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Introduction générale

Depuis les années 2000, la demande en outils d’analyses biologiques et chimiques, fiables et
portatifs a augmenté dans plusieurs domaines, notamment :

- dans le milieu de la santé :
e Afin de diversifier le nombre d’outils de dépistage
e Ou pour la suivie en continue de |'état de santé d’un patient

- dans le domaine de I'’environnement :
e Pour la surveillance du taux de pollution dans I'eau, 'air ou la terre

- et méme dans l'industrie agroalimentaire :
e Pour la surveillance de la contamination d’aliments

Pour répondre a cette demande, des outils d’analyses miniaturisés appelés « laboratoires sur
puces » se sont développés, en particulier sur le plan technique, au cours de la derniere
décennie. Cependant, les développements industriels a grande échelle des laboratoires sur
puces restent encore a découvrir et a étre exploités.

Le développement des laboratoires sur puces fait suite au développement de la
microfluidique. Le développement d’une technique de fabrication par George WHITSIDE [1]
utilisant le PDMS a permis un développement de la microfluidique dans le milieu de la
recherche. En effet, nous pouvons voir une forte augmentation du nombre d’articles
scientifiques depuis le début des années 2000 suite a cette technique de fabrication
permettant le prototypage rapide de circuits microfluidiques.

Cependant a ce jour, cette technique de fabrication utilisant le PDMS permet seulement
d’avoir qu’un prototype efficace, mais pas un développement industriel a la chaine de circuits
microfluidiques.

De plus, actuellement, nous pouvons voir que la majorité des publications sur la
microfluidique concerne des défis techniques complexes réalisés par des spécialistes du
domaine [2],[3]. Or, une grande partie des circuits est pensée pour une utilisation par des
chercheurs d’autres domaines : chimie et/ou biologie.

Le probleme actuel vient de I'obligation des chercheurs hors domaine microfluidique a faire
des collaborations avec des micro-fluidiciens pour pouvoir développer leurs idées. Ceci est un
frein évident au développement. Un paralléle serait d’avoir besoin d’un informaticien pour
pouvoir se servir d’un ordinateur.

Ainsi les laboratoires sur puces devront connaitre deux développements majeurs afin de
pouvoir se développer dans le milieu industriel :

- Le développement d’outils de fabrication de masse fiables, reproductibles et standardisés.

- Le développement d’outils de prototypage virtuel accessibles a tous.

Ces deux points ont été les raisons du succes de I'industrialisation de la microélectronique. En
effet, notre postulat de base est un mimétique du développement de la microélectronique.
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Celui-ci a été fulgurant ces 50 dernieres années grace a la séparation des compétences de
technologies de fabrication et de celles de modélisation. Cette séparation a permis la libre
création d’industries spécialisées, soit dans la fabrication, soit dans la modélisation, sans
interdépendance I'une avec 'autre.

La spécialité de notre équipe nous a orientés vers le développement d’outils de prototypage
virtuel des laboratoires sur puces. Nous nous sommes donc intéressés au développement des
outils de conceptions pour les laboratoires sur puces et avons découvert qu’il n’existait pas
d’outils d’aide a la conception prenant en compte le laboratoire sur puce dans son ensemble.

En effet, les laboratoires sur puces sont des outils complexes mélangeant de nombreux
domaines (physique, chimie, biologie, ...). Ainsi un outil de prototypage nécessiterait de
nombreux modeéles pour les différentes parties du laboratoire sur puce pouvant communiquer
les unes les autres rapidement.

Pour ceci, nous nous sommes intéressés au développement d’un outil de prototypage des
laboratoires sur puces dans un environnement de simulation de la microélectronique. Pour
pouvoir réaliser notre outil, nous avons pu voir qu’il nous fallait de nombreuses bibliothéques
de modeles de différents domaines permettant de prendre en compte les fonctionnalités d’un
laboratoire sur puce tel que :

e |a mécanique des fluides,

e les réactions biologiques ou chimiques,

e laréponse des biocapteurs,

e ainsi que tout le controéle électronique des outils annexes.

En cherchant dans la littérature, nous nous sommes rendu compte qu’il existait déja des
modéles permettant de modéliser ces différents domaines, mais qu’aucun ne permettait la
modélisation globale d’un laboratoire sur puce. Nous nous sommes donc intéressés a
I'interconnexion entre ces différents modeles, et au développement de nouveaux modeles,
notamment pour la microfluidique, afin de répondre au mieux aux besoins pour le
développement de notre outil de prototypage virtuel.

