
cos (θ∗)

√
λ

2∗ t
(2.35)

V(x) = γ

µ
∗ cos

(
θ∗

)∗ λ
x

(2.36)

Dans ces différentes équations, la géométrie du canal est représenté par la longueur de friction moyenne

λ. Cette grandeur peut être difficile à déterminer analytiquement. Dans la référence [27], il est démontré

que dans le cas de canaux fermés, son expression peut être lié au diamètre hydraulique DH et à la résistance

hydraulique RH par la relation

λ=µ
4

RHDH
(2.37)

Le tableau 2.1 présente les expressions de la longueur de friction moyenne pour différentes géométries

de canal.

Géométrie Circulaire Carrée Rectangulaire aplatie Rectangulaire ouvert Suspendue
de la R : Rayon c : Côté w : largeur w : largeur w largeur

section h(¿ w) : hauteur h : hauteur h : hauteur

λ
R

6

c

7.1

h

6

1

6

w +2h

w/h +2h/w

w

6

Tableau 2.1 – Expressions des longueurs de frictions moyennes pour les géométries les plus courantes.
Extrait de [27].

Il peut être vérifié que cette loi de remplissage se réduit bien à la loi de Lucas-Washburn-Rideal (équa-

tion 2.38) [28, 29, 30] dans le cas d’un canal cylindrique.

x(t ) =
√
γ

µ
∗

√
cos (θ)

√
R

2
∗ t (2.38)

FIGURE 2.26 – Validation expérimentale de la loi théorique de l’Eq 2.34.

Cette loi a été testée avec différentes géométries de canaux microfluidiques (Fig 2.26 ). A noter que dif-

férents liquides et différents matériaux ont été utilisés pour ces expériences. Pour les deux géométries ou-

vertes, le matériau du canal était du PMMA. Comme ce dernier n’a pas une bonne hydrophilicité il doit
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subir un traitement de surface si le liquide utilisé est de l’eau. Dans le cas du canal rectangulaire ouvert, un

traitement plasma O2 a été utilisé (marques triangulaires bleues). Pour le canal suspendu, il n’y a pas eu de

traitement de surface d’effectué car le liquide utilisé était un mélange d’eau et d’IPA (IsoPropyl Alcohol). En

effet ce mélange permet d’abaisser la tension de surface du liquide permettant une bonne mouillabilité sur

le PMMA[31] (marques vertes en forme de losanges). Dans le cas des géométries fermées, le liquide était du

sang et le matériau des canaux était du brosilicate (courbes rouges avec des marques rondes, carrées ou en

étoiles). Alors que les canaux en PMMA ont été réalisés par usinage au sein du laboratoire, les canaux en

borosilicate ont fait l’objet d’un achat chez CM Scientific.

De bonnes corrélations entre les résultats expérimentaux et la loi théorique sont observées mais on no-

tera toutefois que pour les courbes en rouge (marques carrées, rondes et en étoiles) les points expérimen-

taux suivent bien cette loi dans un premier temps puis semblent en dévier. Cela est dû au fait que ces expé-

riences ont été réalisées avec du sang qui est un fluide non-Newtonien. Il a ainsi semblé important d’étudier

plus précisément les écoulements capillaires spontanés des fluides non-Newtoniens, d’autant plus que les

dispositifs de diagnostic médicaux sont souvent amenés à utiliser une goutte de sang comme fluide échan-

tillon.

2.2.2.3 Cas d’un fluide non-Newtonien s’écoulant dans un canal uniforme

L’article suivant, publié dans "AIMS Biophysics", a pour objectif d’étudier la dynamique des écoule-

ments capillaires spontanés dans le cas des fluides non-Newtoniens. Pour cela, l’équation de la dynamique

d’un tel écoulement est dérivée à partir de l’équation de Navier-Stokes. De plus, la loi de Herschel-Bulkley

est utilisée afin de prendre en compte les phénomènes non-Newtoniens. Il est montré que la loi obtenue

se réduit bien aux lois connues pour l’écoulement dans un tube : la loi de Lucas-Washburn-Rideal dans le

cas de fluides newtoniens et la loi de Rabinowitsch-Mooney pour des fluides d’Ostwald. Des écoulements

capillaires d’échantillons sanguins sont ensuite utilisés pour valider l’équation établie. En effet, un très bon

accord entre l’équation théorique dérivée et les points expérimentaux est obtenu.
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2.2.2.4 Cas d’un fluide Newtonien s’écoulant dans un canal non-uniforme

Au cours des paragraphes précédents, nous nous sommes intéressés à la dynamique des écoulements

microfluidiques capillaires au sein de canaux ayant une section uniforme. Cependant dans un système mi-

crofluidique il n’est pas rare d’avoir des sections de canaux ayant des dimensions différentes, comme par

exemple pour une chambre de réaction. Ce paragraphe va ainsi étudier l’impact de l’insertion de telles sec-

tions sur la dynamique de l’écoulement.

Nous allons tout d’abord étudier l’impact d’un unique élargissement ou d’une unique constriction sur

l’écoulement dans un canal microfluidique, puis nous généraliseront l’approche à un canal comportant

plusieurs changements de sections successifs.

Cas d’une unique constriction ou d’un unique élargissement Dans l’article présenté ci-après, publié

dans "Langmuir", le cas d’un canal possédant une unique constriction ou d’un unique élargissement est

étudié. Il est montré dans cet article que la présence d’un tel changement de section peut avoir un effet,

soit local, soit global sur l’écoulement. En effet si une constriction aura une forte répercussion tout au long

de l’écoulement via la force de frottement, un élargissement n’influencera cette dernière que peu. Il en

résulte qu’une constriction aura un rôle de résistance globale sur l’écoulement, alors qu’un élargissement

ne ralentira l’écoulement que localement, lors du passage de l’interface à travers ce dernier.
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Discussion sur les changements de vitesses associés aux changements de sections. Dans l’article précé-

dent, il a été présenté qu’une restriction avait pour effet d’augmenter localement la vitesse de l’écoulement

alors qu’au contraire un élargissement la diminuait. Cela peut tout d’abord sembler en contradiction avec

les équations établies pour un canal de section uniforme. En effet nous avons vu (Eq 2.35) que la vitesse,

dans un canal cylindrique, était proportionnelle à la racine carré du rayon du canal. Une augmentation de

rayon aboutit donc à une augmentation de la vitesse de l’écoulement, et cela est cohérent avec l’augmen-

tation de la force capillaire due au fait que le périmètre mouillant est plus important. Or c’est bien l’inverse

que l’on observe lorsque l’on agrandit le canal, c’est-à-dire une diminution de la vitesse.

Pour comprendre cela il faut se rappeler que la dynamique de l’écoulement résulte d’un équilibre entre

la force de traction capillaire et la force de frottement. Alors que la force de traction capillaire ne dépend

que de la géométrie du canal où se trouve l’interface, la force de frottement comporte un "effet mémoire"

et dépend de la géométrie de l’ensemble du canal.

Résonnons par l’absurde. Prenons le cas d’un élargissement et imaginons que la vitesse de l’écoulement

augmente dans la section plus large du fait de l’augmentation de la force capillaire. Par conservation du dé-

bit, la vitesse de l’écoulement dans le canal avant l’élargissement serait encore plus importante, et ce d’un

facteur
(
Rl ar g e /Retr oi t

)2. Cette forte augmentation de vitesse dans le canal précédent l’élargissement, aug-

menterait alors fortement les frottements liés à l’écoulement (ces derniers étant proportionnels à la vitesse,

Eq 2.32). Or l’augmentation de la force de traction capillaire ne se fait que d’un facteur Rl ar g e /Retr oi t et ne

permet donc pas de compenser l’augmentation de la force de frottement. On a donc bien une diminution

de la vitesse lorsqu’un liquide arrive à un élargissement. Le même raisonnement peut être effectué pour

démontrer qu’une constriction du canal aboutit bien à une augmentation de la vitesse de l’écoulement.

Un autre moyen de se rendre compte de cela est de déterminer une longueur de frottement équivalente

Leq pour la portion du canal précédent le changement de section qui correspondrait à la longueur de cette

portion de canal s’il était de section constante et égale à celle de la seconde portion. Avec cette définition,

lorsqu’un liquide qui s’écoule dans un canal cylindrique de rayon R1 arrive à un changement de section, les

frottements qu’il subit sont identiques à celles d’un liquide ayant parcouru une distance Leq dans un canal

cylindrique de rayon R2 (Figure 2.27).

FIGURE 2.27 – Définition de la longueur de frottement équivalente Leq .

Ainsi la force de frottement correspondant à la première portion du canal peut s’écrire de deux façons,
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comme indiqué par les équations 2.39.

Fdr ag =µ
L1

λ1

pw1V1 =µ∗L1 ∗8∗π∗V1

=µ
Leq

λ2

pw2V2 =µ∗Leq ∗8∗π∗V2

(2.39)

En utilisant la conservation du débit, l’égalité de ces deux expressions peut également s’écrire selon

l’équation 2.40.

Fdr ag =µ∗L1 ∗8∗π∗V2 ∗
(

R2

R1

)2

=µ∗Leq ∗8∗π∗V2 (2.40)

Finalement l’expression de la longueur équivalente recherchée est donnée par l’équation 2.41.

Leq = L1 ∗
(

R2

R1

)2

(2.41)

D’autre part la vitesse d’un écoulement dans un canal cylindrique uniforme, décrite par l’Eq 2.36, est

rappelée par l’équation 2.42.

Vuni f or me =
γ

µ
∗ cos (θ)∗ R

4∗x
(2.42)

La différence de vitesse au passage du changement de section est donc donnée par l’équation 2.43.

∆V = Vuni f or me (r = R2, x = Leq )−Vuni f or me (r = R1, x = L1)

= γ

µ
∗ cos (θ)∗

(
R2

4∗Le q
− R1

4∗L1

)
= γ

µ
∗ cos (θ)∗ R1

4∗L1 ∗R2
(R1 −R2)

(2.43)

Dans ce cas, un élargissement conduit bien à une diminution de la vitesse d’écoulement et une constric-

tion à son accélération.

Maintenant que les phénomènes associés à des changements de sections ponctuels ont été présentés,

nous allons nous intéresser au cas d’un canal constitué d’une succession de changements de sections.

Cas d’un canal ayant une succession de changements de sections. La dynamique des écoulements ca-

pillaires spontanés dans des canaux comportant une succession de changement section est présentée dans

l’article suivant, publié dans "Sensors and Actuators B : Chemical". Dans cette publication, des équations

analytiques sont dérivées pour la dynamique des écoulements capillaires de fluides Newtoniens dans des

canaux possédant plusieurs constrictions ou élargissements. Il est montré que les résultats obtenus sont

en accord avec des simulations présentes dans la littérature. De plus, une étude expérimentale permet de

valider les équations établies dans le cas de canaux rectangulaires ouverts.
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2.2.2.5 Cas d’un fluide Newtonien s’écoulant dans un canal tournant

Les précédents paragraphes ont permis d’étudier la dynamique des écoulements capillaires spontanés

au sein de canaux uniformes ou non et pour des fluides Newtoniens ou non. L’objet de ce paragraphe est

d’étudier l’impact des canaux tournants dans les écoulements microfluidiques capillaires. En effet pour plus

de compacité des systèmes il est courant de dessiner des canaux en "zig-ziag" ou en "spiral", conduisant

ainsi à des canaux possédant une courbure.

L’article qui suit, publié dans "Microfluidics & Nanfluidics", étudie l’impact de la courbure des canaux

microfluidiques sur l’écoulement capillaire spontané. Il est alors montré que si pour des canaux suspendu

la courbure n’impacte pas de façon prononcée l’écoulement, le cas de canaux rectangulaires ouverts est

plus délicat à traiter. Pour ce dernier cas, la présence de filaments de Concus-Finn (angle de contact < 45°),

peut alors influencer fortement l’écoulement. De plus, le rapport entre le rayon de la paroi intérieure du

canal (Ri ) et le rayon de la paroi extérieur (Re ) est un rapport intéressant à regarder. En effet plus ce ratio est

petit, plus l’écoulement sera perturbé par le tournant.
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2.3 Simulation d’écoulements capillaires spontanés

Bien que les écoulements capillaires spontanés permettent une approche théorique pour des cas assez

simples, les équations mises en jeu se complexifient rapidement dès lors que le système mis en jeu utilise

des fluides non-Newtoniens ou comporte des élargissements, des constrictions, ou autre changement de

sections. Ainsi il ne semble pas raisonnable de vouloir modéliser théoriquement un système complet. C’est

une des raisons pour laquelle nous avons exploré la possibilité de simuler les écoulements capillaires spon-

tanés avec le logiciel COMSOL Multiphysics. Une autre raison est le caractère multi-physique de COMSOL.

En effet, en couplant différentes physiques, il pourrait être envisageable de simuler non seulement les écou-

lements capillaires mais également les différentes réactions ayant lieu lors de l’utilisation du système ainsi

que leurs détections. Cela pouvant, à terme, conduire à une optimisation des systèmes microfluidiques via

des simulations numériques.

Le proceeding à la conférence européenne COMSOL 2015 présenté dans ce manuscrit, résume les pre-

mières études qui ont été effectuées dans ce sens. On y retrouve de façon probante les différents résultats

évoqués ci-dessus mais uniquement de façon qualitative. D’autre part, les temps de calcul associés à ces

simulations sont très importants. En effet il n’est pas rare que de telles simulations temporelles prennent

plusieurs jours. Compte tenu de ces éléments, il a été décidé de ne pas poursuivre l’étude de ces simulations

de façon plus approfondie.
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2.4 Conclusion

Ce deuxième chapitre s’est donc focalisé sur l’étude des écoulements capillaires spontanés, et plus par-

ticulièrement à leur étude d’un point de vue théorique. Dans un premier temps la condition de présence

d’un tel écoulement, connue dans un canal de section uniforme, a été étendue aux canal s’évasant. En par-

ticulier il a été montré que la condition de présence d’un SCF dans un tel canal est plus stricte que pour

un canal de section uniforme. En effet, l’inclinaison des parois par rapport à la direction de l’écoulement

influence la courbure de l’interface et donc, d’après la loi de Laplace, la pression capillaire.

Dans un second temps, la dynamique des écoulements capillaires spontanés a été étudiée. Le cas d’un

écoulement Newtonien dans un canal de section uniforme, présent dans la littérature, a été généralisé

aux fluides non Newtoniens mais également aux canaux de sections non uniformes. Une équation pour

la dynamique des écoulement non-Newtoniens a été établie à partir des équations de Navier-Stokes et de

Herschel-Bulkley, et sa validité a été vérifiée expérimentalement avec des écoulement sanguins. Concer-

nant les écoulements capillaires dans des canaux de section non uniforme, les études a été menées dans

le cas d’écoulement de fluides Newtoniens. Il a été montré qu’un changement de section peut résulter en

un ralentissement local (cas d’un élargissement) ou en un ralentissement global (cas d’une constriction) de

l’écoulement. Enfin, le cas canaux possédant une courbure a été étudié. Il a alors était montré que dans ces

derniers, à part si des filaments de Concus-Finn sont présents, l’écoulement capillaire est très similaire à

l’écoulement dans un canal rectiligne.

Finalement la possibilité d’effectuer des simulations des écoulements capillaires spontanés, grâce au

logiciel COMSOL Multiphysics, a été étudiée. Il a été montré que la dynamique des écoulements peut être

simulée, mais uniquement de façon qualitative. De plus les temps de calcul associés à ces simulations sont

très importants (jusqu’à plusieurs jours parfois). Comme les phénomènes liés aux écoulements capillaires

spontanés sont bien décrits de façon analytique, il n’a pas été jugé nécessaire d’approfondir cette voie.
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Chapitre 3

Fabrication d’un système microfluidique par

embossage de papier et réaction de LAMP

3.1 Fabrication de circuits microfluidiques par embossage papier

Compte tenu du souhait de pouvoir produire des systèmes microfluidiques à bas coût et en volume

relativement important, il a été établi dans le chapitre d’introduction que nous nous concentrerons sur les

techniques de thermoformage et les systèmes microfluidiques papiers. L’utilisation de l’embossage sur des

substrats papiers étant encore très peu développée dans le domaine de la microfluidique, ces deux éléments

vont tout d’abord être présentés de façon séparée. L’élaboration de circuits microfluidiques embossés sur

papier sera quant à elle évoquée ensuite.

3.1.1 L’embossage : Focus bibliographique

L’embossage, ou plus précisément l’embossage à chaud, est un procédé de fabrication très utilisé pour

la production de systèmes microfluidiques en polymères. En effet de part son principe reposant sur la répli-

cation d’un moule, et sa simplicité de mise en oeuvre (en comparaison au moulage par injection), ce dernier

offre la possibilité de produire des éléments microfluidiques à coût raisonnable et avec un volume de pro-

duction assez élevé [1, 2, 3]. D’autre part ce procédé de fabrication peut être optimisé selon de nombreux

paramètres tels que la température d’utilisation, la pression appliquée, le temps de contact, le matériau uti-

lisé, etc de façon à obtenir des répliquas présentant une très grande fidélité au moule [4]. Notons que de très

bonnes résolutions peuvent être obtenues en utilisant ce procédé. En particulier l’élaboration des canaux

sub-micrométriques [5] a été reportée. Des structures ayant d’importants rapports d’aspects ont également

été reportées dans la littérature [6].

Un des inconvénients de ce procédé de fabrication est le temps de production qui peut être de plu-

sieurs minutes ou dizaines de minutes [4]. Cela est notamment dû au fait que la production d’un répliqua

de moule nécessite le chauffage du système, l’embossage à proprement parlé puis le refroidissement de

l’ensemble. La présence de ce cycle d’actions à répéter à chaque réplication est un facteur limitant quand

à la rapidité de production et par conséquent au faible coût de revient de la production. Bien que des pro-

cédés d’embossages plus rapides aient été développés pour remédier à cette problématique [7], la solution

la plus communément utilisée est l’embossage "Roll-to-Roll" (R2R) [8, 9]. Ce procédé de fabrication permet

l’embossage d’un film polymère de façon continue (Figure 3.1), évitant ainsi le besoin d’effectuer un cycle

de température sur l’ensemble du système.
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FIGURE 3.1 – Procédé d’embossage en Roll-to-Roll (adaptée de [8])

3.1.2 La fabrication des systèmes microfluidiques papiers : Focus bibliographique

Avec le souhait de développer des systèmes à bas-coûts et autonomes, le papier est apparu comme

le matériau de prédilection pour les systèmes de diagnostics Point-of-Care. En effet le faible coût de ce

matériau allié à sa capacité à induire un écoulement par capillarité au sein de sa matrice fibreuse hydrophile

constituent des arguments qui plaident largement en faveur de ce matériau. D’autre part la possibilité de

définir des canaux microfluidiques au sein d’une feuille de papier à permis d’ouvrir la voie à des designs

plus complexes que de simples bandelettes [10].

La fabrication de ces canaux se fait d’une façon générale en rendant hydrophobe le reste de la feuille

de papier, ou du moins en créant une barrière hydrophobe délimitant les bords des canaux (Figure 3.2).

Afin de créer ces zones hydrophobes de nombreux procédés ont été développés au cours des années no-

tamment dans l’optique de permettre la production à coût raisonnable, en moyenne ou grande série de tels

dispositifs [11, 12, 13]. Ces procédés diffèrent d’une part par les matériaux utilisés pour définir les régions

hydrophobes mais également de par le procédé de dépôt utilisé. Parmi les matériaux les plus utilisés on

peut par exemple citer la cire [14, 15], le PDMS [16] ou encore le polystyrène [17, 18]. Concernant les mé-

thodes de fabrication, les plus utilisés sont la sérigraphie [15], la flexographie [18] ou encore l’utilisation

d’imprimantes commerciales [19, 14].

FIGURE 3.2 – Illustration d’un dispositif microfluidique papier (extrait de [10])

Cependant l’écoulement en matrice fibreuse peut être gênant pour l’élaboration de systèmes microflui-

diques Point-of-Care. D’une part l’écoulement par imprégnation dépend grandement de l’environnement

où le système est utilisé et en particulier de l’humidité. Il a été montré [20] que le temps nécessaire à l’im-

prégnation d’une bandelette de papier peut varier du simple au double (voire tripler suivant le papier et

la largeur de la bandelette) avec l’humidité relative. Le temps d’imprégnation le plus court étant atteint

lorsque l’humidité relative est la plus élevée. En d’autres termes lorsque le papier est déjà humide, l’écoule-

ment se fait plus rapidement. La problématique de l’imbibition d’une matrice fibreuse en fonction de son

niveau de saturation en eau est également étudiée par l’équipe de Paul Yager [21]. La dynamique de l’impré-

88 Gosselin David



3.1. FABRICATION DE CIRCUITS MICROFLUIDIQUES PAR EMBOSSAGE PAPIER

gnation d’une matrice fibreuse est ainsi un problème complexe qui dépend de nombreux paramètres tels

que la densité du papier, sa porosité, l’humidité ambiante, etc. Ainsi cela rend ce type d’écoulement bien

plus complexe à modéliser que les écoulements capillaires spontanés. Notons également qu’en fonction de

l’humidité relative, une dilution variable du liquide imbibant le papier (du fait de la présence de molécules

d’eaux adsorbées) peut être imaginée.