Ce manuscrit de thése contient 5 chapitres :

e Un chapitre introductif des laboratoires sur puces et des modéles déja présents,

e Un chapitre présentant les résultats de la littérature sur la modélisation de la
microfluidique par schéma électrique équivalent,

e Un chapitre pour le développement d’'un modéle compact pour la modélisation d’un
mélangeur passif,

e Un chapitre sur le développement d’un outil de simulation 2D/3D, compatible avec le
reste de nos modeéles, de la microfluidique permettant une possibilité de simulation
plus précise pour le prototypage d’un laboratoire sur puce,

e Et finalement un chapitre plus expérimental avec le développement d’un prototype de
PCR microfluidique qui nous a permis de développer des modeles thermiques et
biologiques associés. La fin de ce chapitre nous montre également un visuel de
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prototypage virtuel d’un laboratoire sur puce complet avec tous les outils que nous
avons développés au cours de cette these.
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Chapitre 1:

Introduction aux laboratoires sur puces
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Dans cette premiére partie, nous développerons la logique des réflexions qui a abouti a la
conception de ce sujet de thése. Dans un premier temps, nous expliquerons ce qu’est un
laboratoire sur puce : ses avantages, sa composition (microfluidique, réaction biologique,
biocapteur et dispositifs de contréles électroniques), nous définirons plus en détail ses deux
éléments principaux :

e Le circuit microfluidique
e Le(s) biocapteur(s)

Puis dans un second temps, nous montrerons la problématique de I'industrialisation d’un
laboratoire sur puce, ce qui nous aménera a la nécessité du développement d’un outil d’aide
a la conception prenant en compte I'ensemble des différentes interactions physico-chimiques
d’un laboratoire sur puce complet.

Nous passerons en revue les différents outils de modélisation actuellement utilisés pour les
laboratoires sur puce, et nous verrons alors qu’il existe de nombreux outils utilisés pour
modéliser les différentes parties d’un laboratoire sur puce. Cependant il existe un manque
d’outils d’aide a la conception généralisée prenant en compte tous les différents composants
d’un laboratoire sur puce en méme temps.
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1. Principes généraux et exemples d’applications

1.1. Qu’est-ce qu’un laboratoire sur puce ?

La technologie des laboratoires sur puce se concentre sur le développement de dispositifs
hybrides, qui intégrent des composants fluidiques et électroniques sur la méme puce [4]. lls
sont principalement consacrés au test et a la manipulation d'échantillons liquides. Les
fonctionnalités de laboratoire sur puce incluent la manipulation, le mélange, le filtrage,
I'analyse et la surveillance des échantillons. Un dispositif de laboratoire sur puce typique
contient des micro-canaux qui permettent aux échantillons liquides de s'écouler a l'intérieur
de la puce, mais integre également des composants de mesure, de détection et
d'actionnement tels que des micro-valves, des mélangeurs microfluidiques, des
microélectrodes, des éléments thermiques ou des dispositifs optiques. Certains appareils
commerciaux de laboratoire sur puce intégrent des composants électroniques qui permettent
le controle des différentes parties du laboratoire sur puce (voir dans les exemples
d’applications cités ci-dessous).

Les laboratoires sur puce sont constitués de trois parties principales qui devront étre adaptées
a la miniaturisation de I'analyse de composants :

e Un circuit microfluidique ; il est utilisé pour conduire I'échantillon vers sa zone
d’analyse. Il est également utilisé pour toute technique de préanalyses nécessaires
telle que le mélange ou la préconcentration.

e Lesystéme d’analyse est également adapté ; en effet, il doit permettre de transformer
un signal chimique ou biologique en un signal électrique. De plus, il devra traiter
généralement des échantillons de faible quantité avec des concentrations faibles. Des
dispositifs appelés « biocapteurs » ont été développés pour répondre a cette
problématique.

e Les dispositifs d’interfacage et de contréle restent globalement identiques aux outils
utilisés pour des techniques d’analyses classiques automatisées mais ont été adaptés
a leur nouvelle utilisation, que ce soit par I'utilisation de microcontréleurs ou le
contréle par logiciel informatique.

1.2. Principaux atouts
Comparés aux technologies classiques que sont les instruments de paillasse, les laboratoires
sur puce permettent de réduire des dispositifs d’analyse, ce qui a pour conséquence une
meilleure intégration, une sensibilité accrue, une consommation minimale de réactifs, la
stérilisation, une détection et une séparation efficace des échantillons.

Concgus pour automatiser les processus de laboratoire, certains avantages techniques notables
des dispositifs de laboratoire sur puce sont la compacité, la portabilité, la modularité,
I'informatique embarquée, la manipulation automatisée des échantillons, le faible bruit
électronique, la consommation d'énergie limitée et l'intégration simple de leurs composants.
En plus de la demande de quantité minimale d'échantillons, d'analytes ou de réactifs, les
dispositifs de laboratoire sur puce sont entierement fermés, ce qui réduit la contamination
des échantillons transportés.
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En outre, les dispositifs de laboratoire sur puce sont capables de prendre en charge un large
éventail de processus tels que I'échantillonnage, I'acheminement, le transport, la distribution
et le mélange, principalement avec des composants mobiles ou rotatifs réduits, ce qui
augmente la facilité d'utilisation et la durée de vie de I'appareil. En raison de leur petite taille,
les dispositifs de laboratoire sur puce offrent un transport fluidique précis via I'utilisation
d'électrocinétique ou de micro-pompage, une séparation efficace des échantillons liquides et
une précision dans la mesure des échantillons. Bien que généralement le transport fluidique
concerne des flux continus, les flux segmentés a base de gouttelettes sont également favorisés
[5]-[7].

En raison des faibles volumes fluidiques qu'ils gerent, les dispositifs de laboratoire sur puce
peuvent réduire le temps de synthése d'un produit et le temps d'analyse d'un échantillon. Ils
peuvent mesurer des échantillons avec une plus grande précision (a condition d’avoir
suffisamment d’information et de volume), mais le plus essentiel est leur capacité a contréler
les réactions chimiques grace a un contréle efficace de la concentration des réactifs. Les
laboratoires sur puce peuvent fournir un traitement d'échantillons en cascade ou en paralléle.
L'avantage du traitement paralléle permet de tester simultanément différents échantillons
avec différents réactifs, de sorte que I'efficacité du produit peut étre caractérisée de maniére
performante.

1.3. Domaines d’application
Des biochimistes, des chimistes synthétiques et des médecins évaluent actuellement le
potentiel des dispositifs de laboratoire sur puce dans le contexte de la synthése biochimique,
de l'analyse et du criblage. Des domaines d'applications spécifiques ont émergé, de la
détection des maladies infectieuses et du diagnostic a I'évaluation de la qualité des aliments.

En pharmacie, les dispositifs de laboratoire sur puce deviennent progressivement précieux
dans le domaine de la recherche sur les médicaments en mettant I'accent sur le ciblage
cellulaire [8], [9] et la synthese de médicaments [10],[11]. Les dispositifs de laboratoire sur
puce s'avérent prometteurs dans I'analyse des médicaments et la détermination des dosages
optimaux. Les réseaux microfluidiques sur puce offrent des opportunités uniques pour imiter
les veines naturelles, pour tester des nanoparticules en tant que vecteurs de médicaments,
pour cibler les cellules, et de plus, ils offrent des opportunités pour examiner in vitro les
métabolismes des cultures biologiques.

Les limitations techniques telles que la réduction de la taille, les taux d'entrée des échantillons,
la consommation d'énergie, mais aussi la fiabilité et la biocompatibilité des puces doivent
toutes étre prises en compte dans la conception des dispositifs de laboratoire sur puce.

De plus les laboratoires sur puce permettent le développement de la prochaine génération de
dispositifs bioélectroniques portables et implantables. En raison de leur capacité de détection
biologique et de leur concept d'intégration, les systemes de laboratoire sur puce sont des
plates-formes attrayantes pour le développement de capteurs bio-inspirés implantables [12].