D’autre part, la présence de la matrice fibreuse peut également induire un effet de filtration voire de col-

matage lorsque l’échantillon est concentré en particules ou cellules. Concernant les diagnostics médicaux,

un des fluides corporels le plus utilisé est le sang car il transporte de nombreux bio-marqueurs informant de

la santé du patient. Une problématique intrinsèque à son utilisation est le grand nombre de globules rouges

qu’il contient. En effet l’hématocrite, représentant le volume du sang occupé par les globules rouges, varie

autour de 40% à 50% chez les personnes en bonne santé. Afin de simplifier la visualisation des résultats

dans le cadre d’un test colorimétrique, il est commun de chercher à filtrer ces globules rouges afin d’en ex-

traire le plasma. La matrice fibreuse du papier peut alors devenir un élément à par entière du système afin

de permettre cette filtration [22, 23]. En revanche il faut également savoir que des phénomènes de colma-

tages peuvent alors apparaître [23, 24]. D’autre part les volumes de plasma extraits sont généralement assez

faibles et restent confinés dans la matrice fibreuse.

Compte tenu des problématiques évoquées ci-dessus, nous avons souhaité développer un procédé de

fabrication de systèmes microfluidiques qui n’utilise pas la porosité de la structure fibreuse du papier pour

généré un écoulement, mais qui permet un écoulement capillaire spontanée dans des canaux libres (i.e.

sans fibres), créés à la surface du matériau par embossage. Ce travail est présenté dans la section suivante.

3.1.3 Le procédé de fabrication développé

Le développement de systèmes microfluidiques sur support papier mais présentant des canaux libres a

également été étudié dans le laboratoire de G. M. Whitesides [25]. Selon leur procédé de fabrication le pa-

pier subi dans un premier temps un traitement hydrophobe dans son volume par silanization, avant d’être

thermoformé. De cela résulte des canaux microfluidiques dépourvus de fibres tel des canaux fabriqués par

embossage d’un polymère. Cependant ce procédé implique la perte d’un des grands avantage du papier :

l’écoulement par capillarité. En effet les parois des canaux ainsi créés sont hydrophobes et la condition de

présence d’écoulement capillaire spontané n’est alors pas respectée (équation 2.22). Dans l’article cité, les

auteurs ont donc recours à des pompes pour faire circuler les liquides dans les canaux embossés (Figure

3.3) ce qui diminue la portabilité et l’autonomie du système.

FIGURE 3.3 – Illustration d’un dispositif microfluidique papier (extrait de [25])

Le procédé de fabrication développé au cours de cette thèse est présenté dans l’article suivant, publié

dans "Sensors and Actuators B : Chemical". Ce dernier permet également la fabrication de canaux libres par

embossage d’un substrat papier mais, en revanche, les canaux résultants possèdent des parois hydrophiles.
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Cela permet donc d’aboutir à des systèmes microfluidiques papiers, avec des canaux dépourvus de matrice

fibreuse, et permettant un écoulement capillaire spontané. Ce nouveau procédé de fabrication est présenté

dans l’article joint ci dessous. Il y est également démontré qu’un test de glycémie peut être obtenu par ce

procédé. Ce test propose une réponse colorimétrique en 12 minutes qui peut être interprétée soit semi-

quantitativement à l’oeil nu, soit quantitativement grâce à une photographie prise avec un smartphone.

Cette publication montre ainsi la capacité du procédé de fabrication développé à la création de systèmes

microfluidiques pour le diagnostic ainsi que la compatibilité des tests produits avec la télémédecine. A noter

que l’ensemble des embossage présenté dans ce manuscrit ont été réalisés à la "Plateforme Technologique

Amont", une infrastructure du réseau Renatech.
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3.2 Optimisation du système papier pour la réalisation d’une réaction de LAMP

Cette thèse s’articule autour de la réalisation d’un dispositif de diagnostique basé sur une amplifica-

tion d’ADN de type LAMP. Ainsi les différents composants (matériaux, chauffage et détection) du système

doivent être optimisés pour cette réaction. Dans le cadre de ce chapitre nous allons voir comment le pro-

cédé de fabrication décrit auparavant a évolué au cours de notre étude dans l’objectif de pouvoir réaliser

une amplification LAMP sur un tel système papier. Les aspects de chauffage et de détection de cette réaction

seront quant à eux abordés dans le chapitre suivant.

Concernant l’optimisation du système papier pour la réaction de LAMP, la première étape consiste à

tester la bio-compatibilité de la surcouche déposée sur le papier. En effet, il est connu que le matériau

utilisé pour la réalisation de la chambre microfluidique servant à l’amplificatin d’ADN peut inhiber cette

dernière. Bien que la réaction de LAMP soit moins sensible aux inhibiteurs que la réaction de PCR, il reste

néanmoins nécessaire d’effectuer cette vérification avec les matériaux nouvellement utilisés.

3.2.1 Premiers tests de bio-compatibilité avec la réaction

3.2.1.1 Le protocole de bio-compatibilité

Le protocole décrit dans ce paragraphe sera utilisé afin d’adresser la problématique de la bio-compatibilité

de nos systèmes pour la réaction de LAMP. Pour ces tests, le mélange réactionnel utilisé est basé sur le kit

"Master Mix Isothermal" acheté chez OptiGene (OptiGene, UK). Il est ainsi composé de la façon suivante :

— Master Mix Isotherme : 15µL. Cette solution contient, entre autre, les différents éléments nécessaire

à l’amplification isotherme, c’est-à-dire : l’enzyme dans son tampon ainsi que les dNTP.

— Primers : 1.3µL. L’ajout des primers à posteriori permet l’utilisation du même mélange réactionnel

pour différentes amplifications.

— BSA 1% : 2.5µL. L’ajout de BSA (Bovine Serum Albumine) permet d’éviter l’adsorption non spécifique

de protéines du mélange réactionnel ou de l’ADNs sur les parois, car ces dernières seront passivées

par les protéines présentent dans la BSA.

— Eva Green : 0.125µL. Il s’agit d’un intercalant de l’ADN qui fluoresce lorsqu’il est intercalé. Cela per-

mettra de suivre la réaction en temps réel.

— Eau deionisée et RNAfree : 1.075µL.

A ce mix, sera ensuite ajouté 5µL d’ADN (généralement d’une solution à 102 copies par µL) pour obtenir

une solution correspond à un test positif.

Le protocole de test est de déposer le mélange réactionnel (avant ou après l’ajout d’ADN) sur la sur-

face à tester, de le laisser au contact pendant 30 secondes, puis de transférer cette solution dans un tube

pour effectuer la réaction avec un Stratagene® Mx3005P (Agilent, USA). Lors de cette réaction, un suivi en

temps réel est effectué par fluorescence. Cette mesure repose sur la fluorescence de la molécule d’EvaGreen

lorsque celle-ci est liée à une structure d’ADN double brins (Figure 3.4). Au cours de l’amplification, de

nouvelles molécules d’ADNs sont synthétisées permettant ainsi à de plus en plus de molécule d’émettre de

la fluorescence. On observe donc une augmentation du signal fluorescent au cours du temps (Figure 3.5).

Comme la LAMP est une amplification exponentielle, cette augmentation est très rapide dans un premier

temps : on parle de phase exponentielle. Par la suite l’augmentation est moins forte et on peut atteindre un

plateau. Cela est lié à différents phénomènes tels que l’inhibition de l’enzyme par les produits de la réaction,

comme les pyrophosphates, ou encore la diminution en concentration des primers et des dNTPs.

En terme de quantification, l’information importante à extraire de ces courbes est le moment où la

cinétique d’amplification suit une loi exponentielle. Cela est généralement obtenu en observant la dérivée

92 Gosselin David



3.2. OPTIMISATION DU SYSTÈME PAPIER POUR LA RÉALISATION D’UNE RÉACTION DE LAMP

FIGURE 3.4 – L’EvaGreen comme marqueur fluorescent de l’ADN.

FIGURE 3.5 – Courbes de fluorescence de témoins positif et négatif d’une amplificaiton LAMP.

du signal de fluorescence, et en observant le moment où cette dérivée dépasse un seuil. Ce moment est le

Ct de la réaction. Cette dénomination est héritée de l’anglais Cycle threshold et de l’amplification de type

PCR. En effet il s’agit alors du cycle à partir duquel la dérivée du signal dépasse le-dit seuil. Dans le cas d’une

amplification isotherme telle que la LAMP, un "cycle" correspond à une durée d’une minute.

Le degré de bio-compatibilité de la surface testée peut alors être caractérisée en comparant le Ct du mé-

lange réactionnel ayant été en contact avec la surface avec celui d’un témoin positif (mélange réactionnel

n’ayant pas été au contact de la surface à tester). Une surface totalement bio-compatible aura un Ct équi-

valent au témoin positif alors qu’une surface possédant un inhibiteur aura un Ct plus élevé, c’est-à-dire

qu’il y aura un retard de l’amplification. Il est également possible, lorsque l’inhibition est forte, qu’aucune

amplification ne soit observée.

Il est toutefois important de noter que même si ce test apporte une information importante par rapport

à la bio-compatibilité, il est incomplet. En particulier le support testé n’est pas chauffé lors de ce test.

3.2.1.2 Les tests de bio-compatibilité réalisés

Une série de polymères candidats pour le revêtement du papier dans le procédé de fabrication évo-

qué dans la section précédente ont été testés (Tableau 3.1). Comme nous pouvons le voir dans ce tableau,

très peu de sur-couches polymères sont, d’après ce test, compatibles avec la réaction de LAMP. De plus

compte tenu du souhait d’obtenir des écoulements capillaires spontanés, il est nécessaire que la couche

polymère au contact du liquide soit également hydrophile. C’est pourquoi le copolymère styrène accrylique

a été choisi comme seconde couche polymère pour le revêtement en vue de la réalisation d’une réaction de

LAMP.
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Polymère Compatibilité avec Angle de contact
la réaction de LAMP avec l’eau (en degré)

PVA réticulé Non 19
PVA Ethylène Non 25

SBR Oui 72
"Cire acrylique barrière eau-graisse" Non 108
(Pas d’informations supplémentaires

de la part du fournisseur)
Une émulsion non ionique de polyéthylène Non <10

(Pas d’informations supplémentaires
de la part du fournisseur)

SBR chargé avec du carbonate de calcium Non 65
Copolymère Styrène Accrylique Oui 58

Copolymère Styrène Accrylique thermoréticulant Oui 42

Tableau 3.1 – Récapitulatif des différents polymères testés.

3.2.2 Chauffage et confinement du liquide

La seconde problématique rencontrée lorsque l’on souhaite effectuer une réaction d’amplification d’ADN

est le confinement du liquide dans le système lorsque ce dernier est chauffé. En effet il est indispensable

que le système soit bien fermé, sans quoi le liquide pourrait s’évaporer et des amplicons d’ADN pourraient

se retrouver dans l’environnement du laboratoire pouvant provoquer une contamination croisée entre ex-

périences. Cela peut notamment provoquer des faux positifs. C’est à dire qu’une amplification peut être

observée alors la préparation initiale du mélange réactionnel ne contenait pas d’ADN.

Nous allons donc tester la capacité des systèmes papiers embossés au confinement du liquide lorsque

ceux-ci sont portés à 65°C. Pour ce test, de l’eau colorée sera utilisée comme fluide afin de pouvoir facile-

ment visualiser son comportement lors du chauffage. Afin de confiner le liquide dans le système, ce dernier

doit notamment être fermé. Pour cela du film adhésif MicroAmp® (Thermo Fisher Scientific, USA) a été

utilisé. Tout d’abord une première fermeture, partielle, du système est effectuée (Figure 3.6 A) avec ce film

adhésif. Seules une portion des puits d’entrée et de sortie est laissée ouverte afin de pouvoir pipeter le li-

quide dans le premier, et de laisser l’air s’évacuer lorsque le liquide rempli le canal pour la second. Lorsque

le liquide est pipeté dans le puits d’entrée, ce dernier rempli le système par capillarité (Figure 3.6 B). Une fois

le remplissage effectué, un second film adhésif est placé afin de sceller totalement le système (Figure 3.6 C).

L’élément rempli est ensuite placé sur un thermo-cycleur MJ Research PTC-200 (GMI, USA) et une consigne

de 65°C est ensuite appliquée. La bonne conduction thermique entre le thermo-cycleur et le système est

assurée par de la pâte thermique HTSP50T (Electrolube, UK).

FIGURE 3.6 – Étapes de fermeture d’un circuit embossé sur papier.

La figure 3.7 présente l’évolution du système au cours du temps lorsque le chauffage est activé. On

peut voir que malgré le scellement du système avec du MicroAmp® le liquide s’évapore. Il n’est donc pas
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envisageable de réaliser une réaction de LAMP dans un tel composant.

FIGURE 3.7 – Suivi de l’évaporation lorsque le papier SBR-SA est porté à 65°C.

Une hypothèse pour expliquer cette évaporation a été que l’empilement des couches polymères dépo-

sées, bien que rendant la surface du papier étanche aux liquides, était perméable aux gaz. Cette hypothèse

a pu être vérifiée en effectuant des tests avec un appareil spécifique (appelé varimasse par la suite) qui per-

met d’effectuer un suivi de la masse d’un échantillon de papier lorsque ce dernier est soumis à différentes

conditions d’humidités relatives. Pour nos tests, les consignes en humidité sont les suivantes :

— 50% pendant 1 heure

— 80% pendant 2 heure

— 50% pendant 1 heures

— 20% pendant 2 heures

— 50% pendant 1 heure

Ces expérience vont ainsi permettre de caractériser la reprise en humidité du papier, et donc la perméa-

bilité des surfaces de l’échantillon à la vapeur d’eau.

FIGURE 3.8 – Dispositif de mesure du Varimasse.

Durant ces expériences l’échantillon (un carré de 6x6 cm2 du papier à tester) est suspendu dans un

cylindre régulé en humidité et est pesé avec une microbalance toutes les 15 secondes. La liaison à la balance

se fait grâce à une bille aimantée située à l’extrémité du porte échantillon (Figure 3.8). Selon ce montage le
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papier peut absorber la vapeur d’eau à travers différentes surfaces (Figure 3.9), à savoir :

— La face recto où sont déposées les couches polymères.

— La face verso.

— Les bords.

— Le trou d’attache au porte échantillon.

FIGURE 3.9 – Schéma des différentes surfaces d’échange de l’échantillon avec l’environnement.

Afin de s’affranchir des contributions d’absorption à travers les faces recto et verso un film d’adhésif

MicroAmp® peut y être collé. Pour ces expériences le témoin négatif considéré est un échantillon de pa-

pier avec un film de MicroAmp® collé sur ces deux faces. Ce dernier présente donc encore des surfaces

d’échanges avec son environnement, à savoir : les bords et l’attache au porte échantillon. Notons toutefois

que du fait de la très faible surface d’échange que cela représente, ces contributions sont minimes comme

nous pouvons le voir sur la figure 3.10. En revanche, il est apparent sur cette figure que la variation de la

masse de l’échantillon de papier ayant une surcouche SBR-SA n’est pas négligeable.

FIGURE 3.10 – Courbes de sorption/desorption obtenues avec le varimasse pour le papier SBR-SA.

Concentrons nous sur la variation de masse liée au passage de 50% d’humidité relative à 80%. Nous pou-

vons voir, sur la figure 3.10 que cette variation est beaucoup plus rapide pour le papier n’ayant pas été recou-
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vert de MicroAmp® par rapport au papier recouvert en son verso. Cela indique donc que la double couche

polymère déposée sur le recto du papier ralenti le passage de la vapeur d’eau. En revanche elle n’agit pas

comme une bonne barrière puisque la variation de masse reste présente. Considérons les premiers temps

de ces variations de masse où cette derrière paraît linéaire dans le temps. Nous observons alors que l’ab-

sorption pour l’échantillon non couvert est environ quatre fois plus rapide que pour l’échantillon couvert

en son verso (Figure 3.11). Les deux surfaces (recto et verso) présentant la même aire à l’environnement, il

peut en être déduit que l’absorption est ralentie par un facteur 2 par la présence des couches déposées.

FIGURE 3.11 – Réponse linéaire du changement de masse au changement d’humidité.

D’autre part on constate, sur la figure 3.10, que dans le cas du papier non couvert la variation de masse

semble atteindre une valeur d’équilibre au bout des deux heures, ce qui n’est pas le cas du papier couvert en

son verso. Cela peut être expliqué par le fait que la durée d’acclimatation à la nouvelle condition d’humidité

est plus importante pour l’échantillon couvert en son verso. En effet la reprise d’humidité se fait plus lente-

ment, et ce pour deux raisons. Le première étant que la surface exposée à l’environnement est plus faible et

la seconde étant l’effet de barrière partielle procurée par le revêtement polymère.

Notons que ces mesures sont faites à température ambiante, et ne reflètent donc pas quantitativement

le comportement de notre papier lorsque l’on effectue la réaction de LAMP à 65°C. Cependant ces obser-

vations confirment l’hypothèse de la perméabilité aux gaz du coating utilisé, rendant ce type d’échantillon

non utilisable pour une amplification d’ADN.

Afin d’éviter cette perméabilité, la solution adoptée a été de remplacer la couche de SBR par un fin

feuillet d’aluminium (d’épaisseur 11µm). Un échantillon de papier recouvert de cette nouvelle double couche

a été testé au Varimasse (figure 3.12).

Compte tenu de ce résultat encourageant à température ambiante, un test a été effectué avec un tel

papier à 65°C. Pour ce dernier, le protocole utilisé est le même que celui décrit au début de cette sous-

section pour le test du papier ayant le revêtement SBR-SA. Le résultat de ce test est présenté figure 3.13.

Lors du chauffage, différents phénomènes sont observables. Tout d’abord le liquide se déplace au sein

du système. Cela est lié aux changements de pression de l’air présent dans le système (dans les réservoirs et

en tant que bulles) du fait de la montée en température. D’autre part, on observe qu’une partie du liquide se

condense sur le film de MicroAmp® au niveau des réservoirs. Cela apparaît comme des gouttelettes d’eau

incolore (le colorant ne s’étant pas évaporer avec l’eau). Compte tenu de ces différentes observations, il est

raisonnable de penser que la quantité de liquide présent dans les canaux et chambres microfluidiques n’a

pas (ou très peu) évolué.

L’empilement proposé ici, et plus particulièrement la présence de la feuille d’aluminium, permet donc
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FIGURE 3.12 – Courbes de sorption/desorption obtenues avec le Varimasse pour le papier Alu-SA.

FIGURE 3.13 – Suivi de l’évaporation lorsque le papier Alu-SA est porté à 65°C.

de confiner le liquide dans le système microfluidique lors d’une étape de chauffage. Ajouté à cela la réponse

positive au test de bio-compatibilté du copolymère styrène accrylique, couche au contact du liquide, l’em-

pilement Aluminium-copolymère styrene accrylique (dénommé Alu-SA par la suite) semble être un bon

candidat pour la réalisation d’une amplification LAMP dans nos systèmes papiers embossés.

3.2.3 Réaction de LAMP sur papier

Afin de tester la réalisation d’une réaction d’amplification d’ADN LAMP dans un système papier em-

bossé, le même mélange réactionnel que celui utilisé pour le test de biocompatibilité à été testé. En re-

vanche, comme il n’est pas possible de suivre l’amplification en temps réel avec le Stratagene®, l’observa-

tion de l’amplification se fera en point final avec une analyse à l’aide d’un bioanalyser 2100 (Agilent, USA).

Cette dernière repose sur la migration d’ADN sur un gel d’électrophorèse. Cela permet de séparer les brins

d’ADN selon leur taille et ainsi de pouvoir déterminer s’il y a présence d’amplicons ou non. De part son

fonctionnement (voir chp 1), la LAMP produit des amplicons de différentes tailles et les gels en résultant

sont caractérisés par l’apparition de triplets de bandes tels que montré dans la figure 3.14.

Une quantification des différents brins d’ADNs présents dans la solution analysée est possible en calcu-
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FIGURE 3.14 – Analyse de témoins positif et négatif sur gel d’électrophorèse.

lant l’aire du pic associé qui est retranscrit en concentration d’ADN par le logiciel lié au bio-analyseur. Cette

transcription se fait grâce à une calibration effectuée sur chacun des gels avec des marqueurs de concen-

trations connues fournis avec le kit du bio-analyseur (bandes marquées en vert et violet sur les images des

gels).