La technologie de laboratoire sur puce a adopté la plupart des méthodes de chimie analytique
de référence a travers les différentes physiques: électrochimie, optique, massique,
acoustique.
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1.4. Quelques exemples concrets
Dans un premier temps, nous allons donner un exemple de laboratoire sur puce avec le travail
de Zeynep Altintas et al. [13]. Il s’agit d’un laboratoire sur puce dont le réle est de permettre
le dépistage de la bactérie Escherichia coli avec comme gamme de détection 1.99 x 10* cfu/mL
et 50 cfu/mL. Nous pouvons voir la description du laboratoire sur puce en Figure 1. A la
figure 1A, nous pouvons voir le dispositif complet ; il est composé d’un support d’échantillons
et réactifs nécessaires pour la mesure. Ceux-ci sont prélevés et injectés a I'aide d’un dispositif
électrique dans une cassette composée du systéme microfluidique et du systéme d’analyse
(Figure 1B). Sur cette figure 1B, nous pouvons voir un schéma éclaté de la cassette avec une
entrée/sortie de fluide dans une cavité microfluidique. La cavité microfluidique permet de
mélanger les différents réactifs et les mene vers le biocapteur. Celui-ci détecte alors les
bactéries par une mesure électrochimique dont le principe sera développé dans la partie 2.2
[13]. Le signal en provenance du biocapteur est ensuite traité par ordinateur pour pouvoir étre
visualisé sur un moniteur (figure 1C).
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Figure 1. Description du laboratoire sur puce de Z. Altintas et al [1], pour la détection de bactéries.

Un second exemple est un systéme qui a été développé par Chao-Wei Huang et al. [14]. Il
permet d’optimiser le séquencage ADN pour des OGM animaux. Nous pouvons voir un circuit
microfluidique complexe avec plusieurs zones de mélange (Figure 2) :

e La zone d’extraction (en jaune) permet de mélanger un échantillon de sang avec un
tampon de lyse, c’est-a-dire une solution qui va casser les membranes cellulaires, ce
qui va avoir pour conséquence de libérer ’ADN des cellules analysées

e Lazone d’amplification (en rouge) permet de mélanger I’ADN extrait du sang avec des
réactifs afin d’effectuer une PCR (Polymerase Chain Reaction) [15]. La PCR est une
réaction utilisée en biologie afin de multiplier des brins d’ADN. Elle est basée sur des
réactions biologiques successives et nécessite un controle en
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Figure 2. Exemple de laboratoire sur puce pour la détection d’ADN dans un échantillon de sang.

température. Cela va donc immobiliser I’ADN et les réactifs au niveau d’une cavité.
Celle-ci sera ensuite chauffée et refroidit plusieurs fois afin d’augmenter la
concentration d’ADN de I’échantillon et d’amplifier le signal pour le biocapteur [16].
La PCR sera plus expliquée en détail dans le chapitre 5.

La zone de détection (en vert), dans laquelle les brins d’ADN sont mélangés a des
sondes. Une sonde est un fragment d'ADN dont la séquence est complémentaire a la
séquence que nous souhaitons détecter (ADN cible) et qui est marquée grace a des
composés radioactifs, fluorescents ou un anticorps. Si la solution issue de la PCR
contient I’ADN cible, les sondes vont se lier et cette liaison va étre détectée par le
biocapteur. Dans cette application, la sonde va étre spécifique a un seul nucléotide et
la liaison avec la cible sera détectée par fluorimétrie. La méthode, appelée SNP (Single
Nucleotide Polymorphism)[17], permet de révéler les modifications génétiques sur
I’ADN.

2. Présentation générale des biocapteurs

2.1. Architecture générale
Comme nous I'avons vu dans le paragraphe précédent, les laboratoires sur puce ont pour la
plupart, vocation a mesurer des signaux biologiques. Cette mesure se fait grace aux
biocapteurs qui sont des dispositifs analytiques capables de fournir des résultats quantitatifs
et/ou qualitatifs.

La Figure 3 donne une vue synoptique d’un biocapteur qui est constitué de plusieurs parties.
Si nous suivons le sens de I'information, nous avons :

L’analyte, qui est le signal biologique que nous souhaitons mesurer. Ce signal peut étre
une molécule, une cellule unique ou une population de cellule.