Cette analyse en point final nécessite donc de pouvoir prélever du liquide dans le système. Afin de per-

mettre cela, le protocole de fermeture du système papier a été modifié. Un adhésif double face, découpé

au niveau des réservoirs d’entrée et de sortie, est maintenant utilisé pour fermer le système (Figure 3.15).

Afin de pouvoir pipeter facilement le liquide dans le système puis pour l’en extraire des connectiques ont

été usinées dans une plaque de PMMA de 1mm d’épaisseur. Ces derniers consiste simplement en des car-

rés de 2x2 cm2 avec un trou traversant de 1 mm de diamètre permettant d’y insérer des cônes 100 µL de

micropipettes. Ces éléments sont ensuite collés à l’aide de l’adhésif double face au niveau des réservoirs.

Finalement un adhésif MicroAmp® est apposé sur le reste du scotch double face pour assurer la bonne

imperméabilité du système . Une fois le système rempli avec le mélange réactionnel, le système est totale-

ment fermé en apposant du MicroAmp® au niveau des deux connectiques. Ainsi seul le retrait de ces deux

derniers bouts de MicroAmp® sera ensuite nécessaire pour pouvoir accéder et extraire le liquide à la fin de

l’étape de chauffage.

FIGURE 3.15 – Fermeture d’un circuit embossé sur papier avec du scotch double face découpé.

Les résultats de ce test est présenté figure 3.16. Comme nous pouvons le voir sur cette analyse par élec-

trophorèse, aucune amplification n’a eu lieu. Plusieurs hypothèses ont été évoquées pour expliquer cette

inhibition totale. Afin de vérifier que cela n’est pas dû à une adsorption des molécules d’ADNs ou de l’en-

zyme sur la couche polymère, un essai d’amplification a également été effectué dans un système ayant été

préalablement passivé avec de la BSA (et ce, en plus de la présence de BSA dans le mélange réactionnel).

Pour ce faire, une solution de BSA 1% a été introduite dans le système, a été laissée en incubation pen-

dant 15 minutes, puis a été retirée avant l’introduction du mix. Comme présenté dans la figure 3.17, aucune
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amplification n’a eu lieu dans ce dispositif.

FIGURE 3.16 – Analyse sur gel d’électrophorèse d’une réaction de LAMP dans un dispositif Alu-SA.

FIGURE 3.17 – Analyse sur gel d’électrophorèse d’une réaction de LAMP dans un dispositif Alu-SA coaté
avec de la BSA.

Une autre hypothèse fut la biocompatilité de l’empilement Alu-SA. En effet lors des premiers tests de

biocompatibilté seule la biocompatibilité de la couche de copolymère styrene accrylique, couche en contact

direct avec le liquide, a été testée. Le test de biocompatibilité a ainsi été reproduit sur un papier possédant

l’empilement Alu-SA. Ce test a de plus été effectué en déposant le mélange réactionnel sur la surface à testé,

soit avant, soit après l’ajout de l’ADN. Les résultats de ces tests sont présentés en figure 3.18. La très faible

différence de Ct entre ces tests et le témoin positif (< 1) vérifie que la double couche Alu-SA est compatible

avec la LAMP selon ce protocole de test. Notons qu’une analyse de ces amplifications au bio-analyseur

confirme également que l’amplification a été réalisée avec une amplitude similaire par rapport au témoin

positif (figure 3.19).

FIGURE 3.18 – Test de bio-compatibilté du revêtement Alu-SA : Courbes en fluorescence.
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FIGURE 3.19 – Test de bio-compatibilté du revêtement Alu-SA : Gel d’electrophorèse.

Compte tenu de ces différents éléments de réponse, il semble que l’absence d’amplification provienne

du relargage d’une substance inhibitrice à la LAMP lorsque le système est porté à 65°C. Des pistes pour

remédier à ce problème sont actuellement en cours d’investigation. On peut par exemple citer les idées

suivantes :

— Faire un recuit du papier pour essayer de relarguer les substances inhibitrice au préalable.

— Recouvrir par PVD la surface d’une fine couche de silice qui devra être assez compact pour éviter le

relargage de la substance inhibitrice au sein du liquide.

— Changer l’adhésif double face.

— Tester avec une autre enzyme d’amplification isotherme. Cela pourrait être avec une autre enzyme

de LAMP mais également avec une autre amplification isotherme telle que la RPA.

3.3 Conclusion

En conclusion, lors de ce chapitre, la thématique de la fabrication des systèmes microfluidiques a été

évoquée. Nous avons vu comment le procédé de fabrication développé permet d’allier le bas-coût du ma-

tériau papier aux avantages des écoulements capillaires spontanées. En particulier, dans les systèmes fa-

briqués, l’écoulement se fait au sein de canaux microfluidiques et non dans une matrice fibreuse comme

c’est classiquement le cas pour les systèmes microfluidiques papiers. Cela simplifie notamment l’étude des

écoulements et rend le système plus robuste quant aux conditions environnementales. Cette méthode de fa-

brication repose sur le thermoformage d’un papier couché. De façon à rendre la surface à la fois étanche (de

façon à ce que le liquide ne s’imprègne pas dans la matrice papier) et hydrophile (de façon à ce qu’un écou-

lement capillaire spontané puisse se produire) un revêtement double couche a été développé. Il consiste en

un dépôt d’une première couche de Styrène Butadiène Rubber pour proférer la caractéristique d’étanchéité,

puis d’une seconde couche d’alcool Poly-vinylique ou de copolymère de styrène d’acrylique pour rendre la

surface hydrophile. Il s’est cependant avérer que cet empilement reste perméable à la vapeur d’eau, et qu’il

ne permet donc pas le confinement du liquide lors de l’étape d’amplification d’ADN, se déroulant à 65°C.

Pour remédier à ce problème la couche de SBR a été remplacée par un fin feuillet d’aluminium. Ce nouvel

empilement permet alors de contenir le liquide dans le système lors du chauffage. Une autre difficulté est

ensuite apparue : les dispositifs ainsi fabriqué provoque une inhibition de la réaction de LAMP. Et ce malgré

les tests de bio-compatibilités effectués au préalables. La piste privilégiée pour expliquer cela est le relar-

gage d’une substance inhibitrice à la LAMP par un des éléments lorsque celui-ci chauffé. Des pistes pour

remédier à ce problème ont été évoquées et font, à l’heure actuelle, l’objet de tests.
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Chapitre 4

Développement des fonctions nécessaires au

diagnostic : le chauffage et la détection.

L’objet de ce chapitre est de présenter les développements effectués quant aux fonctions nécessaires

pour la réalisation et la détection d’une réaction de LAMP. Pour cela, nous avons choisi de concentrer nos

efforts sur des éléments réalisables par sérigraphie (voir Chapitre 1). En effet il s’agit d’un procédé indus-

triel qui permet la réalisation de composants électroniques [1, 2, 3] sur des supports organiques souples

et à faible coût. Le panel d’encres conductrices disponibles est ainsi assez large et va permettre la réalisa-

tion des fonctions souhaitées pour notre système. Un autre intérêt de cette technologie d’impression est la

quantité relativement importante d’encre déposée, comparativement à d’autres techniques de dépôt telle

que l’impression jet d’encre. En effet, l’épaisseur de la couche d’encre déposée (de l’ordre de 10 à 15 µm)

permet d’envisager une étape d’embossage du support sérigraphié qui minimise le risque de rupture des

pistes conductrices imprimées. L’enchaînement de ces étapes pourrait ainsi permettre la création de sys-

tèmes microfluidiques intégrés.

Dans ce chapitre les deux fonctions développées (le chauffage et la détection pHmétrique) seront étu-

diées distinctement. Ce chapitre est ainsi dédié à la caractérisation et l’optimisation de ces fonctions pour

une réaction de type LAMP. L’association de ces différentes fonctions ainsi que le couplage entre le procédé

de sérigraphie et la technique d’embossage en vue de la création d’un système microfluidique intégré font

l’objet du prochain et dernier chapitre de cette thèse.

4.1 Le dispositif de chauffage

4.1.1 Focus bibliographique

De nombreux dispositifs de diagnostic se basent sur un procédé d’amplification d’ADN qui permet

d’obtenir une forte sensibilité. Cependant ces instruments nécessitent alors une (ou plusieurs) étape(s)

de chauffage pour procéder à l’amplification. Bien que d’après le critère ASSURED proposé par l’OMS il

est grandement préférable que le système soit intégré et autonome, de nombreuses publications utilisent

des éléments extérieurs tels que des modules peltiers ou de petits boitiers complémentaires pour effectuer

le-dit chauffage [4, 5, 6, 7]. Même si certains de ces articles évoquent la possibilité d’intégrer des éléments

chauffants à bas-coût, l’intégration de ces éléments dans le système n’est pas démontrée et peut représenter

une étude à part entière. A contrario, de plus en plus de publications revendiquent des outils de diagnostic

intégrés, dans lesquels la fonction de chauffage est effectivement intégrée. Pour ce faire, deux méthodes

sont utilisées : le chauffage par effet Joule ou le dégagement de chaleur produit par une réaction chimique
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exothermique.

4.1.1.1 Le chauffage par effet Joule

Le chauffage par effet Joule est une méthode de chauffage couramment utilisée pour des systèmes réa-

lisant une amplification d’ADN [8, 9, 10, 11]. Cette forte utilisation est dû au fait qu’il s’agit d’une méthode

simple à mettre en place et, en particulier qui ne nécessite pas de stockage ou d’ajout de réactifs. Cette mé-

thode repose sur le dégagement de chaleur produit par le passage d’un courant dans un matériau résistif.

La puissance dissipée sous forme de chaleur par le-dit élément est donnée par l’Eq 4.1.

PJoul e = U∗ i = U2

R
= R∗ i 2 (4.1)

où PJoul e est la puissance dissipée (en W), U est la tension appliquée à l’élément (en V), i l’intensité du

courant le traversant (en A) et R sa résistance électrique (en Ω ).

Afin de garantir une température appropriée sur toute la durée de l’expérience, l’utilisation de tels élé-

ments pour produire un échauffement est souvent couplé à l’utilisation d’un capteur de température et

d’une boucle de rétro-action. Cependant cela complexifie le système et, par conséquent, rend celui-ci moins

apte à une utilisation portable de type Point-of-Care.

4.1.1.2 Le chauffage par réaction chimique exothermique

La seconde technique parfois utilisée pour effectuer le chauffage dans un système d’amplification d’ADN

est basée sur une réaction chimique exothermique. Bien que cette dernière nécessite l’embarquement de

réactifs et/ou l’ajout de réactifs à l’utilisation, elle a le grand avantage d’être totalement autonome. En effet

il n’y a pas besoin d’apport énergétique pour la réalisation de cette réaction. En revanche un point délicat

de cette méthode est le contrôle de la température produite par la réaction. En effet la chaleur produite par

une telle réaction ne peut pas être contrôlée comme la tension appliquée à un élément chauffant par effet

Joule via une boucle de rétroaction. Cependant, la possibilité d’utiliser un matériau à transition de phase

pour pallier à cet inconvénient a été démontré dans la littérature [12]. Cette technologie repose sur le prin-

cipe que la transition de phase du matériau utilisé se fait à température constante. De cette façon, lorsque

l’énergie dissipée par la réaction exothermique est assez importante pour induire la transition de phase

du matériau, celui-ci possède alors une température constante, pouvant réguler le système. Des dispositifs

d’amplification d’ADN basées sur ce principe ont alors été développés [13, 14, 15].

Bien qu’un système de chauffage par réaction exothermique permette de s’affranchir totalement d’un

équipement extérieur, nous avons fait le choix dans cette thèse d’utiliser un système de chauffage par effet

Joule. Une des motivations de ce choix est le fait que la température obtenue avec un tel système est faci-

lement ajustable pour d’autres applications qui nécessiteraient des températures de fonctionnement dif-

férentes. D’autre part, étant donné le souhait d’intégrer une mesure électrochimique à notre système, une

petite source d’énergie (batterie, pile ou connexion USB) sera nécessaire. Il ne sera alors pas contraignant

d’utiliser également cette source d’énergie pour l’étape de chauffage, du moment que celle-ci ne nécessite

qu’une quantité d’énergie raisonnable.

4.1.2 Les éléments chauffants développés

Les éléments chauffants développés au cours de cette thèse se présentent sous la forme d’une nappe

rectangulaire d’encre carbone sérigraphiée. La connexion à cette nappe se fait grâce à des pistes d’encre

argent également sérigraphiées (Figure 4.1). Une gamme d’éléments chauffants a été définie (Figure 4.2 )
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afin de pouvoir étudier l’influence de leurs dimensions sur leur capacité à s’échauffer par effet Joule. La

caractérisation de ces éléments chauffant permettra ensuite de prédire la température de chauffage de ces

éléments en fonction de leur géométrie ainsi que de la tension appliquée à leurs bornes. Il est alors parti-

culièrement intéressant d’inverser le problème. En effet avec une telle prédiction, il sera alors possible de

définir la géométrie de l’élément chauffant de façon à atteindre une température donnée avec un voltage

donné, ces deux informations étant contraintes par, respectivement, la réaction d’amplification envisagée

et les conditions d’utilisations.

FIGURE 4.1 – Schéma d’un élément chauffant.

FIGURE 4.2 – Photographie des différents éléments chauffants réalisés.

hhhhhhhhhhhhhhhhhhhhhhLongueur (L, en mm)

Largeur (W, en mm)
15 17.5 20

12 a1 a2 a3

16 a4 a5 a6

20 a7 a8 a9

Tableau 4.1 – Dimensions des éléments chauffants de la série "a".

Les tableaux 4.1,4.2 et 4.3 référencent les différents éléments chauffants réalisés avec leurs dimensions

et la dénomination adoptée. Le design des masques nécessaires à la réalisation de ces éléments a été réa-

lisée sur SOLIDWORKS (Dassault Systèmes, France). La sérigraphie de ces éléments, sur un support PET

(poly(téréphtalate d’éthylène)) de 125 µm d’épaisseur, a quant à elle été sous-traitée à la société Séribase
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Industrie (Chateau-Gontier, France). Un visuel des masques réalisés est proposé en Annexe A. On notera

qu’un recouvrement de 1 mm a été prévue entre la couche de carbone et celle d’argent afin d’assurer la

conduction électrique.

hhhhhhhhhhhhhhhhhhhhhhLongueur (L, en mm)

Largeur (W, en mm)
12 16 20

15 b1 b2 b3

17.5 b4 b5 b6

20 b7 b8 b9

Tableau 4.2 – Dimensions des éléments chauffants de la série "b".

hhhhhhhhhhhhhhhhhhhhhhLongueur (L, en mm)

Largeur (W, en mm)
11 12 13 15 17 20

5 c1 c2 c3 c4 c5 c6

7.5 c7 c8 c9 c10 c11 c12

10 c13 c14 c15 c16 c17 c18

Tableau 4.3 – Dimensions des éléments chauffants de la série "c".

4.1.2.1 Étude basée exclusivement sur la convection naturelle.

Afin d’établir la prédiction souhaitée, une caractérisation de ces éléments chauffants a été effectuée.

Lors de cette première étude, qui est présentée dans l’article qui suit, seuls les phénomènes de transferts

thermiques convectifs ont été pris en compte. Il y est montré que, du fait du montage où les éléments

chauffants sont suspendus horizontalement dans l’air, les contributions de la convection naturelle de la

face supérieure et celle de la face inférieure doivent toutes deux être prises en compte. Un nombre de Nus-

selt total est alors défini afin de décrire cette double convection. Une relation entre ce nombre de Nusselt

total, caractérisant le flux thermique, et le nombre de Rayleigh, caractérisant l’intensité de la convection

naturelle, est alors établie à partir des données expérimentales. Enfin il est démontré que, grâce à cette re-

lation, une prédiction de la température de chauffage des éléments est possible avec une erreur relative

moyenne inférieure à 2%.

A la suite de cet article, la sous section suivante présentera une étude plus complète qui permettra d’af-

finer ce modèle en prenant en compte les phénomènes de rayonnement et de conduction thermique. Nous

y verrons également pourquoi, malgré le fait que ces phénomènes n’aient pas étés pris en compte lors de

cette première étude, une prédiction correcte de la température a été possible.
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4.1.2.2 Étude intégrant les phénomènes de conduction et de rayonnement.

Comme il l’a été évoqué auparavant l’étude proposée dans l’article précédent ne prend en compte ni les

phénomènes de rayonnement, ni les phénomènes de conduction latérale dans le support en PET (Figure

4.3). Afin d’observer quantitativement l’impact de ces différentes contributions, des simulations ont été

effectuées avec COMSOL Multiphysiques.

Le modèle COMSOL Pour cette étude, le modèle 3D de l’élément chauffant et son support a été découpé

en trois zones : une représentant la couche de carbone, et deux pour le support en PET (figure 4.4). La

zone nommée PET1 est le volume de PET situé directement sous la zone chauffante du système. La zone

nommée PET2 est le reste du support de l’élément chauffant. La distinction entre ces deux zones a été faite

car, contrairement à l’impact de la zone PET1, l’impact de la zone PET2 via la conduction latérale (en rouge

sur la figure 4.3) n’a pas été discutée dans l’étude précédente.

FIGURE 4.3 – Schéma des flux thermiques aux frontières du carbone.

FIGURE 4.4 – Vue en coupe du modèle implémenté dans COMSOL Multiphysics

Une fois la géométrie définie dans COMSOL, les propriétés physiques nécessaires des différents maté-

riaux du système doivent être spécifiées. Concernant le PET, la valeur de sa capacité thermique massique

a été prise égale à CpPET = 1170 J/kg /K [16] et sa conductivité thermique égale à kPET = 0,15W/m/K [17].

Concernant la pâte carbone sérigraphiée, les valeurs de sa capacité thermique massique et de sa conduc-

tivité thermique ont été définie en considérant que cette pâte carbone était composée de graphite et d’un

liant polymère. Pour la capacité thermique, propriété linéaire avec les fraction massique des différents com-

posants, l’hypothèse d’un mélange de 80% de graphite et de 20% de polymère (type PMMA, PET ou Polysty-

rène) a été utilisée. Une valeur finale de CpCar bonpaste = 820 J/kg /K a été obtenue [18, 16]. Pour la conducti-

vité thermique, une valeur de kCr abonpaste = 100 W/m/K a été définie. Cette dernière a été choisie de façon

à rendre compte à la fois de la très bonne conductivité thermique du graphite (kg r aphi te ∼ 170 W/m/K [19])

et la faible conductivité thermique des polymères (de l’ordre 0,15−0,2 W/m/K [17, 20]. Pour ce qui est de

la résistivité électrique (ρ) de la pâte carbone, la valeur a été définie selon la formule établie dans l’étude
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précédente, et rappelée par l’Eq 4.2.

ρ= ρ0 ∗
(
3,6.10−5 ∗T2 −4,5.10−4 ∗T+0,9867

)
(4.2)

où ρ0 est la résistivité du matériau à température ambiante (en Ω.m) et T la température (en K). Afin

de déterminer ρ0, la résistance d’un élément chauffant C2 a été mesurée à température ambiante et l’on

a considéré une épaisseur de e = 12 µm, épaisseur de référence fournie par Séribase Industrie, pour ce

dernier. La valeur de ρ0 est alors donnée par l’Eq 4.3.

ρ0 = R∗ W ∗e

L
= 151,3∗ 17

5
' 1,8.103 Ω.m (4.3)

Afin de palier à l’inhomogénéité d’épaisseur entre les différents éléments chauffants constatée précé-

demment, il a été choisi de définir l’épaisseur de la zone de carbone du modèle au cas par cas. Pour cela,

l’épaisseur d’un élément chauffant est calculé à partir de sa résistance à température ambiante selon l’équa-

tion .

e = 1,8.103 ∗ L

W ∗R(Tamb)
(4.4)

Notons que pour l’ensemble des éléments considérés dans cette étude, l’épaisseur recalculée est tou-

jours comprise entre 10 et 15 µm, ce qui est tout à fait cohérent avec une épaisseur d’encre sérigraphiée.

Validation du modèle COMSOL Dans un premier temps, le modèle COMSOL a été testé avec seulement la

zone carbone et la zone PET1 de façon à le valider vis-à-vis de l’étude précédente. Pour cela seule la convec-

tion naturelle sur les faces supérieure et inférieure a donc été implémentée. Afin de définir les coefficients

d’échanges convectifs, la formule établie dans l’étude précédente (rappelée par l’Eq 4.5) a été utilisée.

htot = 0,7∗ (T−Tamb)(1/8) ∗Lc(−5/8) (4.5)

Toutefois, il est à noter que pour la simulation une distinction doit être faite entre le coefficient de

convection de la face supérieure et celui de la face inférieure, le coefficient obtenu par calcul (htot ) ayant

été défini comme la somme des deux. Les deux coefficients d’échange convectif peuvent alors être définis

selon l’équation 4.6.

hconv
U = x ∗htot

hconv
D = (1−x)∗htot

 avecx ∈ [0 1] (4.6)

La figure 4.5 montre les températures obtenus par simulations lorsque l’on fait varier la variable x dans

les équations 4.6. On peut voir que la température d’équilibre atteinte par l’élément chauffant ne dépend

que très légèrement de cette variable. Ainsi pour les simulations présentées par la suite, il est arbitrairement

choisi que les deux coefficients d’échanges convectifs soient égaux. Ils sont alors donnés par la relation 4.7.

hconv
U = hconv

D = 1/2h (4.7)

Maintenant que tous les paramètres ont été définis dans COMSOL, des simulations peuvent être effec-

tuées. La Figure 4.6 montre qu’un très bon accord est obtenu entre les résultats des simulations (étoiles) et

les courbes théoriques obtenues par l’étude précédente. Cela permet de valider le modèle implémenté dans

COMSOL.
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FIGURE 4.5 – Influence de la répartition des flux de convections.

FIGURE 4.6 – Comparaison entre les prédictions de l’étude 1 et les simulations prenant en compte unique-
ment la convection.

La suite de cette étude va maintenant être consacrée à l’implémentation des flux thermiques de rayon-

nement et de conduction latérale dans le PET afin d’observer leurs impacts respectifs.

Implémentation des flux thermiques manquants dans le modèle COMSOL Dans un premier temps seuls

les flux de conduction latérale vont être rajoutés au modèle. Pour cela, la zone PET2 est ajoutée au modèle

COMSOL détaillé précédemment. Les coefficients de convection de la face supérieure du carbone et de la

face inférieure du PET1 sont, quant à eux, toujours calculés à partir des équations 4.5 et 4.7. L’ajout du PET2

provoque une baisse de la température d’équilibre atteinte par l’élément chauffant de l’ordre de 5% (Figure

4.7). Cette baisse de température d’équilibre s’explique par le fait, qu’en plus des dissipations convectives

implémentées auparavant, il y a maintenant également une dissipation latérale par conduction dans le

PET2.

La figure 4.8 A montre la distribution simulée de température sur la face supérieure de l’élément chauf-

fant. On voit effectivement qu’une partie du support est chauffée. Notons que cette zone reste relativement
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FIGURE 4.7 – Comparaison entre les prédictions de l’étude 1 et les simulations prenant en compte la convec-
tion et la conduction latérale.

faible du fait de la faible conductivité thermique du PET. Cela peut également se vérifier sur le profil de

température présenté en figure 4.8 B.

La présence de cette dissipation dans le PET2 indique que la dissipation convective a été surévaluée lors

de la première étude. En effet pour compenser le fait que la dissipation par conduction dans le PET2 n’était

pas prise en compte lors de la première étude, le flux de chaleur convectif a été surestimé.

Le flux thermique de rayonnement de la surface de carbone, a ensuite été ajouté à la présence du sup-

port PET2. Le coefficient d’émissivité (ε = 0,73) déterminé lors de la première étude a été utilisé pour ces

simulations. Comme cela avait été le cas lors de l’ajout du PET2, l’ajout du rayonnement provoque une

baisse de la température d’équilibre de l’élément chauffant (Figure 4.9). Cela montre ainsi que le rayon-

nement doit également être pris en compte. En effet, son absence dans la première étude a participé à la

surestimation des transferts thermiques convectifs.

La suite de cette sous-section va maintenant s’attacher à introduire ces flux thermiques dans le modèle

analytique afin de caractériser plus précisément les échanges convectifs.

Prise en compte de ces flux dans l’étude analytique La prise en compte du flux de rayonnement dans le

modèle analytique consiste en l’ajout de l’équation 4.8 dans le bilan des flux. Pour une plus grande repré-

sentativité du modèle, nous allons ici ajouter le rayonnement du carbone avec un coefficient d’émissivité

εcar bone = 0,73 mais également le rayonnement de la face inférieure de la zone PET1. Pour le PET le coeffi-

cient d’émissivité est pris égal à εPET = 0,81 [21].

Φr ay = εσS
(
T4 −T4

amb

)
(4.8)

où σ est la constante de Stefan-Boltzmann (' 5.,67.10−8W.m−2.K−4), T et Tamb sont respectivement

la température de l’élément chauffant et la température de l’environnement, et S est la surface d’échange

(S = W ∗L, en m2).

La prise en compte du flux de conduction latérale dans le PET2 est plus délicate. En effet la formule

analytique de ce dernier est donnée par l’équation 4.9.

Φcond = λPETScond∇T (4.9)
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FIGURE 4.8 – Résultats d’une simulation : A) Carte couleur de la température de l’élément chauffant. B)
Profil de température associé à la ligne noire de A).

où λPET est la conductivité thermique du PET, Scond est la surface à travers laquelle la conduction la-

térale s’effectue (Scond = 2∗ (W +L)∗ ePET, avec ePET l’épaisseur du PET, en m2), et ∇T est le gradient de

température.

Or nous ne connaissons pas l’expression du gradient de température ∇T. Afin de pouvoir l’exprimer de

façon approchée, des simulations sur un ensemble de vingt éléments chauffants de dimensions diverses

(W = 12,14,16,18 ou 20 mm et L = 5,10,15 ou 20 mm) ont été effectuées avec COMSOL. Le flux de conduc-

tion latérale total peut ensuite être calculé à partir des résultats des simulations par intégration du flux de

conduction surfacique sur l’ensemble de la surface d’échange, opération réalisée par COMSOL. La figure

4.10 présente le résultat de ces calculs.

L’objectif est maintenant de déterminer une relation basée sur ces résultats de simulations afin d’obtenir

une équation explicite pour l’équation 4.9. Pour cela, le flux de conduction est normalisé par rapport à sa

surface d’échange, comme proposé avec l’Eq 4.10.

Φcond

Scond
= λPET∇T (4.10)
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FIGURE 4.9 – Comparaison entre les prédictions de l’étude 1 et les simulations prenant en compte la convec-
tion, la conduction latérale et le rayonnement du carbone.

FIGURE 4.10 – Valeurs du flux de conduction latérale simulées avec COMSOL.

L’évolution de ce ratio en fonction de la variation de température ∆T = T −Tamb est présentée figure

4.11. On observe sur ce graphique que l’évolution de ce rapport est linéaire avec la variation de température

et que le flux de conduction latérale peut être décrit par l’équation 4.11.

Φcond = 154,28∗Scond ∗∆T (4.11)

Lorsque l’ensemble des flux évoqués ci-dessus sont pris en compte, le bilan des flux thermiques peut

s’écrire selon l’équation 4.12.

Φg =Φconv
U +Φconv

D +Φr ay
car bone +Φ

r ay
PET1 ++Φcond

PET2 (4.12)

= h∗∗S ∗∆T+ (εcar bone +εPET)∗σ∗S ∗ (
T4 −T4

amb

)+154,28∗Scond ∗∆T (4.13)

Ce bilan des flux peut également être écrit tel que dans l’équation 4.14.

Φg =
(
h∗+ (εcar bone +εPET)∗σ∗ (

T2 +T2
amb

)∗ (T+Tamb)+ 1

S
∗154,28∗Scond

)
∗S ∗∆T (4.14)
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FIGURE 4.11 – Normalisation du flux de conduction latérale par la surface d’échange de convection.

En comparant l’équation 4.14 avec l’expression du bilan des flux thermiques de la première étude, on

remarque que le coefficient d’échange convectif calculé précédemment comprenait également les échanges

radiatif et de conduction latérale et avait donc bien était surestimé. En prenant en compte l’ensemble des

flux, le coefficient d’échange convectif total h∗ peut donc s’écrire selon l’équation 4.15.

h∗ = hetude1 − (εcar bone +εPET)∗σ∗ (
T2 +T2

amb

)∗ (T+Tamb)− 1

S
∗154,28∗Scond (4.15)

= 2.65∗kai r ∗
(

g ∗β∗ (T−T∞)∗Pr

ν2

)1/8

∗L−5/8
c

− (εcar bone +εPET)∗σ∗ (
T2 +T2

amb

)∗ (T+Tamb)− 1

S
154,28∗Scond (4.16)

4.1.3 Impact de l’intégration système de ces éléments

Les études présentées dans les paragraphes précédents discutent des échanges thermiques et de l’échauf-

fement d’un élément chauffant lorsque celui-ci est suspendu dans l’air. Cependant la finalité des éléments

chauffants développés est de chauffer une chambre microfluidique remplie de liquide afin d’effectuer une

réaction d’amplification d’ADN. C’est pourquoi il est intéressant de s’intéresser à l’impact de la présence

d’une cuve sur l’élément.

Pour cela un élément chauffant "C12" (largeur : 20 mm et longueur : 7.5 mm) a été utilisé. Dans un

premier temps la température d’échauffement de cet élément en fonction de la tension appliquée a été

mesurée, dans les mêmes conditions que précédemment, à l’aide de la caméra thermique. Ensuite une

chambre microfluidique usinée dans du Polyméthacrylate de méthyle (PMMA) a été fixée sur l’élément

chauffant à l’aide d’un scotch double face (figure 4.12). Un thermocouple est intégré dans la chambre mi-

crofluidique qui est ensuite remplie de liquide. La température d’équilibre atteinte par le liquide est alors

directement mesurée avec le thermocouple. La figure 4.13 compare ces deux mesures en fonction de la ten-

sion appliquée. Sur celle-ci, il apparaît que la présence de la chambre microfluidique remplie de liquide

n’a pas d’impact sur la température d’équilibre. En d’autres termes, les prédictions effectuées auparavant

semblent pouvoir être utilisées même lorsque un système microfluidique est collé sur l’élément chauffant.

Pour mieux comprendre cette similarité des température d’échauffement, l’analogie thermique/électrique

peut être utilisée. Selon cette dernière, une représentation 1D, en schéma électrique équivalent, de l’élé-

ment chauffant sans (resp. avec) la chambre microfluidique est montrée en figure 4.14 A (resp. B). Du fait
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FIGURE 4.12 – Une chambre microfluidique est collée sur l’élément chauffant. Un thermocouple y est inté-
gré.

FIGURE 4.13 – Influence de la présence de la chambre microfluidique sur la température de l’élément chauf-
fant.

de la fine épaisseur de la couche d’eau et de PMMA et des valeurs suffisantes des conductivités thermiques

de ces deux matériaux (keau ' 0,6W.m−1.K−1 et kPMMA ' 0,2W.m−1.K−1), les valeurs des résistances asso-

ciées aux phénomènes de conductions dans ces matériaux sont négligeables devant la résistance associée

au phénomène de convection de la face supérieure. La présence de ces deux résistances a donc un faible

impact sur le système. Même si cette première analyse par schéma électrique équivalent n’est effectuée

qu’en 1D et sans tenir compte des phénomènes radiatifs, elle permet tout de même de confirmer les obser-

vations précédentes : à savoir que la température d’échauffement de l’élément chauffant reste inchangée

en présence d’une chambre microfluidique remplie de liquide.

Si d’un point de vue statique la présence de la chambre microfluidique n’affecte pas le système, la dy-

namique du chauffage en est tout de même largement modifiée. En effet la présence de ces deux couches

supplémentaires de matériaux a un impact sur le temps nécessaire pour atteindre la température d’équi-

libre du système (figure 4.15). En effet, la présence de ces matériaux, et plus précisément leur capacité ca-

lorifique, implique la nécessité d’un apport énergétique plus important pour faire varier la température du

système. Ainsi en présence d’une chambre microfluidique remplie, il faudra environ 200 s pour atteindre

l’équilibre (contre 30 s en absence de chambre). Si la plus grande inertie thermique du système avec une

chambre microfluidique ne permet pas un chauffage aussi rapide que sans chambre, elle permet en re-

vanche de rendre le système moins sensibles aux fluctuations de températures dues aux mouvements d’air

environnants (Figure 4.15).

La première partie de ce chapitre s’est donc concentrée sur l’étude d’éléments chauffants réalisés par

procédé d’impression sérigraphique. Il a été montré que ce procédé de fabrication permet l’élaboration

d’éléments chauffants pouvant atteindre une température de 65°C, température requise pour la LAMP, avec
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FIGURE 4.14 – Représentation 1D, en schéma équivalent électrique, d’un élément chauffant sans (A) ou
avec (B) la chambre microfluidique.

FIGURE 4.15 – Influence de la présence de la chambre microfluidique sur la dynamique de l’élément chauf-
fant.

des tensions inférieures à 5V. Cela permet donc d’envisager leur utilisation dans des systèmes de diagnostics

portables qui seraient alimentés par des batteries ou par une connexion USB. Dans le cadre de cette thèse,

une seconde brique élémentaire a été développée par procédé sérigraphique : des électrodes de mesure de

pH. Ce dernier développement est l’objet de la seconde partie de ce chapitre.

4.2 La détection

La seconde partie de ce chapitre se concentre donc sur la réalisation et la caractérisation d’une méthode

de détection de la réaction de LAMP qui soit compatible avec les souhaits d’intégration et d’autonomie qui

caractérisent la démarche de cette thèse. Dans un premier temps, un état de l’art des principales techniques

de détection utilisé pour les réactions d’amplification d’ADN est effectué. Dans un second temps, la possi-

bilité d’utiliser le procédé sérigraphique afin d’élaborer des électrodes permettant de suivre en temps réel

la réaction d’amplification (via un suivi pHmétrique) sera développé. Ainsi le développement de ces cap-
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teurs se fait dans la continuité, en terme de procédé de fabrication, de celui des éléments chauffant. De

plus, comme il le sera démontré dans le chapitre suivant, cela permettra de faciliter l’intégration de cette

fonction dans un système plus complet.

4.2.1 Focus bibliographique

4.2.1.1 Détection d’une amplification d’ADN

L’état de l’art proposé sur les techniques de détection de réactions d’amplification d’ADN est organisé

selon le type de mesure effectué (fluorescence, électrochimique, ...) de façon à souligner les avantages et

les inconvénients de chacune d’elles. Cependant avant cela, il est important d’expliquer la distinction entre

les méthodes de détection en point final et les méthodes de détection en temps réel. Pour les premières,

une unique mesure est effectuée une fois que la période allouée à l’amplification est terminée. Cela permet

ainsi de déterminer si l’amplification a eu lieu ou non, et par conséquence si l’ADN recherché était pré-

sent ou non dans l’échantillon. Cette méthode donne donc principalement une réponse qualitative de type

Oui/Non. En revanche lorsque la détection s’appuie sur une mesure en temps réel, une quantification de

l’ADN initialement présent dans l’échantillon est possible. En effet suivant la quantité d’ADN initialement

présente, le signal mesuré sera détectable plus ou moins tôt. En d’autres termes, une plus grande quan-

tité d’ADN initialement présente permettra une amplification plus rapide, et le signal sera mesurable plus

rapidement (Figure 4.16).

FIGURE 4.16 – Quantification de l’ADN présent dans l’échantillon par une détection en temps réel.

Dans le cadre des diagnostics Point-of-Care, si la réponse Oui/Non est la plus importante, une réponse

quantitative peut être souhaitable afin de connaître le degrés d’infection du patient. D’autre part une telle

quantification peut également permettre de suivre la réponse au traitement administré. C’est pourquoi

nous considérerons par la suite qu’une mesure en temps réel de l’amplification est préférable à une me-

sure en point final.

Les méthodes de fluorescence Les méthodes les plus classiques de détection d’une réaction d’amplifica-

tion d’ADN utilisent la fluorescence. En effet cette dernière est très sensible et permet une quantification

précise de la quantité d’ADN initialement présente dans l’échantillon grâce à une observation en temps

réel. Ces méthodes reposent sur l’utilisation de marqueurs fluorescents tel qu’un intercalant de l’ADN ou

une sonde TaqMan, par exemple. Le principe d’une mesure avec un intercalant fluorescent a été expliqué

au cours du chapitre précédent, (utilisation de l’intercalant EvaGreen pour les tests de bio-compatibilité).
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On notera que ce type de détection n’est pas spécifique. En effet l’intercalant se lie à tous les doubles brins

d’ADN, quels qu’ils soient. Ainsi la spécificité du diagnostic provient uniquement de la réaction d’amplifi-

cation d’ADN, via la spécificité d’hybridation des primers.

Afin d’augmenter la spécificité du diagnostic, des méthodes de détection par fluorescence spécifiques

ont également été développées. La plus courante est l’utilisation d’une sonde TaqMan [22, 23]. Le principe

de ce moyen de détection est illustré dans la figure 4.17. Il repose sur la présence d’un fluorophore et d’un

quencher sur un court brin d’ADN dont la séquence est complémentaire à une partie de la séquence de

l’ADN que l’on souhaite détecter. L’enzyme utilisée pour la réplication de l’ADN possède, en plus de l’acti-

vité de polymérisation, une activité d’exonucléase. Cette dernière permet de dégrader le brin d’ADN reliant

le fluorophore au quencher lors de la réplication du brin d’ADN. Ainsi, à chaque brin d’ADN répliqué, un

fluorophore est dissocié de son quencher et peut émettre une fluorescence. Le suivi de la fluorescence de

l’échantillon permet donc de suivre l’évolution du nombre de brins d’ADN ayant la séquence cible de façon

spécifique. En particulier, et contrairement à l’utilisation d’intercalant fluorescents, si une amplification

non spécifique se produit au sein du système, elle ne sera pas détectée. En effet, les sondes TaqMan ne

s’étant pas liées aux brins d’ADNs amplifiés non spécifiquement, elles ne sont pas dégradées et la fluores-

cence des fluorophores est empêchée par la présence des quenchers.

FIGURE 4.17 – Fonctionnement de la détection par fluorescence en utilisant une sonde TaqMan.

Notons que cette méthode de détection est également intéressante dans le sens où elle permet de faire

une détection multiplexe. En effet, comme la sonde est spécifique à une séquence ADN, différents fluoro-

phores (chacun associé à une sonde différente) peuvent être utilisés pour détecter différents ADNs au cours

d’une même et unique réaction d’amplification.

Les différentes méthodes de détection par fluorescence permettent ainsi une détection fiable, sensible

et quantitative d’une réaction d’amplification d’ADN. C’est pourquoi il s’agit des méthodes qui sont habi-

tuellement utilisées par les instruments présents dans les laboratoires d’analyses. Cependant lorsque l’on

souhaite réduire la taille des systèmes et aboutir à plus de compacité et d’autonomie, ces méthodes de
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détection ont l’inconvénient d’utiliser du matériel difficilement intégrable. En particulier elles impliquent

l’utilisation d’une source lumineuse pour exciter les fluorophores et d’un capteur pour capter la fluores-

cence émise par ces derniers. Afin d’éviter le recours à de tels systèmes optiques, d’autres voies ont été

explorées.

Les méthodes électrochimiques Les méthodes électrochimiques présentes dans la littérature sont géné-

ralement basées sur une mesure par voltampéromérie cyclique. Pour ce type de mesure, trois électrodes

sont nécessaires : la première est appelée la contre électrode, la seconde est dite de travail et la dernière de

référence. Lors de ces mesures, les propriétées RedOx des epèces en solution sont analysées. Pour ce faire,

le courant entre l’électrode de travail et la contre électrode est enregistré, alors qu’un balayage en potentiel

est appliqué entre l’électrode de travail et l’électrode de référence (Figure 4.18). La Figure 4.19 représente

un exemple de courbe obtenue lors d’une telle mesure. Les activités d’oxydation et de réduction localisées

à la surface de l’électrode de travail sont ainsi mesurées.

FIGURE 4.18 – Schéma d’un montage de mesure en voltampérométrie cyclique.

FIGURE 4.19 – Exemple de courbe obtenue en voltampérométrie cyclique.

Une première façon de détecter la présence d’ADN à la surface d’une électrode est d’utiliser le carac-

tère oxydo-réducteur des bases de l’ADN [24]. En particulier la présence de guanine peut être détectée

en mesurant l’activité RedOx du Ruthenium Tris(2,2’-bipyridyne)(III), noté Ru(bpy)3+
3 [25, 26]. Gore et al.

[27] ont également montré la possibilité d’utiliser de l’Osmium Tris(2,2’-bipyridyne)(III), noté Os(bpy)3+
3

comme médiateur RedOx lorsque les bases nucléiques sont modifiées avec de la 8-oxoguanine (8G) et de
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la 5-aminouridine (5U). Ces derniers ont utilisés cette méthode pour la détection d’une réaction d’amplifi-

cation d’ADN en phase solide [27]. Cette dernière est basée sur l’élongation de primers liés à l’électrode de

travail. Cette élongation entraînent l’intégration de nouvelles bases nucléiques (Figure 4.20), ce qui modifie

la réponse RedOx. Ainsi un suivi en temps réel de l’amplification peut être effectué.