Le bio-récepteur qui permet la reconnaissance de l|'analyte par une réaction
biochimique. Il est généralement composé d’enzymes ou des protéines de liaison, tels
gue des anticorps immobilisés sur la surface des transducteurs physico-chimiques. Le
terme immunocapteur est souvent utilisé pour décrire les biocapteurs qui utilisent des
anticorps comme systeme de bioreconnaissance. Les enzymes et anticorps de ces
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systemes peuvent également comprendre des acides nucléiques, des bactéries et des
organismes unicellulaires voir méme des tissus entiers d'organismes supérieurs.

Le transducteur qui est sensible aux interactions spécifiques entre I'analyte cible et le
bio-récepteur. La réaction induite lorsque ces deux éléments sont mis en présence
produit des changements physico-chimiques détectables et mesurables par le
transducteur ; celui-ci va ensuite les traduire par un signal électrique. Le transducteur
peut reposer sur plusieurs principes physico-chimiques : électrochimique, optique,
mesure de variation de masse ou de variations d’onde acoustique.

L’'unité de traitement du signal qui transforme les signaux électriques mesurés par le
transducteur en données exploitables par I'utilisateur. Cette partie est constituée en
quasi-exclusivité de composants électroniques réalisant des fonctions analogiques
simples (amplification, filtrage, démodulation, etc.)

L'unité de pilotage qui inclut notamment l'interface utilisateur : contréle du process
de mesure, pilotage des actionneurs, récupération des mesures et affichage des

résultats.

222228

Figure 3. Schéma récapitulatif des composants principaux d’un biocapteur, et de son environnement

Les biocapteurs combinent la sélectivité existante de la biologie, la puissance de traitement
de données de la microélectronique et de |'optoélectronique modernes pour offrir de
nouveaux outils performants d'analyse dédiés a la médecine, I'’environnement et a I'industrie
agro-alimentaire.

Dans la suite du chapitre, nous décrirons plus en détails les différents types de transducteurs
gue nous pouvons trouver dans un laboratoire sur puce ; cette liste n’étant bien entendu pas
exhaustive.

2.2. Transducteurs électrochimiques
Le principe d’un transducteur électrochimique est de mesurer les changements dans les
propriétés électriques causés par la présence de cibles biologiques spécifiques. Ces
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changements peuvent étre causés par des interférences dans les champs électriques [18], des
réactions chimiques [19], ou a partir de sondes conductrices attaché a I'analyte [20].

Des électrodes (généralement en or) sont utilisées comme interfaces pour appliquer des
champs électriques aux échantillons testés et mesurer les signaux de détection électriques.
Les types de signaux électriques mesurés varient également en fonction de I'application, et
peuvent étre de simples mesures d'impédance ou de résistance (Figure 5a)[18], de mesures
de capacité (Figure 4)[20] ou de spectroscopie d’'impédance, prenant des mesures sur une
gamme de fréquences [19].

Electrode de référence
OH

K 0
Solution aves analyte A0 ﬂ':s{—[m'ﬁg— N = CH — (CHaby— CH = N —Lys

[
Couche sensible Si0, OH |

t@__|" onal dos dlocirons
Source Drain

Figure 4. Schéma représentatif d’un biocapteur potentiométrique

Au-dela d'étre une simple interface, les propriétés des électrodes utilisées dans les
biocapteurs électriques et électrochimiques peuvent avoir un impact significatif sur la fonction
et l'efficacité du biocapteur. Un exemple commun est |'utilisation d'électrodes interdigitées
(EID) dans les biocapteurs. Comme nous pouvons le voir sur la figure 5b, les EID sont constitués
de deux plaques métalliques imbriquées, mais séparées, ayant chacune un nombre de doigts
individuels qui chevauchent ceux de l'autre électrode. L'application d'une tension aux EID,
statique ou alternative, crée un champ électrique entre les doigts. Ce champ électrique peut
étre perturbé et altéré par la présence de biomolécules cibles spécifiques, de cellules ou de
marqueurs électriquement actifs et le changement qui en résulte peut ensuite étre mesuré.
Presque toutes les applications de biocapteurs des EID utilisent de I'or comme matériau
d'électrode, en raison de sa biocompatibilité [21]. La biocompatibilité est la compatibilité
biologique d’un matériau ; celui-ci ne provoque pas de toxicité ou d’altération des composés
biologiques (protéine, ADN, cellules, etc).
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Figure 5. (a) Biocapteur d'affinité d'électrodes interdigités. (b) Capteur d'affinité capacitif basé sur deux plaques métalliques.
Les changements dans les propriétés diélectriques entre les électrodes en liant ou libérant un analyte dans ou hors du champ
entre les électrodes induira un changement de capacité [103].