FIGURE 4.20 – Schéma de fonctionnement de la détection électrochimique en phase solide proposée dans
la référence [27]

D’autres méthodes de détection consistent en ce que le marqueur RedOx soit lié à une base d’acide

nucléique [28, 29] ou qu’il soit piégé par interaction électrostatique [30]. De la même façon que précédem-

ment, un suivi en temps réel d’une amplification d’ADN en phase solide peut alors être effectué [28, 29].

Un des inconvénients majeurs de ces méthodes est qu’elles sont basées sur une amplification en phase

solide. En effet, d’une part cela réduit considérablement le volume dans lequel l’amplification peut avoir

lieu (car elle est localisée uniquement à la surface de l’électrode), et d’autre part les amplicons créés ne sont

pas disponibles pour les réplications suivantes. Cela diminue ainsi énormément l’efficacité de la réaction

et augmente le temps de détection. Afin d’éviter une amplification en phase solide, d’autres méthodes de

détection par voltammetrie cyclique se sont également développées.

Une autre approche, basée sur le marquage RedOx d’une sonde ADN, est intéressante à noter [31, 32].

Dans cette dernière, le marqueur est lié à l’extrémité d’une grande séquence d’ADN immobilisée en sur-

face de l’électrode de travail. Cette séquence ADN est conçue pour, d’une part, être spécifique à l’ADN que

l’on souhaite détecter, et d’autre part, pour avoir des séquences complémentaires à ses extrémités (Figure

4.21). Ainsi lorsqu’aucune molécule d’ADN ne s’hybride sur la sonde, celle-si de replie sur elle-même et le

marqueur RedOx est assez proche de l’électrode pour que son activité puisse être mesurée. A l’opposé, lors-

qu’un brin d’ADN est hybridé sur la sonde, celle-ci est dépliée et le marqueur RedOx n’est plus à proximité

de l’électrode qui ne mesure donc plus son activité. Cette méthode permet ainsi de détecter la présence

de molécules d’ADN par une diminution de l’activité RedOx mesurée. Cependant, cette méthode n’a été

utilisée que dans le cadre mesure en point final.

Récemment l’intérêt d’utiliser des marqueurs RedOx qui ont également la caractéristique d’être des

intercalants de l’ADN a été démontré [33]. En effet cela permet d’utiliser la voltampérométrie cyclique pour

effectuer une détection en temps réel sans les contraintes d’une détection en phase solide. Cette méthode

repose sur le fait que lorsque la quantité d’ADN augmente (du fait de l’amplification), de plus en plus de

122 Gosselin David



4.2. LA DÉTECTION

marqueurs sont intercalés. En d’autres termes, au fur et à mesure de l’amplification, de moins en moins de

marqueurs RedOx sont disponibles en solution et la réponse RedOx en est diminuée.

FIGURE 4.21 – Schéma de fonctionnement de la détection électrochimique, via une sonde immobilisée
marquée RedOx, proposée dans la référence [31]

D’autres études utilisent un marqueur enzymatique afin de catalyser une réaction RedOx [34, 35]. Dans

ce cas le système comporte un hydrogel RedOx dans lequel une sonde ADN spécifique est immobilisée,

permettant la capture de l’ADN ciblé. Une fois l’ADN capturé, une seconde sonde, comportant le marquage

enzymatique, peut s’hybrider de façon spécifique à l’ADN immobilisé. Une fois ces hybridations effectuées

l’électrode montre une réponse RedOx (via la réaction catalysée par l’enzyme) permettant de conclure à la

présence de l’ADN ciblé dans l’échantillon (Figure 4.22). Cependant, ici encore, il s’agit d’une méthode de

détection en point final.

FIGURE 4.22 – Schéma de fonctionnement de la détection électrochimique, via une sonde marquée avec
une enzyme. Extrait et traduit de la référence [35]

L’ensemble des méthodes de détections électrochimiques évoquées ci-dessus ont l’avantage, par rap-

port aux méthodes de fluorescence, d’être plus facilement miniaturisables et intégrables dans des systèmes

portables. Cependant elles nécessitent l’ajout de médiateurs RedOx en solution et, pour la plupart d’entre

elles, une fonctionnalisation de la surface des électrodes avec une immobilisation des sondes ADN. D’autre

part la voltammetrie cyclique est une méthode de mesure active, dans le sens où un apport en énergie est

nécessaire pour effectuer la mesure (en l’occurrence pour le balayage en potentiel). Afin de se conformer

de façon plus prononcée avec les exigences de portabilité et d’autonomie des systèmes destinés au diag-

nostique Point-of-Care, il a été montré qu’une détection d’amplification d’ADN peut être réalisée par test

bandelette, à l’image du bien connu test de grossesse.

Le couplage entre amplification d’ADN et test bandelette La réalisation de la détection d’un diagnos-

tic par test bandelette permet de rendre le résultat directement observable par l’utilisateur, sans qu’il n’ait
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besoin de recourir à un quelconque équipement. Cela apporte donc un grand avantage en terme d’auto-

nomie et de simplicité d’utilisation du diagnostic. C’est pourquoi la possibilité d’utiliser un test bandelette

pour détecter les amplicons produits par une amplification d’ADN a été démontrée dans différentes publi-

cations [6, 10, 36, 37, 38]. Cependant, il faut noter qu’il s’agit d’une détection en point final qui ne permet

donc pas une quantification telle que lorsque l’amplification est suivie en temps réel. D’autre part, du fait

de la limite en sensibilité des test bandelette, il est nécessaire que l’amplification est produit un nombre

suffisant d’amplicons (>105copi es) pour permettre la détection. Cela implique donc que la détection ne

peut se faire qu’après un temps d’amplification assez élevée (de l’ordre d’une heure), mais également que

l’amplification n’ait pas subit d’inhibition partielle. Il faut également noter que l’intégration de ce type de

détection dans un système implique une fonctionnalisation de surface localisée afin d’immobiliser les élé-

ments de capture (formant les zones de résultats), mais également la nécessité de séquencer les actions

d’amplification et de détection. Le séquençage de ces opérations peut se faire manuellement [6, 38] ou peut

être intégré dans un système complet [10]. Néanmoins, dans un cas comme dans l’autre, ces solutions ne

paraissent à l’heure actuelle pas viable pour l’élaboration de systèmes de diagnostic point-of-care. En ef-

fet la simplicité de la détection pour l’utilisateur est alors balancée par un surcroît d’opérations manuelles,

ou par un système complexe dont la production en série ne semble pas réalisable à bas-coût. Afin d’évi-

ter la complexité d’un séquençage d’actions, il semble donc intéressant de pouvoir mesurer l’amplification

directement dans la chambre de réaction. Alors que les deux premiers paragraphes de cette sous-section

s’attachaient à mesurer l’évolution de la quantité d’amplicons d’ADN à l’intérieur de la chambre de réac-

tion, les méthodes de détections évoquées dans le paragraphe suivant adoptent une autre approche : celle

de détecter des produits secondaires de la réaction d’amplification.

La détection de la réaction d’amplification via celle des produits secondaires Il est connu que lors de la

polymérisation d’un brin d’ADN, un ion hydronium ainsi qu’un ion pyrophosphate sont produits à chaque

ajout de base nucléique sur ce nouveau brin [39] (Figure 4.23). Effectuer un suivi de la concentration de

ces espèces permet donc de suivre l’activité de l’ADN polymlérase, et par conséquent la réaction d’amplifi-

cation. Cette approche a ainsi l’intérêt de pouvoir effectuer un suivi de l’amplification dans le temps mais

également de simplifier la détection. En effet, comme nous allons le voir, la concentration de ces espèces

peut être mesurée avec des méthodes relativement simple, ce qui rend le système final propice à une utili-

sation de type Point-of-Care.

FIGURE 4.23 – Schéma du cycle de réactions conduisant à l’incorporation d’une base nucléique lors de
l’élongation d’un brin d’ADN. Extrait de [39].
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La détection des pyrophosphates La détection des ions pyrophosphates se fait de manière indirecte

par l’observation d’un précipité de pyrophosphate de magnésium selon l’équation 4.17. En effet la présence

de ce précipité blanc entraîne une augmentation de la turbidité de la solution [40]. La turbidité de la solution

peut alors être mesuré en temps réel afin d’obtenir une méthode de détection quantitative [41].

P2O4−
7 + 2Mg 2+ → Mg2P2O7 (4.17)

Notons que cette technique de détection démontré sur une réaction de LAMP, n’est pas compatible avec

la technique d’amplification de PCR. Cela peut être expliqué par le fait que ces derniers sont hydrolysés lors

de l’étape de dénaturation à 95°C [42].

Cette méthode de détection est intéressante car elle permet une appréciation visuelle, à l’oeil nu, du

résultat d’une amplification LAMP. Cependant une telle observation ne permet qu’une réponse Oui/Non

en point final et l’intégration d’un système de mesure en continu de la turbimétrie reste complexe et peu

envisageable pour un système portable et autonome.

La détection des ions hydroniums Du fait de la production d’ions hydroniums lors de l’activité de

l’ADN polymérase, la réaction d’amplification d’ADN peut être suivie par une mesure pHmétrique. Deux

méthodes ont pour le moment été exploitées à cette fin dans la littérature : la détection en point final avec

un indicateur coloré [43], ou le suivi en temps réel grâce à des capteurs ISFET (Ion-Sensitive Field Effect

Transistor) [44, 45]. Dans le premier cas, la variation de pH induite par l’amplification d’ADN est utilisée

pour passer le virage colorimétrique d’un indicateur pH coloré présent dans le mélange réactionnel (Figure

4.24). Suivant l’indicateur coloré utilisé, le pH initial de la solution doit être ajusté de façon à se trouver

légèrement supérieur à la gamme de valeur correspondant au virage colorimétrique. Cet ajustement du

pH initial permet en effet que le virage colorimétrique soit effectué le plus rapidement possible, rendant le

test plus rapide et plus sensible. Cette méthode de détection permet donc d’obtenir une grande simplicité

d’utilisation, et ce, sans complexifier la fabrication du système comme c’est le cas pour les test bandelette.

Cette méthode semble donc très bien adaptée au diagnostic de type Point-of-Care, du moment où une

réponse Oui/Non est suffisante. Si l’on souhaite obtenir une quantification, d’autre méthodes doivent être

envisagées pour mesurer le pH en temps réel.

FIGURE 4.24 – Détection colorimétrique d’une réaction de LAMP grâce à des indicateurs pH colorés. Extrait
de [43]

La seconde méthode de détection pHmétrique présente dans la littérature utilise des capteurs ISFET

permettant de suivre en temps réel l’évolution du pH de la solution [44, 45]. Ces capteurs utilisent des tran-
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sistors dont la grille a été modifiée pour être sensible au pH. Ainsi une modification du pH modifiera la

conductance du canal semi-conducteur entre la source et le drain du transistor. Une mesure du courant

circulant entre la source et le drain permet donc de quantifier le pH de la solution en contact avec la grille.

Cependant ce type de détection nécessite l’utilisation de technologies semi-conducteur pour la fabrication

des capteurs, rendant ces derniers moins pertinent pour une utilisation de type Point-of-Care. En effet, il

semblerait plus cohérent de réaliser des capteurs pHmétriques avec les matériaux à bas-coûts, tels que le

plastique ou le papier, qui sont utilisés pour la fabrication des systèmes microfluidiques à bas-coût.

Dans le cadre de cette thèse nous nous sommes ainsi intéressés à l’élaboration d’un capteur pH sérigra-

phiable. En effet, un tel capteur pourrait alors être imprimé sur différents supports comme du plastique ou

du papier. Pour la réalisation d’un tel capteur, notre choix s’est porté sur la PolyAniline (polymère conduc-

teur sérigraphiable) car elle permet, comme il l’est montré dans la sous section suivante, la réalisation d’un

capteur pH potentiométrique.

4.2.1.2 La détection pH et la PolyAniline

La PolyAniline (abbréviée PAni dans la suite de ce manuscrit) est un polymère conducteur possédant

des propriétés RedOx mais également des propriétés de protonations/déprontonations [46, 47]. La présence

de ces multiples états rend le comportement de la PAni difficile à décrire de façon exhaustive et explicite.

Néanmoins, il est établi qu’elle possède trois niveaux d’oxydation (Figure 4.25). Une première oxydation

permet le passage de l’état de leucoéméraldine (LE) à celui d’éméraldine protonée (ES), et la seconde le

passage à la forme de pernigraniline (PE) [48, 49] (Figure 4.26 ). On notera qu’une quatrième forme est

généralement décrite : l’éméraldine base (EB). Cette dernière forme correspond à la forme déprotonée de

ES.

FIGURE 4.25 – Courbe de voltampérométrie cyclique de la PolyAniline. Extrait de [46]

La présence d’un ion hydronium dans l’équation de la seconde réaction d’oxydo-réduction rend cette

réaction dépendante au pH. En effet le potentiel de cette réaction est donné, selon la loi de Nernst, par

l’équation 4.18.

E2 = E0
2 +

RT

nF
ln

(
a (PE)∗ [

H30+]4

a (ES)

)
= E0

2 −2∗ RT

F
∗ ln(10)∗pH+ RT

2F
l n

(
a (PE)

a (ES)

)
(4.18)

Ainsi le potentiel d’équilibre d’une électrode de PAni va dépendre du pH. Cette dépendance peut être

utilisée afin de créer un capteur pH potentiométrique à base de PAni. Ce type de mesure consiste à mesurer
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FIGURE 4.26 – Schéma des différents états de la PolyAniline. Extrait de [48]

le potentiel entre deux électrodes, la première dite de référence, et la seconde dite de travail. Alors que le

potentiel de l’électrode de travail (ici fonctionnalisée avec la PAni) dépend de la concentration en ion hydro-

nium, celui de l’électrode de référence (Ag/AgCl) n’en dépend pas. La mesure de la différence de potentiel

entre ces deux électrodes permet ainsi de quantifier le pH de la solution en contact avec ces électrodes

[50, 51, 52, 53].

Dans la prochaine section nous allons voir comment cette méthode de détection a été utilisée et opti-

misée au cours de cette thèse afin de pouvoir suivre en temps réel une réaction d’amplification d’ADN, mais

également afin de permettre facilement son intégration dans un dispositif destiné au diagnostic Point-of-

Care.

4.2.2 La détection par potentiométrie

Tout comme nous avons souhaité développer des éléments chauffants par impression sérigraphique,

les électrodes utilisées pour effectuer la détection de la réaction d’amplification d’ADN seront réalisées

par ce même procédé. Afin de nous concentrer sur le développement de la couche active des électrodes,

c’est-à-dire la PolyAniline, l’ensemble des autres étapes de sérigraphie a été sous-traité à la société Séri-

base Industrie (Chateau-Gontier, France). Ces étapes consistent en l’impression des pistes avec une encre

argent, l’impression de l’électrode de référence avec l’encre Ag/AgCl Dupont 5878 (Dupont, USA), l’impres-

sion d’une encre carbone pour renforcer les connectiques et les électrodes de travail, ainsi que l’impression

de la (ou des) couche(s) de passivation nécessaire(s).

La figure A1.2, en annexe, montre une vue globale de la planche de sérigraphie. Deux zones ont été sépa-

rées : une zone d’éléments chauffants et une zone d’électrodes. La définition de ces deux zones sur le même

masque de sérigraphie a permis d’effectuer l’impression des électrodes et des éléments chauffant en même

temps, réduisant par la même occasion le nombre de masques utilisés ainsi que les coûts de fabrication.

Notons que ces masques ont également été conçus afin que les éléments chauffants et les électrodes se su-

perposent lorsque l’on effectue une rotation de 180° du masque (ou lorsqu’on le retourne). Ces symétries

permettent ainsi de créer des dispositifs où les impressions des électrodes et des éléments chauffants sont

superposés. Ce point sera discuté de façon plus approfondie dans le chapitre suivant traitant de l’intégra-

tion des différents composants dans le système final.

Lors de l’élaboration des masques de sérigraphies, quatre designs d’électrodes ont été imaginés (Fi-

gure 4.27 ). Ces différentes configurations sont ensuite répétées 20 fois par planche. Une zone de reprise de

connexion est prévue aux dimensions du connecteur "0.5 mm, FPC Connector, SMT, Bottom Contact" de
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TE Connectivity (Suisse).

FIGURE 4.27 – Les quatre designs d’électrodes proposées au cours de cette thèse.

L’acquisition des données se fera grâce à une carte d’acquisition développée au sein du CEA. Pour nos

mesures nous avons travaillé avec une carte connectée en USB sur un ordinateur et alimentée par une ali-

mentation externe. Dans l’optique de la réalisation d’un système point-of-care, il est intéressant de signaler

qu’une version ultra-portable (avec une batterie intégrée et une connexion bluetooth) de ce système d’ac-

quisition a également été développée (Figure 4.28).

FIGURE 4.28 – Photographie d’un système d’acquisition potentiométrique ultra-portable.

Comme évoqué auparavant le dépôt de la couche active des électrodes, c’est-à-dire la PAni, n’a pas été

sous-traité afin de pouvoir la développer et l’optimiser au cours de cette thèse. La prochaine sous-section va

ainsi être consacrée à la caractérisation de cette couche. Une fois ces caractérisations effectuées, les sous-

sections suivantes traiteront de l’utilisation de ces électrodes pour effectuer un suivi en temps réel d’une

réaction d’amplification d’ADN.

4.2.2.1 Caractérisation des électrodes

Pour les expériences de caractérisation, les électrodes seront élaborées de la façon suivante :

— Un volume prédéfini d’encre PANIPLAST (Rescoll, France), à base de PAni, est déposé à l’aide d’une

micro-pipette sur l’électrode.

— Le tout est ensuite placé dans un four à 80°C pendant une heure.
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— Une fois le séchage effectué, une chambre microfluidique de 500 µm d’épaisseur est collée sur le

dispositif (Figure 4.29). Ce collage est effectué à l’aide d’un adhésif double face pré-découpé aux

dimensions de la chambre microfluidique (afin que les électrodes soient au contact du liquide).

FIGURE 4.29 – Photographie d’un système d’électrodes sérigraphiées et de son intégration microfluidique.

Grâce à ce montage, la chambre microfluidique contenant les électrodes peut être remplie avec des so-

lutions à différents pH et un écoulement peut y être appliqué en reliant l’entrée de la chambre à un pousse-

seringue. Pour les caractérisations des électrodes de PAni, nous utiliserons des solutions de PBS (Phosphate

Buffer Salin Solution) à différents pH. Ces solutions sont préparées à partir d’une solution de PBS 1x, en y

ajoutant différents volume de HCl 1 M pour l’acidifier. Le pH des solutions utilisées est mesuré à l’aide d’un

pHmètre inoLab® pH 7310 (WTW, Allemagne) avant les différentes expériences. Lorsque la solution de PBS

présente dans les chambres microfluidiques (d’un volume d’environ 40 µL) est renouvelée, un volume de

100 µL de la nouvelle solution PBS est injecté de façon à changer totalement le liquide contenu dans la

chambre.

Il est important de noter que l’ajout de HCl aux solution de PBS va modifier la concentration en ion

chlorure de ces dernières. En effet le potentiel de l’électrode Ag/AgCl dépend de cette concentration selon

l’équation 4.19.

EAg /Ag Cl = E0
Ag /Ag Cl −0.06∗ log ([Cl−]) (4.19)

Cependant en se basant sur les réactions acido/basiques de l’acide phosphorique (équations 4.20, 4.21

et 4.22) qui déterminent le pH des solution de PBS, la concentration en ions chlorure des différentes solu-

tions de PBS peut être calculée.

H3PO4/H2PO−
4 : pKa = 2,15 (4.20)

H2PO−
4 /HPO2−

4 : pKa = 7,2 (4.21)

HPO2−
4 /PO3−

4 : pKa = 12,32 (4.22)

En particulier pour la solution de PBS ayant un pH de 7,2 (la plus basique des solutions utilisées) la

concentration en ion chlorure serait ' 0,142 M et pour la solution de PBS ayant un pH de 4,6 (la plus acide

des solutions utilisées), la concentration en ion chlorure serait ' 0,148 M. D’après l’équation 4.19, cette va-

riation de concentration change le potentiel de l’électrode de référence de moins de 1,2 mV. Cette variation

étant extrêmement faible, elle est négligeable devant les variations de potentiel de l’électrode de PAni (qui

sont de l’ordre de 200 mV sur cette gamme de pH comme il le sera montré plus tard dans ce chapitre). Pour

la suite de cette étude, nous considérerons donc que le potentiel de l’électrode d’Ag/AgCl est constant pour

l’ensemble des solutions de PBS utilisées.
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Effet du confinement microfluidique Dans un premier temps, il est important de souligner l’impact du

confinement du liquide dans la chambre microfluidique. En effet, comme le volume de liquide présent est

relativement faible, on peut observer que la présence des électrodes à une influence sur le pH de la solution.

Cela est observable si l’on rempli la chambre microfluidique de façon successive avec la même solution de

PBS (Figure 4.30). La réponse du capteur présente alors un nouveau saut de potentiel à chaque introduction

de la solution de PBS (jusqu’à une stabilisation). La présence de ces sauts signifie que le pH d’équilibre au

niveau de l’électrode est différent de celui de la solution de PBS introduite. Cette différence peut être due

aux réactions de protonation/déprotonation de la PAni ou à un mauvais rinçage de la matrice de PAni lors

du renouvellement du liquide. On note tout de même qu’à force d’introduction successive de la solution de

PBS, un potentiel d’équilibre stable peut tout de même être atteint, signifiant que l’électrode est en équilibre

avec le pH de la solution de PBS.

FIGURE 4.30 – Courbes de réponses potentimétriques lors de l’injection ponctuelle de PBS.

Ainsi pour s’affranchir de ce phénomène lors de la caractérisation des électrodes, les solutions de PBS

seront soumises à un écoulement avec un débit fixe de 1µL/s. Cet écoulement permet d’effectuer un rinçage

en continu de la chambre microfluidique est ainsi de maintenir le pH dans cette chambre constant et égal

au pH de la solution de PBS.

La réponse temporelle : impact de la quantité de PAni déposée. Pour étudier le temps de réponse des

électrodes, des solutions de PAni à des concentrations différentes (Tableau 4.4), ont été préparées à partir

de la solution PANIPLAST. D’autre part, suivant les électrodes, un volume différent de PAni a été déposé. La

Figure 4.31, synthétise la réponse de différentes électrodes lors d’une première hydratation, dans une solu-

tion de PBS à pH = 7.2. D’après cette dernière figure, il est clair que la quantité de PAni déposée influence le

temps de réponse. En effet, diminuer la quantité de PAni déposée permet de diminuer le temps de réponse

du système.

Dilution 1 : 2 1 : 5 1 : 10
Volume de PAni (mL) 3 1 1

Volume d’eau (mL) 6 5 10

Tableau 4.4 – Les différentes dilutions de PAni utilisées.

On notera que toutes les courbes présentes sur la figure 4.31 commencent avec un palier, plus ou moins

long, à 250 mV. En réalité il ne s’agit pas d’un palier mais de la limite maximale de potentiel mesurable par la

carte d’acquisition. Cette saturation de la mesure est due au fait que la PAni est livrée en solution très acide
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FIGURE 4.31 – Courbes de réponses potentiométriques à la première hydratation, pour différentes quantités
de PAni déposées.

(pH = 1−2). En effet, comme nous le verrons dans le prochain paragraphe, une telle acidité correspond à

des potentiels supérieurs à 250 mV.

D’autre part, la réponse de ces même électrodes a également été enregistrée lors d’un saut de pH de 3

unités (pH passant de 7.2 à 4.2). La figure 4.32 présente les mesures obtenues lors de ces tests. La courbe

correspondant à la réponse de l’électrode 1 : 2 0,5µL n’est pas présente dans cette dernière figure car la

stabilité à pH 7.2 n’a pas été atteinte avant le changement de solution. La réponse obtenue ne correspond

donc pas au saut de pH escompté. D’après la figure 4.32 on note, tout comme précédemment, une bien

meilleure réponse des électrodes diluées 1 : 10. C’est pourquoi nous avons choisi d’utiliser une telle solution

pour la suite des expériences.

FIGURE 4.32 – Courbes de réponses potentiométriques à un saut de trois unités pH, pour différentes quan-
tités de PAni déposées.

La sensibilité des électrodes Nous avons vu dans la sous-section précédente que les électrodes de PAni

permettaient d’obtenir une réponse en terme de variation potentiel lorsqu’elles sont soumises à un change-

ment de pH. Dans cette partie nous allons voir comment cette réponse peut être reliée au pH de la solution.

Pour cela des solutions à différents pH sont mises en écoulement successivement dans la chambre micro-

fluidique. La Figure 4.33, montre la réponse en potentiel au cours du temps. Lorsque l’on change le pH de

la solution de PBS s’écoulant dans le système, on observe un saut de potentiel suivi d’une stabilisation à
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un potentiel d’équilibre. Les deux courbes présentes sur cette figure représentent la réponse de deux élec-

trodes présentes sur le même dispositif. La bonne superposition de ces deux courbes démontre ainsi une

certaine robustesse de notre système de mesure. On peut toutefois noter que les sauts de potentiel de la

courbe orange se passent légèrement plus tard que ceux de la courbe bleue. Cela est dû au faible débit du

liquide dans la chambre. En effet, avec un tel débit (1µL/s), la seconde électrode est en fait en contact avec

la nouvelle solution de PBS environ 16s après la première électrode.

FIGURE 4.33 – Courbes de réponses potentiométriques à une succession de saut de pH.

Un autre aspect qui peut être remarqué sur les courbes de la figure 4.33 est que le temps de réponse

diffère en fonction du saut de pH. Si dans le cas d’une diminution du pH, le temps de réponse du système

augmente avec l’amplitude de la variation de pH, dans le cas d’une augmentation de pH le temps de réponse

des électrodes ne semble pas dépendre de cette amplitude. Cette asymétrie du comportement de la PAni est

un signe du caractère thermodynamiquement quasi-réversible (également parfois qualifié de renversable)

de celle-ci, et plus généralement des polymères conducteurs. En effet les phénomènes de protonation et

déprotonation de ces polymères, bien que renversables, n’induisent pas les mêmes dissipations au sein du

système. En particulier l’intégration d’un ion hydronium dans un polymère protoné est plus complexe que

son relargage par l’espèce protonée. En effet lorsque le polymère est protoné, le gonflement de ce dernier

du fait de la présence des charges supplémentaires, facilite la circulation des espèces ioniques.

Hormis les phénomènes évoqués précédemment, il est intéressant de voir que pour chacune des solu-

tion de PBS, le signal potentiométrique atteint une valeur d’équilibre. Lorsque l’on reporte les potentiels

d’équilibres en fonction du pH de la solution de PBS, on obtient la figure 4.34. L’ensemble des points pré-

sentés dans cette figure a été obtenu au cours de cinq différentes expériences, toutes similaires à celle pré-

sentée ci-dessus. La réponse du système peut ainsi être représentée par une relation linéaire entre le pH et

le potentiel mesuré, ce qui est cohérent avec l’équation 4.18.

Bien que selon l’équation 4.18, une sensibilité de −120 mV/pH pourrait être attendue, il n’est pas in-

cohérent d’obtenir une sensibilité moins importante : −83 mV/pH dans notre cas. En effet la présence de

multiples réactions d’oxydoréduction et de protonation/déprotonation peut abaisser cette dépendance au

pH. Dans la littérature, on trouve ainsi des droites de calibrations pour la PAni ayant des sensibilités de

−55 mV/pH [48], de −70 mV/pH [53], ou encore de −90 mv/pH [54, 50]. La variabilité des sensibilités

observées dans ces différentes études semble pouvoir être expliquée par la diversité des procédés de fa-

brication et, en particulier, par le dopage utilisé [48, 54]. Cependant, malgré cette variabilité, la valeur de

−83 mV/pH obtenue au cours de notre étude est cohérente avec la majorité des calibrations reportées au-

paravant.
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FIGURE 4.34 – Droite de calibration des électrodes développées.

Compte tenu de la réponse au pH obtenue, il semble que ces électrodes soient à même de permettre le

suivi de l’évolution du pH au cours d’une réaction d’amplification d’ADN. Notons toutefois que la calibra-

tion présentée ci-dessus a été effectuée à température ambiante, soit environ 22°C, alors que la réaction de

LAMP s’effectue à 65°C. La sous section suivante va donc s’attacher à discuter l’influence de la température

sur la réponse de ces électrodes.

Impact de la température Tout d’abord il est évident, d’après la loi de Nernst (Eq 4.18), que la température

a un impact sur la réponse potentiométrique des électrodes. Cependant l’influence de la température ne

s’arrête pas là. En effet cette dernière peut également modifier les constantes d’équilibres des réactions

chimiques. Par exemple, la dépendance à la température de la constante d’hydrolyse de l’eau (notée Ke

a été reportée dans la littérature [55]. Ainsi le simple fait de changer la température de l’eau modifie son

pH. En particulier, il peut être calculé que le chauffage à 65°C d’une solution aqueuse ayant un pH 9 à 25°C

modifie son pH à 7,8 (voir Annexe). Notons que bien que le raisonnement présenté en Annexe ne prenne en

compte que la modification du Ke de l’eau, il permet de prouver que la température n’est pas un paramètre

négligeable. L’influence de la température sur la mesure effectuée par notre système est donc un paramètre

pertinent à étudier.

Pour cela, une série d’expériences a été réalisée selon le protocole suivant : Injection d’une solution de

PBS dans le système, fermeture du système grâce à du microAMP, puis réalisation de paliers de température

à l’aide du thermocycleur PTC200. Les consignes en température sont les suivantes : 25°C, 40°C, 65°C, 40°C,

65°C, 80°C, 65°C, 40°C, 65°C, et 25°C. Le temps des paliers de température peut varier suivant les expériences

mais il est généralement de 1h30. Une courbe typique de la réponse des électrodes à ce cyclage est présentée

en figure 4.35.

Sur cette figure 4.35 deux réponses, ayant des constantes de temps très différentes, sont observables lors

des changements de température. La première réponse est très rapide, sous la forme d’un saut de potentiel.

La seconde, beaucoup plus lente, apparaît plus comme une dérive du signal mesuré. De plus, alors que

la première réponse semble identique entre les deux électrodes du dispositif (courbes bleue et orange), la

seconde paraît moins reproductible. On note tout de même une tendance pour cette seconde réponse : la

dérive est d’autant plus forte que la température est élevée. Cela pourrait s’expliquer par le fait que le scotch

double face utilisé pour ces montages relargue des ions hydronium lorsqu’il est chauffé. La dérive observée

pourrait ainsi être liée à ce relargage d’ion H30+.

Concernant le saut de potentiel apparaissant immédiatement lors du changement de température, une
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FIGURE 4.35 – Courbes de réponses potentiométriques à une succession de saut de température.

bonne reproductibilité est présente entre les électrodes, mais également entre différentes expériences. Sur

la Figure 4.36, les sauts de potentiel mesurés par 5 électrodes, sur deux systèmes différents, sont représen-

tés en fonction du saut de température appliqué. On observe alors une réponse linéaire des électrodes en

fonction de la température, ce qui est, encore une fois, cohérent avec la loi de Nernst 4.18.

FIGURE 4.36 – Réponses des électrodes développées aux changements de températures avec une solution
de PBS à pH = 6,4.

En répétant ce type d’expérience pour des solutions de PBS à différents pH, on obtient la figure 4.37.

Cette dernière figure montre que la réponse en température dépend du pH de la solution mais d’une façon

non triviale. En effet, si la variation du potentiel en fonction de la température est presque nulle pour un pH

de 7,3, elle augmente fortement à pH 6,4 puis redescend légèrement lorsque le pH est de 5,7. La complexité

de cette dépendance température/pH est probablement due aux multiples équilibres réactionnels mis en

jeu par la PAni (Figure 4.26). Afin de mieux comprendre les phénomènes mis en jeu, une étude plus poussée

est alors nécessaire. Toutefois, il est à rappeler que la réaction de LAMP est une amplification isotherme,

c’est-à-dire qu’il n’y aura pas de changement de température au cours de la réaction. C’est pourquoi il a

été choisi de se concentrer en premier lieu sur l’optimisation et l’utilisation de ces électrodes pour le suivi

d’une réaction de LAMP, plutôt que de poursuivre l’étude de la réponse de ces capteurs aux changements de
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FIGURE 4.37 – Réponses des électrodes développées aux changements de températures avec des solution
de PBS à différents pH.

températures. Ainsi, après avoir présenté les optimisations effectuées sur le mélange réactionnel de LAMP,

la fin de ce chapitre se consacrera à la détection en temps réel d’une réaction de LAMP grâce à des électrodes

de PAni.

4.2.2.2 Le protocole de "LAMP pHmétrique"

Un des objectifs du travail effectué au cours de cette thèse est d’effectuer la détection de la LAMP par

pHmétrie, et notamment par voie électrochimique via des électrodes à base de PAni. Un des pré-requis pour

pouvoir effectuer une telle détection est donc la possibilité de faire varier le pH de la solution pendant la

réaction. En particulier il ne faut pas que le mélange réactionnel contienne un agent qui joue le rôle d’un

tampon pH. Or c’est généralement le cas des mélanges réactionnels commerciaux car ils sont optimisés

pour le fonctionnement de l’enzyme et donc sont tamponnés à un pH optimal. C’est pourquoi le mélange

réactionnel utilisé pour les expériences présentées dans la suite de ce chapitre a été adapté de façon à ne

pas tamponner le pH de la solution. Dans la composition de ce mélange réactionnel (d’un volume final de

20 µL) se trouvent notamment :

— L’enzyme : L’enzyme utilisée ici est la Bst 2 achetée chez NEB (New England Biolabs, USA).

— Les dNTP.

— Les primers : Les primers utilisés proviennent d’Eurofins Genomics (Eurofins Scientific Group, Alle-

magne).

— De la BSA 1% : L’ajout de BSA (Bovine Serum Albumine) permet d’éviter l’adsorption non spécifique

de protéines du mélange réactionnel ou de l’ADNs sur les parois, car ces dernières seront passivées

par les protéines présentent dans la BSA.

— Du Cresol Red : Il s’agit de l’indicateur coloré utilisé pour la détection colorimétrique. Son utilisation

permettra de confirmer les amplifications observées en électrochimie.

— Du KOH : Le volume et la concentration en KOH étant à ajuster de façon à optimiser (en terme de

pH) la réaction et sa détection.

A cela est ensuite ajouté 5 µL d’ADN pour effectuer un test positif, ou 5 µL d’eau pour effectuer un test

négatif.

La coloration du rouge de crésol en fonction du pH est représentée figure 4.38. On peut voir que cet

indicateur a une couleur violette au-delà d’un pH de 8.5−9 et une couleur jaune pour des pHs inférieurs à

6,5. Entre ces valeurs de pH, le rouge de crésol subi un virage colorimétrique passant par des couleurs rouge
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puis orange. Cet indicateur coloré est particulièrement intéressant pour une réaction de LAMP colorimé-

trique car le début de son virage colorimétrique se trouve à un pH très proche du pH optimal de l’enzyme

utilisée, qui est de 8.8. Ainsi se placer à une telle valeur de pH au debut de la réaction va permettre de se

trouver dans des conditions optimales à la fois, pour l’enzyme mais également pour la détection visuelle car

le virage colorimétrique se fera au plus tôt.

FIGURE 4.38 – Echelle colorimétrique du rouge de Crésol. Extrait de [56].

Afin de déterminer la quantité de KOH optimale, des tests d’amplifications ont été effectués en tube.

La figure 4.39 présente des photographies des tubes à l’état initial, juste après activation de chauffage, puis

lorsque les tubes sont refroidis après avoir passé 1 heure à 65°C. La quantité de KOH dans ces différents

tubes est présentée dans le tableau 4.5.

Numéro du tube 1 2 3 4 5 6 7 8
Volume de KOH 100 mM (µL) 0.5 0.75 1 1.25 1.5 1.75 2 2.25

Tableau 4.5 – Gamme de volume de KOH utilisée pour l’optimisation du mélange réactionnel LAMP colo-
rimétrique.

FIGURE 4.39 – Photographies de la gamme de mélange réactionnel LAMP colorimétrique à différents mo-
ments de la réaction d’amplification.

Dans un premier temps, l’influence de la température sur le pH est confirmée : lorsque l’on chauffe, le

pH de la solution diminue et le virage colorimétrique peut alors être plus ou moins entamé. Ce changement

de pH avec la température implique qu’il ne faut pas partir d’un pH trop bas si l’on souhaite pourvoir dis-

tinguer le virage colorimétrique lors de la réaction, c’est-à-dire à 65°C. De plus, ce changement de couleur

semble également indiquer que le pH de la solution initiale à 65°C est d’ores et déjà inférieur au pH optimal

de fonctionnement de l’enzyme. Ainsi la plus faible quantité de KOH (tube 1) ne semble pas adéquate.

D’autre part, comme nous pouvons le voir dans la figure 4.39, une trop grande quantité de KOH dans le

mélange réactionnel induit un virage colorimétrique incomplet lors de l’amplification (tubes 5-8).

Compte tenu de ces observations les meilleurs résultats en LAMP colorimétrique sont obtenus pour les

tubes 2-4 avec une préférence pour le tube 3. En effet ce dernier semble être le meilleur compromis entre
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une teinte rouge à 65°C et une teinte jaune en fin d’amplification (à froid).

Finalement, pour les expériences présentées dans ce manuscrit, le mélange réactionnel utilisé sera donc

ajusté initialement en pH grâce à 1 µL de KOH 100 mM.

Nous noterons l’arrivée sur le catalogue commercial de NEB, lors de la dernière année de cette thèse,

de mélanges réactionnels dédiés à la détection pH colorimétrique. Ces solutions pourraient grandement

simplifier la préparation des mélanges réactionnels de réactions par la suite.

4.2.2.3 Détection d’une réaction de LAMP

Optimisation des électrodes pour une réaction de LAMP Comme évoqué précédemment la mesure po-

tentiométrique, à base d’électrode de PAni, semble être une méthode prometteuse pour le suivi en temps

réel d’une réaction d’amplification d’ADN. Alors que la sous-section précédente a présenté l’optimisation

effectuée au niveau du mélange réactionnel de LAMP pour permettre une détection pHmétrique, nous al-

lons voir dans le paragraphe suivant comment les électrodes de PAni peuvent être optimisées dans le cadre

de cette application.

L’étude présentée dans ce paragraphe est une optimisation en terme de conditionnement pH de la PAni.

En effet comme nous l’avons vu avec la figure 4.31, lorsque la PAni est déposée sur les électrodes, celle-ci est

à pH très faible, de l’ordre de 1 ou 2. En revanche le mélange réactionnel de LAMP a, à l’état initial, un pH

au environ de 9. Ainsi, injecter le mélange réactionnel directement dans une chambre avec des électrodes

de PAni séchées ayant un pH aussi faible, va modifier le pH de la solution et l’optimisation du mélange

réactionnel effectuée précédemment n’aura plus de sens. Il est donc nécessaire de conditionner en pH les

électrodes de PAni avant la mesure de la réaction de LAMP. Pour cela deux pistes ont été envisagées. La

première est d’effectuer un rinçage des électrodes avec une solution de PBS ayant un pH aux alentours de

9. Cependant cela complique le procédé de fabrication des électrodes puisque qu’un conditionnement en

phase liquide suivi d’un séchage doivent être effectués. C’est pourquoi la seconde méthode de condition-

nement a été privilégiée. Il s’agit d’augmenter le pH de la solution de PAni avant le dépôt. Pour cela de

nouvelles solutions de PAni sont préparées à partir de la solution de PAni 1 : 2 en y ajoutant des solutions

de KOH selon le tableau 4.6. Dans le cas de l’ajout de 3 mL de KOH, on note un changement de couleur de

la solution de PAni. Cette dernière passe d’une couleur verte à une couleur bleue, indiquant le passage de

la forme ES à celle de EB (voir figure 4.26). Notons que cette transition colorimétrique est connue dans la

littérature et peut être utilisée pour la réalisation d’une détection colorimétrique [57].

Électrode A B c
Quantité de KOH ajoutée à 1 mL de 0,5 mL de 3 mL de

3mL de PAni 1 : 2 KOH, pH 12.7 KOH, pH 13.8 KOH, pH 13.8
Couleur Verte Verte Bleue

Tableau 4.6 – Tableau résumant les différentes quantités de KOH ajoutées à la solution de PAni pour son
optimisation.

Si l’on regarde la réponse de ces électrodes lorsqu’elles sont mises en contact avec une solution de PBS

de pH 7.4, on voit que l’électrode C commence à un potentiel beaucoup plus bas que les deux autres (Figure

4.40). Cela confirme ainsi la possibilité d’optimiser le pH initial des électrodes par le conditionnement de la

solution de PAni avant le dépôt.

D’autre part, pour les expériences de LAMP, de la BSA est également ajoutée (pour une concentration

finale de 0.1%) dans la solution de PAni afin de passiver au mieux l’électrode dans son volume pour éviter

l’adsorption des molécules d’ADN. Toutefois, étant donné le recuit des électrodes ainsi que la présence de
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FIGURE 4.40 – Premiers instants de la réponse potentiométrique des différentes solutions de PAni.

BSA dans le mélange réactionnel de LAMP, cet ajout ne semble finalement pas utile. Cet ajout n’affectant

cependant pas la réponse des électrodes, la solution de PAni utilisée pour les expériences de LAMP est

composée de :

— 1 mL de PAni

— 3 mL de KOH à pH 13.8

— Eau deionisée, sans RNAse, DNAse, ni protease : 6,9 mL. Cette eau spécialement vendue pour la

biologie moléculaire est achetée chez ACROS Organics (Thermo Fischer Scientific, USA).

— 0,1 mL de BSA 10%

Le suivi d’une réaction de LAMP par potentiométrie Une fois l’ensemble des optimisations évoquées

précédemment effectuées, les électrodes développées au cours de cette thèse ont pu être utilisées pour ef-

fectuer un suivi en temps réel d’une amplification de type LAMP via le suivi du pH de la solution. Ce résultat

est présenté dans l’article qui suit, publié sous forme d’une letter dans la revue Analytical Chemistry. Dans

ce dernier, après une description du système électrochimique utilisé pour effectuer la mesure, la possibilité

d’utiliser des électrodes à base de PAni pour effectuer un suivi potentiométrique d’une amplification ADN

est démontrée. De plus, il est démontré que le système présenté présente une bonne reproductibilité sur un

triplicat de réactions mais également qu’il permet une détection quantitative avec une sensibilité jusqu’à

10 copies d’ADNs. Finalement, la mesure potentiométrique est comparée à une mesure en fluorescence et

il est montré que les réponses sont extrêmement proches. En effet, la réponse potentiométrique ne montre

qu’environ 2 minutes de retard par rapport à la mesure par fluorescence. Cette similarité avec la méthode

de détection classiquement utilisée sur les instruments commerciaux indique que la méthode de détec-

tion développée au cours de cette thèse est prometteuse. De plus, de part sa possibilité à être fabriquée à

bas-coût et en série, cette dernière est particulièrement intéressante pour les diagnostics Point-of-Care.
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Un système permettant une "double" détection. Nous venons de voir, dans l’article précédent, qu’une

mesure potentiométrique entre une électrode de PAni et une électrode d’Ag/AgCl permettait de suivre en

temps réel une amplification d’ADN de type LAMP. Cette amplification d’ADN étant effectuée à température

constante, ce paramètre n’apparaît pas dans cet article. Or nous avons vu auparavant que la réponse poten-

tiométrique dépendait de la température. Cette propriété va être utilisée ici pour effectuer une seconde

mesure, cette fois-ci en point final sur notre échantillon.

Dans la plupart de nos expériences, lorsque le chauffage est coupé au bout des 60 minutes, la chambre

microfluidique est ensuite portée à 4°C afin de stopper entièrement l’amplification. Ce saut de température

induit donc un saut du potentiel mesuré. Or, comme nous l’avons vu précédemment (Figure 4.37), le saut en

potentiel dépend alors du pH de la solution. De ce fait, lorsque l’amplification a eu lieu, le pH de la solution

a diminué et la réponse au changement de température est différente de celle d’une solution où il n’y a pas

eu d’amplification (Figure 4.41).

FIGURE 4.41 – Courbes de réponses potentiométriques lors de réactions de LAMP positive (en bleu) et
négative (en jaune).

Du fait que notre système de mesure soit sensible à deux paramètres (le pH et la température) qui varient

de façon indépendante lors d’une réaction d’amplification d’ADN isotherme, il est possible d’effectuer deux

mesures lors d’une même réaction. La première étant le suivi en temps réel de l’évolution de l’amplification,

via le suivi du PH à température constante, et la seconde étant une mesure end-point lorsque le système

refroidit, via le saut de potentiel induit (Figure 4.42). Notons que, même si le système n’est pas refroidit à la

fin de la réaction, le refroidissement de la chambre microfluidique jusqu’à la température ambiante se fait

de façon autonome lorsque le chauffage est coupé. Une seconde mesure de l’amplification, pouvant servir

de contrôle, est ainsi facilement réalisable en poursuivant la mesure quelques minutes à la fin de l’étape de

chauffage.

4.3 Conclusion

Dans ce chapitre, la réalisation et l’optimisation de deux fonctions nécessaires à un test par amplifica-

tion d’ADN ont été étudiées. Le choix de la réalisation de ces deux fonctions par sérigraphie a été fait afin

de permettre leur production à bas-coût mais également pour faciliter l’intégration de ces éléments dans

des systèmes plus complet. Même si ce dernier point sera abordé plus en détail dans le prochain chapitre,

nous avons déjà pu démontrer ici que l’intégration d’une chambre microfluidique sur des électrodes sé-

rigraphiées pouvait s’effectuer de manière très simple. D’autre part, le fait de pouvoir réaliser à la fois les
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FIGURE 4.42 – Schéma de principe de la double mesure possible avec les électrodes de PAni.

éléments chauffants et le système de détection par un même procédé de fabrication participe à simplifier

la production d’un tel système.

Dans un premier temps les transferts thermiques ont été étudiés pour les éléments chauffants suspen-

dus dans l’air. Il a été montré que la prédiction des températures de chauffage était possible avec une bonne

précision (Erreur relative moyenne < 2%), permettant le dimensionnement des éléments chauffants afin

d’atteindre une température donnée avec une tension donnée. Si une première étude ne prenant qu’uni-

quement en compte les phénomènes convectifs a démontré de bons résultats, un affinement de cette der-

nière a ensuite été proposé afin d’intégrer les phénomènes radiatifs et de conduction. Finalement il a été

montré que la présence d’une chambre microfluidique apposée à un tel élément chauffant n’a d’impact que

sur la dynamique de l’échauffement (le système met alors environ 200 s pour atteindre son équilibre). La

température d’équilibre du système reste en effet inchangée en présence de la-dite chambre.

La seconde partie de ce chapitre a été dédiée à la détection de réactions de LAMP par potentiométrie.

Pour cela des électrodes de PolyAniline ont été développées. Après une première optimisation de la solution

de PAni, par dilution et par ajustement du pH, et une optimisation du mélange réactionnel LAMP, il a été

démontré que ce type de détection permettait une détection en temps réel d’une réaction de LAMP. Il a

de plus été montré que cette détection potentiométrique produit une réponse très semblable à celle en

fluorescence. Cette similitude conforte ainsi le potentiel de cette méthode de détection. En effet avec une

optimisation plus poussée de ces électrodes de PolyAniline, la réponse pourrait être encore plus rapide et

on pourrait ainsi aboutir à un système de détection ayant une plus grande sensibilité que les méthodes de

fluorescence.

Alors que ces deux fonctions ont ici été étudiées séparément, l’objectif du prochain chapitre est d’inté-

grer ces deux fonctions dans un même dispositif. De plus, nous allons voir que le choix de la réalisation de

ces éléments par procédé d’impression sérigraphique permet d’effectuer une étape d’embossage du sup-

port imprimé tout en conservant la fonctionnalité de ces éléments. De cette façon, il sera démontré que

l’ensemble des opérations unitaires de fabrications utilisées au cours de cette thèse forment un tout cohé-

rent pour la fabrication simple et à bas-coût de systèmes de diagnostiques par amplification d’ADN.
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Chapitre 5

Vers un système intégré : Premiers pas et

perspectives.

Comme évoqué lors du premier chapitre de ce manuscrit, l’intégration des différentes fonctions né-

cessaires au diagnostic PoC est un point essentiel lors du développement d’un tel outil. En effet, l’intégra-

tion des différentes étapes du diagnostic permet de simplifier son utilisation mais également de le rendre

plus robuste car cela évite les opérations manuelles, et donc évite les variations inter-opérateur. Après avoir

passé en revue différents systèmes d’amplification d’ADN prenant en compte (ou du moins partiellement)

cette problématique d’intégration, la seconde partie de ce chapitre présentera l’approche d’intégration qui

a été développée au cours de cette thèse.

5.1 Focus bibliographique

L’intégration des fonctions unitaires nécessaires à la réalisation d’un diagnostic par amplification d’ADN

est un aspect non trivial pour ces systèmes. En effet si l’on souhaite répondre convenablement à la liste de

critère ASSURED évoquée en introduction, il faut en particulier que le système résultant soit utilisable en

toutes conditions (en particulier en absence d’accès à l’électricité), qu’il soit facile d’utilisation et qu’il soit

peu onéreux (afin d’être accessible à tous).

De façon à répondre à ces conditions, trois fonctions doivent être intégrées dans le système : la prépa-

ration de l’échantillon, le chauffage permettant la réaction et la détection de cette réaction. Il est à noter

que l’intégration dans le système final des réactifs nécessaires à ces différentes étapes est également pri-

mordiale.

Une grande partie des systèmes présents dans la littérature ne propose cependant pas une intégration

de ces différentes fonctions de façon très avancée. En effet la majorité des systèmes microfluidiques utilise

un boitier indépendant, dans lequel sont placés les éléments nécessaires à la réaction et à sa détection par

fluorescence [1, 2, 3, 4, 5] (Figure 5.1). Afin d’augmenter la portabilité des systèmes finaux, ces derniers

utilisent généralement la caméra d’un téléphone portable en guise de détecteur et utilisent un système de

chauffage qui ne nécessite pas plus de 5V de façon à pouvoir être alimenté par des piles ou une connexion

USB.

Dans le cas des travaux de Liao et al [5], un effort supplémentaire quant à l’autonomie énergétique est

effectué en utilisant l’énergie dégagée par une réaction chimique exothermique pour fournir le chauffage

nécessaire. D’une façon générale, l’utilisation de tels boitiers pour effectuer et détecter la réaction d’ampli-

fication d’ADN oriente ces instruments vers un système d’appareil réutilisable d’un test à l’autre (le boitier)
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FIGURE 5.1 – Exemple de systèmes microfluidiques utilisant un boitier indépendant pour effectuer et dé-
tecter la réaction d’amplification d’ADN. Extraits de [4] (A) et [5] (B).

associé à des cartouches de tests jetables après chaque diagnostic. Dans le cas des diagnostics Point-of-

Care, cette voie est intéressante lorsque les cartouches jetables possèdent un très bas-coût comme c’est le

cas des tests sur supports papiers [3].

De façon à pousser un peu plus loin l’intégration de ces derniers systèmes, des dispositifs papiers je-

tables comprenant l’étape de préparation de l’échantillon ont été développés [7, 8, 6]. De plus, dans le cas

des références [8] et [6], la détection se fait par Lateral Flow et permet donc une visualisation directe, à l’oeil

nu, du résultat du diagnostic. Cependant l’obligation de séquencer les différentes étapes pour ces tests en-

traîne l’apparition d’un certains nombres d’étapes manuelles (Figure 5.2), ce qui n’est pas souhaitable si les

systèmes doivent être faciles d’utilisation.

Le principe de boitier réutilisable et de cartouches jetables est actuellement utilisé dans les quelques ap-

pareils de diagnotic moléculaire (i.e. par amplification d’ADN) commercialisés [9, 10]. Ces derniers intègrent

l’ensemble des étapes du diagnostic mais restent cependant de taille assez importante. Par exemple, dans

le cas du PanNAT System de Micronics [9] l’appareil a les dimensions suivantes 30,5x38x30,5cm3 et pèse 11

kg. Il s’agit alors d’un appareil peu portable, bien que transportable, dans le sens où il n’est pas pensé pour

être déplacé régulièrement. Son utilisation se rapproche donc plus d’un instrument de laboratoire mais qui

pourrait être placé à proximité des zones où les diagnostics sont effectués. Il est à noter que Cepheid (Ce-

pheid Inc., USA) a développer un appareil bien plus léger (<1 kg) permettant d’effectuer un diagnostic par

amplification d’ADN [11]. La commercialisation de ce boitier, nommé le GeneXpert Omni, est prévue d’ici la

fin de l’année 2017. Grâce à la présence d’une batterie, cet appareil offre la possibilité d’effectuer jusqu’à 4h

de diagnostics sans accès à l’électricité. Cet appareil est donc bien adapté au diagnostic de terrain, et peut

permettre de réaliser des diagnostics dans les régions les plus reculées. Cependant, ce système ne répond

pas de façon très satisfaisante au critère de bas-coût. En effet avec un prix du système de l’ordre de $ 3000

et un coût des consommables de l’ordre de $ 70, l’utilisation de ce systèmes peut paraître onéreuse.

Afin de diminuer le coût de ces systèmes intégrés, certaines publications reportent l’utilisation de sup-

port papier pour l’aspect microfluidique de leur système [12, 13]. Pour ces deux dernières références, le

dispositif microfluidique en papier est alors intégré dans un boitier dédié où le chauffage de la zone d’am-

plification est effectué grâce à un élément chauffant par effet Joule et où la détection est basée sur un Lateral

Flow (Figure 5.3).

Si pour la référence [12] le séquencage des opérations se fait encore manuellement, dans le cas de la

référence [13] l’ensemble des opérations est automatisé grâce à la présence d’un microcontrôleur. Pour ces

deux systèmes, l’alimentation électrique est effectuée par deux piles AA (1.5 V), ce qui leur confère une to-

tale autonomie énergétique. Bien que ces derniers systèmes se présentent comme des preuves de concepts
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FIGURE 5.2 – Séquences des étapes manuelles pour la réalisation d’une réaction d’amplification d’ADN
avec le système présenté en référence [6].

abouties de l’intégration d’un outil de diagnostic par amplification d’ADN, ils ne semblent pas, à l’état ac-

tuel, adaptés à une production en série à faible coût.

Ainsi, afin de répondre à ces deux derniers points, le choix a été fait, dans le cadre de cette thèse, de

développer les éléments actifs du diagnostic (en l’occurrence le chauffage et la détection électrochimique)

de façon à pouvoir les intégrer directement sur le dispositif jetable et non dans un boitier dédié. La pos-

sibilité d’utiliser les technologies d’embossage et d’impression sérigraphique, discutées dans les chapitres

précédents, pour une telle intégration est démontrée dans la section suivante.

5.2 L’intégration des briques élémentaires

Au cours du chapitre précédent, le développement de deux briques élémentaires par procédé sérigra-

phique a été étudié. De plus, lors du chapitre trois de ce manuscrit, un procédé de fabrication de systèmes

microfluidiques capillaires par embossage d’un support papier a été développé. L’objet de cette section est

de montrer que les choix de ces procédés de fabrication ont été faits dans l’objectif de faciliter l’élaboration

d’un système intégré, qui pourrait alors être produit en série à bas-coût.
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FIGURE 5.3 – Exemples de systèmes où toutes les étapes nécessaires au diagnostic par amplification d’ADN
sont intégrées. Extraits de [12] (A) et [13] (B).

Tout d’abord, les premiers pas de la transposition sur papier des fonctions développées dans le chapitre

précédent seront discutés. En effet l’objectif étant d’aboutir à des systèmes à très bas-coût, l’utilisation du

support papier présente un avantage certain. De plus, la réalisation de ces systèmes à partir d’un support

papier présenterait également l’avantage de pouvoir se débarrasser facilement de ces dispositifs en les brû-

lant, dans le but d’éviter de possibles contaminations.

Cependant, comme nous le verrons ultérieurement, des difficultés ont été rencontrées lors de l’impres-

sion des éléments chauffants sur papier. C’est pourquoi la seconde section de ce chapitre utilisera le sup-

port plastique pour démontrer les différentes possibilités d’intégrations offertes par les procédés de fabrica-

tions choisis. D’une part, il va être montré que le développement des fonctions de chauffage et de détection

électrochimique par procédé d’impression permet leur superposition. En d’autres termes, les électrodes

peuvent être imprimées sur les éléments chauffants, cet empilement peut alors servir comme un "capot"

doublement fonctionnalisé pour des systèmes microfluidiques quelconques. D’autre part, le fait d’utiliser

le procédé sérigraphique pour l’impression de ces fonctions, rend ces systèmes imprimés compatibles avec

le procédé d’embossage. En effet, la possibilité d’utiliser des encres conductrices présentées comme "éti-

rables" (telle que l’encre DUPONT PE873), alliée à l’épaisseur relativement importante de la couche d’encre
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déposée lors d’une impression sérigraphique (de l’ordre de 10 à 15 µm), permet d’éviter une perte de la

conduction des pistes imprimées lors de l’étape d’embossage.

5.2.1 Les premiers pas vers un système sur support papier

Compte tenu des résultats prometteurs obtenus lors des premiers tests des éléments chauffants (cf par-

tie 4.1), l’impression d’une petite quantité de ces derniers a été péalisée par Séribase Industries sur support

papier. Cependant les résultats de ces impressions n’ont pas permis de poursuivre cette étude. En effet

les zones de carbone sérigraphiées présentes de nombreuses fissures (Figure 5.4) qui rendent ces derniers

très résistifs, de l’ordre de 40 fois plus résistif que les éléments sur PET. Cette forte résistance des éléments

chauffants ne permet pas leur bon fonctionnement car le courant les traversant est extrêmement faible, et

ne permet donc pas leur échauffement par effet Joule.

FIGURE 5.4 – Observation de fissures sur les éléments chauffants sérigraphiés sur support papier.

Afin de remédier à l’apparition de ces fissures il semble donc indispensable d’étudier de façon plus ap-

profondie la sérigraphie sur les supports papiers en question et, en particulier, l’étape de recuit des encres.

En effet, les différentes couches déposées sur le papier peuvent présenter des coefficients de dilations ther-

miques différents (entre elles mais également avec le support papier), ce qui peut alors conduire à un effet

de tuilage du papier lors du recuit. Ce dernier peut ainsi être à l’origine des micro-fissures et de la perte de

conductivité observée.

Une autre approche permettant de se rapprocher d’un système sur support papier aurait été de réali-

ser un système multi-matériaux : papier-PC. Pour ce dernier, une superposition des éléments sérigraphiés

sur PC serait utilisée comme un capot pour un système microfluidique embossé sur papier. Les éléments

sérigraphiés étant sur PC, il n’y aurait pas eu besoin d’études supplémentaires quant à leur impression. Ce-

pendant la non compatibilité des systèmes papiers développés jusqu’à présent avec la réaction de LAMP

n’a pas non plus permis de mettre en oeuvre cette approche.

5.2.2 Démonstration de l’approche sur un support plastique

Afin de valider expérimentalement les différentes intégrations envisagées (i.e. superposition et combi-

naison sérigraphie/embossage), la sérigraphie sur support plastique (PC) a été utilisée. Pour cela les masques

de sérigraphie réalisés ont été dessinés avec certaines symétries (figure A1.2). En effet, ces masques pré-

sentent des symétries permettant aux électrodes et aux éléments chauffants de se superposer parfaitement

lorsque le support subit une rotation de 180° ou lorsque celui-ci est retourné selon son petit côté. La pré-

sence de ces symétries permet de réaliser des impressions où les deux éléments fonctionnels sont superpo-

sés du même côté du support mais également où les deux éléments fonctionnels se trouvent sur chacune

des face du support. De plus un moule a été dessiné afin de permettre une étape d’embossage des supports

imprimés. Nous disposons donc finalement de 6 configurations possibles :
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— Impression simple, non embossée.

— Impression superposée des deux éléments, non embossée.

— Impression recto-verso des deux éléments, non embossée.

— Impression simple, embossée.

— Impression superposée et embossée des deux éléments.

— Impression recto-verso et embossée des deux éléments.

La validité de l’approche d’intégration par superposition et embossage des éléments sérigraphiés est

exposée dans l’article qui suit. Ce dernier est tiré des proceedings à la conférence TechConnect World

Congress 2017. Après une présentation de la technologie de détection électrochimique développée au cours

de cette thèse, il est démontré que les électrodes peuvent être sérigraphiées sur un élément chauffant et ce,

sans altérer la fonctionnalité de chacune de ces deux briques élémentaires. Il est également montré que

l’embossage des électrodes est possible tout en conservant leur fonctionnalité. Cela permet ainsi de créer

le système microfluidique directement sur le support de sérigraphie.
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5.2.3 Vers un système totalement intégré et sur papier

Si le développement d’un système intégrant l’étape de chauffage et l’étape de détection électrochimique

n’a pas été validé sur support papier, les avancées effectuées au cours de cette thèse sont encourageantes

quant à une telle possibilité. Afin de poursuivre l’exploration de cette thématique, un projet européen sera

réalisé et une demande d’ANR devrait être déposée.

Notons également que l’intégration démontrée ici n’est pas totale car l’aspect de préparation d’échan-

tillon n’a pas été traitée au cours de cette thèse. Cet aspect doit également faire l’objet de travaux à la suite

de cette thèse, notamment dans le cadre du projet européen.

5.3 Conclusion

En conclusion, il a été montré dans ce chapitre que l’intégration des différentes fonctions nécessaires

à une réaction d’amplification d’ADN n’est pas triviale lorsque l’on souhaite répondre à la liste des cri-

tères ASSURED. En particulier, l’élaboration d’un système autonome, facile d’utilisation et qui puisse être

produit à bas-coût reste encore aujourd’hui un défi. Au cours de ce chapitre il a été démontré que l’associa-

tion des procédés d’impression sérigraphique et d’embossage permet d’intégrer un élément chauffant ainsi

que les électrodes nécessaires à une détection électrochimique directement dans le composant microflui-

dique. Grâce à cette approche, il n’est plus nécessaire de développer, en plus du système microfluidique,

un boitier apportant ces fonctions. La fabrication du système final s’en trouve donc simplifiée et possible à

bas-coût. Dans le cadre de cette thèse différentes preuves de concept de cette approche ont été effectuées

sur support plastiques. En revanche, le transfert sur support papier ainsi que l’intégration de la préparation

d’échantillon doivent faire l’objet d’études ultérieures à cette thèse.
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Conclusion

Au début du manuscrit, la problématique d’intégration des systèmes microfluidiques déstinés au diag-

nostic médical de type Point-of-Care ou Home-Care a été établie. En effet pour que de tels systèmes soient

utilisables en toutes conditions, ils doivent notamment être portables et autonomes. L’organisation mon-

diale de la santé a défini une liste de pré-requis plus exhaustive avec le critère ASSURED : Affordable, Spe-

cific, Sensitive, User-friendly, Rapid and Robust, Equipment-free and Delivered. Afin qu’un système puisse

répondre pleinement à l’ensemble de ces critères, il est alors indispensables que les différents acteurs du

développement de ces systèmes travaillent de façon coordonnée. En particulier l’ensemble des contraintes

liées au produit final doit être pris en compte pour le développement de chacune des briques technolo-

giques du système.

Pour atteindre cet objectif, différents types de diagnostics ont, dans un premier temps, été étudiés et

le choix de focaliser ce travail sur un diagnostic basé sur une réaction d’amplification isotherme de type

LAMP a été fait. En effet, il s’agit d’une méthode ayant une forte sensibilité, qui est rapide et qui est plus

simple à mettre en place que la technique d’amplification standard de PCR. Dans ce premier chapitre les

choix du matériau et du procédé de fabrication ont également été analysés. Le papier et les polymères,

matériaux à bas coût, ont été sélectionnés. En ce qui concerne le procédé de fabrication, la technique de

thermoformage, et plus précisément d’embossage, a été retenue. En effet ce dernier permet d’élaborer une

structuration sur des feuilles de papier ou de polymère avec des coûts raisonnables pour des moyennes

séries. D’autre part, la réalisation d’un système de diagnostic basé sur une réaction de LAMP implique la

présence d’un élément de chauffage ainsi que d’un élément de détection. Pour l’élaboration de ces deux

briques fonctionnelles, l’utilisation du procédé de sérigraphie a été choisi. Ce choix repose sur le fait que

ce procédé d’impression permet le dépôt d’éléments conducteurs de façon simple et compatible avec la

production en moyenne série. De plus, la réalisation de ces éléments sera faite dans l’optique que le sys-

tème puisse être alimenté à faible tension (5V), notamment grâce à un smartphone ou le port USB d’un

ordinateur. Finalement le principe d’écoulements capillaires spontanés a été sélectionné afin d’apporter

un maximum d’autonomie au système final.

Le second chapitre de ce manuscrit s’est focalisé sur l’étude théorique des écoulements capillaires spon-

tanés (SCF). Tout d’abord une étude sur les conditions de présence d’un écoulement capillaire spontanée a

été menée. Si une condition, liant l’angle de contact et la géométrie du canal, était déjà connue pour la pré-

sence d’un écoulement capillaire spontané dans un canal de section uniforme, le cas des canaux divergents

a été étudié. En particulier il a été montré que la condition de présence d’un SCF dans un canal présen-

tant des parois divergentes est plus stricte que pour un canal de section uniforme. En effet l’inclinaison des

parois par rapport à la direction de l’écoulement impacte la courbure de l’interface et donc la pression ca-

pillaire, moteur de l’écoulement. Ensuite la dynamique des écoulements capillaires spontanés a également

été étudiée. Le cas d’un écoulement Newtonien dans un canal uniforme, connu dans la littérature, a été

généralisé d’une part aux fluides non Newtonien et d’autre part aux canaux de sections non uniformes.
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L’étude de la dynamique des écoulements non Newtonien a été illustrée par une approche expérimen-

tale de l’écoulement du sang. Il a été montré que l’équation établie à partir des équations de Navier-Stokes

et de Herschel-Bulkley permettait de décrire un tel écoulement. L’écoulement capillaire dans des canaux

de section non uniforme a, quand à lui, été analysé dans le cas d’écoulement de fluides Newtoniens. Les

études en résultant ont notamment montré que la présence d’un constriction permettait d’effectuer un ra-

lentissement global de l’écoulement alors que la présence d’un élargissement constituait un ralentissement

local de l’écoulement. Le cas des écoulements dans des canaux possédant une courbure a ensuite été étu-

dié. Pour ce dernier cas, il ressort que, à part si des filaments de Concus-Finn sont présents, l’impact des

virages dans les canaux microfluidiques est faible sur l’écoulement.

Le troisième chapitre de ce manuscrit présente un nouveau procédé de fabrication de systèmes mi-

crofluidiques par embossage de papier. Ce dernier permet, grâce à un support fibreux cellulosique revêtu

d’une couche étanche et hydrophile, de créer, par embossage, des canaux microfluidiques à la surface de

ce dernier permettant un écoulement capillaire spontané. Il a notamment été démontré qu’à la fois des

écoulement en canaux ouverts et fermés pouvaient être obtenus mais également qu’un tel système pouvait

permettre la réalisation d’un test de glycémie colorimétrique. Ce procédé de fabrication est actuellement

en cours d’optimisation afin de permettre la réalisation d’une réaction de LAMP dans un système papier

embossé. En effet, si la problématique d’évaporation du liquide à travers les couches polymères déposées a

été solutionnée par l’insertion d’un feuillet d’aluminium, la réaction de LAMP subie actuellement toujours

une inhibition dans ces systèmes.

Le quatrième chapitre de cette thèse a porté sur le développement et l’étude de deux briques fonction-

nelles nécessaires pour notre application : le chauffage et la détection. Dans ce chapitre les deux briques

ont été développées de façon séparée. Dans un premier temps il a été établi que le procédé de sérigraphie

permettait, grâce aux dépôts successifs de couches fonctionnelles, l’élaboration d’éléments chauffants par

effet Joule. Ce système est capable d’atteindre la température de 65°C, nécessaire à la LAMP, sous faible ten-

sion (5 V). Pour ces éléments, il a été montré qu’il était possible de prédire leur température de chauffage

en fonction de leur géométrie et de la tension appliquée. Cela permet donc de spécifier les dimensions de

l’élément chauffant afin d’obtenir la température requise avec le voltage souhaité. Il a également été montré

que l’intégration d’une chambre microfluidique superposée à ces derniers, bien qu’ayant une influence sur

la dynamique du chauffage, n’a qu’un très faible impact sur la température d’équilibre.

La seconde partie de ce quatrième chapitre a, quant à elle, traitée la problématique de la détection

d’une réaction de LAMP. Une méthode de mesure potentiométrique du pH grâce à des électrodes à base de

PolyAniline (PAni) a alors été développée. En effet, il se trouve que les ions hydroniums sont des produits

secondaires de la réplication des brins d’ADNs. Plus précisément, à chaque ajout d’une base nucléique sur

un brin d’ADN par l’ADN polymérase, un ion hydronium est produit. Le suivi de la concentration de ces

ions, i.e. du pH, permet ainsi de suivre l’activité enzymatique et donc la réaction d’amplification d’ADN. Il a

été choisi d’effectuer la mesure du pH par potentiométrie grâce à des électrodes de PAni car la réalisation de

ces dernières est compatible avec le procédé de sérigraphie et que l’électronique associée à une telle mesure

peut être intégrée dans un système portable communiquant les données via Bluetooth et fonctionnant avec

5V. Dans un premier temps l’étude a confirmé que ces électrodes imprimées permettaient bien une mesure

du pH. Une sensibilité de −83 mV/pH, cohérente avec les données de la littérature, a été déterminée à

22°C. De même, le suivi de la réaction de LAMP en temps réel par cette mesure potentiométrique a été

vérifiée. De plus, une comparaison avec une mesure par fluorescence (méthode de référence) montre que la

détection potentiométrique présente une sensibilité comparable à cette dernière. L’effet de la température

sur cette mesure potentiométrique a été observé mais s’est révélé complexe et n’a pas pu être traité durant
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le temps imparti à cette thèse. Néanmoins, il a été montré que le changement de température associé au

refroidissement en fin de la réaction de LAMP permettait également de discriminer les échantillons positifs

des échantillons négatifs.

Finalement le cinquième chapitre de ce manuscrit s’est attaché a démontré que l’ensemble du travail

effectué au cours de cette thèse a été réalisé dans une logique cohérente d’intégration système. D’une part,

le fait d’utiliser un procédé d’impression permet à la fois d’élaborer et de superposer les éléments chauf-

fants et les électrodes de pH. Un tel élément imprimé peut alors ensuite être apposé en tant que capot

sur une chambre microfluidique en apportant deux fonctions essentielles pour la réaction d’amplification

d’ADN : le chauffage et la détection. D’autre part, le couplage du procédé d’embossage à l’étape de séri-

graphie permet la réalisation de micro-réacteur LAMP embossé dans lesquels les fonctions sérigraphiées

sont intégrées. Si le dépôt par sérigraphie de ces briques fonctionnelles n’a pas pu être réalisée sur sup-

port papier au cours de cette thèse, l’utilisation de supports plastiques (supports bien connus de l’industrie

sérigraphique) a permis de valider ces concepts d’intégrations. Dans l’objectif de poursuivre les travaux réa-

lisés au cours de cette thèse, un projet européen sera réalisé et une demande d’ANR devrait être déposée.

Ces derniers ont notamment pour but d’effectuer la transposition de ces concepts sur support papier mais

également d’intégrer les étapes de préparation d’échantillon nécessaires pour l’autonomie du diagnostic.
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A1 Vue supérieure des masques de sérigraphies
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FIGURE A1.1 – Schéma de l’ensemble de la planche des éléments hauffants sérigraphiés.
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A1. VUE SUPÉRIEURE DES MASQUES DE SÉRIGRAPHIES

FIGURE A1.2 – Schéma de l’ensemble de la planche de sérigraphie comprenant électrodes et éléments
chauffants.
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A2 Annexe : Calcul des concentrations des différentes espèces dans les solu-

tion de PBS

La détermination de la concentration des différentes espèces ioniques dans notre gamme de solutions

de PBS, se fait par la résolution d’un système de 10 équations à 10 inconnues. Afin d’établir ces équations,

commençons par lister les différentes espèces ioniques et les différentes réactions pouvant avoir lieu dans

une telle solution.

Mise en place du système d’équations

La tableau A2.1, résume les différentes espèces utilisées pour la préparation d’une solution de PBS clas-

sique [1], ainsi que leur quantité et leur solubilité. Compte tenu des faibles quantités (par rapport à leur

solubilité) des espèces utilisées, la solubilisation est totale pour chacune d’elles.

Espèce Quantité Solubilité (en mol/L) Solubilité (en g/L)
(en mmol) dans de l’eau à 20°C dans de l’eau à 20°C

NaCl 137 6,13 mol/L 358,5 g /L
KCl 2,7 4,56 mol/L 340 g /L

Na2HPO4 10 0,54 mol/L 77 g /L
KH2PO4 1,8 1,66 mol/L 226 g /L

Tableau A2.1 – Tableau résumant la composition des espèces utilisées pour la préparation d’une solution
de PBS.

Les réactions considérées pour les calculs effectués par la suite, ainsi que leur constante de réaction,

sont résumées dans le tableau A2.2.

Réaction Constante de réaction
H2O
H++OH− Ke = [

H+]
[OH−] = 10−14

H3PO4
H2PO−
4 +H+ Ka1 =

[
H2PO−

4

][
H+]

[H3PO4]
= 10−2,15

H2PO−
4 
HPO2−

4 +H+ Ka2 =
[
HPO2−

4

][
H+][

H2PO−
4

] = 10−7,2

HPO2−
4 
 PO3−

4 +H+ Ka3 =
[
PO3−

4

][
H+][

HPO2−
4

] = 10−12,32

Tableau A2.2 – Tableau résumant les réactions se produisant dans la solution ainsi que leur constante de
réaction.

Les équations des constantes de réactions décrites dans le tableau A2.2, sont quatre équations définis-

sant l’état d’équilibre du système chimique. Lors de l’ajout de HCl pour acidifier les solutions de PBS, un

déplacement de cette position d’équilibre aura lieu selon les équations suivantes.

— n (OH−) f = n (OH−)i +εe

— n
(
PO3−

4

)
f = n

(
PO3−

4

)
i +ε1

— n
(
HPO2−

4

)
f = n

(
HPO2−

4

)
i +ε2 −ε1

— n
(
H2PO−

4

)
f = n

(
H2PO−

4

)
i +ε3 −ε2

— n (H3PO4) f = n (H3PO4)i −ε3

— n
(
H+)

f = n
(
H+)

i +ε1 +ε2 +ε3 +εe +n
(
H+)

a

où les indices n(X)i et n(X) f signifient, respectivement, la quantité d’espèce X à l’état initiale et finale.

εe correspond à l’état d’avancement de la réaction d’autoprotolyse. Les variables ε1, ε2 et ε3 correspondent
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quant à elles à l’état d’avancement de la première, seconde et troisième réaction d’oxydation de l’acide

phosphorique, respectivement.

La combinaison de ces différentes équations résulte finalement en un système de dix équations à dix

inconnues (n
(
H+)

f , n (OH−) f , n
(
PO3−

4

)
f , n

(
HPO2−

4

)
f , n

(
H2PO−

4

)
f , n (H3PO4) f , εe , ε1, ε2 et ε3).

Calcul des concentrations des différentes espèces

Selon le protocole décrit en référence [1], l’ensemble des réactifs sont dissout dans 800mL puis le pH de

cette solution est ajuster à 7,4 à l’aide de HCl. En résolvant le système d’équations précédent, on trouve que

la solution après mélange est à pH = 7,93 et que l’ajout de 2,65 mL de HCl 1M permet d’effectuer l’ajuste-

ment en pH. L’ensemble des ions Cl− étant dissocié, la solution de PBS contient ainsi une concentration de

142,35mM.

La résolution de ce système d’équations permet également de déterminer la quantité de HCl à ajouter

pour ajuster une solution de PBS à un certain pH et ainsi déterminer la concentration en ion Cl− de la

solution finale.
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A3 Annexe : Evolution du pH de l’eau avec la température

Le but de cette annexe est de montrer l’influence que peut avoir la température sur le pH d’une solu-

tion aqueuse, à travers son impact sur la constante d’autoprotolyse de l’eau. L’équation de cette dernière

réaction est décrite par l’équation A3.1. La constante de réaction associée, Ke, est donnée par l’équation

A3.2.

H20
H++OH− (A3.1)

Ke = [
H+]

[OH−] (A3.2)

Le pKe de cette réaction peut alors être défini selon l’équation A3.3.

pKe =−l og (Ke) (A3.3)

=−l og
([

H+])− log ([OH−]) (A3.4)

= pH+pOH (A3.5)

Si on part d’une solution ayant initialement un pH noté pHi , les concentrations en ions hydroniums et

hydroxydes peuvent s’écrire selon les équations A3.6 et A3.7.

[
H+]

i = 10−pHi (A3.6)

[OH−]i = 10pHi−pKei (A3.7)

où les indices i stipulent qu’il s’agit de l’état initial.

En changeant la température, on change le Ke de la réaction d’autoprotolyse de l’eau selon l’équation

A3.8[2].

l og (Ke) −4.098−3245.2/T+ (
2.2362∗105)/T2 − (

3.984∗107)/T3 (A3.8)

Ainsi lorsque l’on change la température, les concentrations en ions hydroniums et hydroxydes s’adaptent

de façon à satisfaire l’équation A3.9.

Ke f =
[
H+]

f ∗ [OH−] f (A3.9)

où les indices f stipulent qu’il s’agit de l’état final.

Or, du fait de la stoechiométrie 1/1 de la réaction d’autorpotolyse de l’eau, il y a autant d’ions H+ que

d’ions OH− qui sont formés (ou détruits). Les concentrations en ions hydroniums et hydroxydes peuvent

donc s’écrire selon les équations A3.10 et A3.11.

n
(
H+)

f = n
(
H+)

i +n
(
H+)

r = n
(
H+)

i +nr (A3.10)

n (OH−) f = n (OH−)i +n (OH−)r = n (OH−) f +nr (A3.11)

où la lettre r indice les changement de quantité de matière dus à la réaction.
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En injectant les équations A3.10 et A3.11 dans l’équation A3.9, on obtient finalement une équation du

second degrés (équation A3.12).

Ke f = Kei +Cr ∗
(
10−pHi +10pHi−pKei

)+C2
r (A3.12)

avec Cr = nr /V, où V est le volume.

En résolvant cette dernière équation, et en utilisant l’équation A3.10, on obtient l’expression du pH pour

la solution portée à la nouvelle température (équation A3.13).

pH f =−log

10−pHi +
(
−(

10−pHi +10pHi−pKei
)+ ((

10−pHi +10pHi−pKei
)2 −4∗ (

Kei −Ke f
)))

2

 (A3.13)

En effectuant une application numérique, on trouve que si on chauffe à 65°C, une solution ayant un pH

de 9 à 25°C, on obtient un pH de 7,8. L’impact du changement de la température sur le pH d’une solution

aqueuse n’est donc effectivement pas négligeable.
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Résumé en français

Grâce aux technologies de la microfluidique (i.e. la manipulation d’un fluide dans un système ayant

une dimension caractéristique sub-millimétrique), il est possible d’imaginer l’intégration de l’ensemble des

fonctions ordinairement réalisées en laboratoire dans un système miniaturisé, réalisant ainsi un laboratoire

sur puce. Cela peut ainsi permettre d’allier efficacité et bas-coût requis pour la réalisation de dispositif de

diagnositcs médicaux utilisable en dehors d’infrastructure médicalisée, souvent appelés systèmes Point-

of-Care. Pour la réalisation d’un tel dispositif, il semble important de concevoir l’intégration des différents

composants du système d’une façon cohérente, et en prenant en compte l’ensemble des contraintes impo-

sées par l’application finale ciblée. Le travail effectué au cours de cette thèse a ainsi été réalisé dans l’optique

de proposer une réponse à cette problématique d’intégration dans le cadre du développement d’un système

microfluidique de diagnostic Point-of-Care basé sur une réaction d’amplification d’ADN isotherme LAMP.

Afin de pouvoir proposer un système bon marché et dont l’industrialisation est aisée, nous avons fait appel

à l’utilisation du papier comme support et au thermoformage comme moyen de production. En effet à la

fois l’industrie papetière et le procédé de thermoformage sont d’ores et déjà existant et proposent des fabri-

cations en série. De plus, le faible coût du matériau et du procédé en question permettent d’envisager un

dispositif final à bas-coût. Afin de pouvoir effectuer et détecter la réaction de LAMP la présence de fonctions

actives telles qu’un chauffage et un outil de détection est nécessaire. Pour ces dernières, l’intégration a été

réalisée par procédé sérigraphique. Le chauffage est effectué par effet Joule grâce au dépôt d’une couche

d’encre conductrice à base de carbone. La détection est quant à elle faite par méthode potentiométrique,

à l’aide d’électrode couverte de polyaniline. Il sera également montré que l’utilisation de ces méthodes de

fabrication est pertinente en termes d’intégration car elles permettent une superposition des différentes

fonctions actives, mais également leur intégration directement dans le système microfluidique.

English summary

Developments of microfluidics - the study of flows at the sub-millimetric dimensions - have made pos-

sible the integration of most of the macroscopic functions of laboratory fluidic systems in a miniaturized

system, thus realizing a lab on a chip. This allows the conception of low cost, sensitive and efficient medical

diagnostic device usable outside of a medical infrastructure. Such devices are called Point-of-Care (PoC)

systems. The design and fabrication of such devices requires an elaborated and coherent integration that

takes into account all the constraints imposed by the targeted final application.The work reported here,

and performed during the PhD internship, is focused on the study of the concept and development of the

integration of a PoC device based on the isothermal LAMP (Loop mediated AMPlification) reaction for the

molecular analysis of DNA. In order to offer a cheap and easily industrialized system, we investigate the

use of paper as the chip material and thermoforming as the mean to build the channels. These two tech-

niques are currently used in the industry and their adaptation to the fabrication of such devices is easy and

low-cost. In order to perform a LAMP reaction, specific functions such as a heating and a detection system

are required. The integration of these functions was carried out using screen printing technology. Heating

is done by Joule effect using a layer of carbon-based conductive ink. Detection is performed by a poten-

tiometric method, using polyaniline-covered electrodes. It is shown that this approach is compatible with

integration when the screen-printing layers are superposed. Besides they can be printed before thermofor-

ming, resulting in a highly integrated system.
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