L'application du biocapteur va dicter les dimensions des EID qui peuvent avoir un grand impact
sur leur performance. La largeur des doigts et leur espacement sont particulierement
importants. Un plus petit espacement entre les doigts entraine généralement une plus haute
sensibilité de détection. Des dimensions de plusieurs micrométres (pour la largeur et
I'espacement des doigts) se sont révélées efficaces pour la détection des cellules et des
bactéries [9], tandis que des électrodes de dimensions inférieures au micron ont été
fabriquées pour étre suffisamment sensibles pour détecter I'hybridation de I’ADN [22].

Les EID sont utilisés pour différents types de biocapteurs électrochimiques mais pas
uniguement. En effet ceux-ci sont utilisés par les biocapteurs acoustiques comme nous allons

le voir a présent.

2.3. Transducteur acoustique
Le principe fondamental des transducteurs acoustiques est de mesurer les variations des

propriétés des ondes se propageant dans un matériau lorsque celui-ci est en contact des
analytes. Comme nous pouvons le voir sur la figure 6, le transducteur est constitué de deux
séries d’électrodes interdigités (EID), 'une permettant la génération d’onde acoustiques de
surface (OAS) et I'autre servant de détecteur pour ces OAS. Entre les deux, I'onde traverse une
ligne a retard dont nous allons mesurer les propriétés. Deux types d’OAS sont fréqguemment
utilisés : les ondes de Rayleigh et les ondes de Love. Les ondes de Rayleigh sont des ondes
perpendiculaires a la surface entre les EID (Figure 6a) tandis que les ondes de Love sont des
ondes dans le plan de la surface entre les EID (Figure 6b). Les EID d'entrée générent une OAS

a une fréquence de résonance particuliére.
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Figure 6. Propagation d’OAS: (a) Schéma de I'onde de Rayleigh, ayant a la fois des composantes de surface normale et de
surface paralléle par rapport a la direction de propagation. (b) Schéma de I'onde Love de cisaillement horizontal, une couche
de guidage ajoutée maintient la plupart des vibrations prés de la surface.

La propagation de I'OAS dans la ligne a retard est perturbée lorsqu’une masse est appliquée
sur la surface de celle-ci. Ainsi sur cette ligne de retard, des anticorps vont étre immobilisés ;
ils pourront alors capturer I'analyte et ainsi induire ces changements de masse [23].

2.4. Transducteur optique

Comme le nom l'indique, les transducteurs optiques détectent des modifications des
propriétés optiques d’une solution en fonction de la présence ou non de l'analyte. lls
possedent de nombreuses applications dans la recherche [24]. Généralement, il existe deux
protocoles de détection qui peuvent étre mis en ceuvre dans la détection optique : la détection
avec sonde et la détection sans sonde. De plus, différentes propriétés optiques peuvent étre
mesurées : densité optique, turbidité, couleur ou émission de fluorescence ; cette derniere
est probablement la plus exploitée.

Dans la détection par fluorescence, des molécules cibles ou des molécules de
bioreconnaissance sont modifiées avec des marqueurs fluorescents aussi appelés
fluorophores. L'intensité de la fluorescence indique la présence des molécules cibles qui
auront réagi avec la molécule marquée par le fluorophore. Alors que la détection par
fluorescence est extrémement sensible, avec la limite de détection jusqu'a une seule
molécule, elle nécessite I'étape de marquage de l'analyte par les sondes, ce qui est un
processus souvent laborieux et qui peut également interférer avec la fonction de la molécule
de bioreconnaissance en changeant son efficacité de reconnaissance de I'analyte. L'analyse
guantitative est difficile en raison du biais du signal de fluorescence, car le nombre de
fluorophores sur chaque molécule ne peut pas étre contr6lé avec précision [25]. En
complément de la mesure de I'intensité du signal de fluorescence, il peut également étre utile
de mesurer la décroissance temporelle de ce signal, dont le temps de demi-vie est
caractéristique d’'un fluorophore. Le temps de demi-vie est la moitié de la durée
caractéristique pendant laquelle la molécule reste a I'état excité avant de retourner a son état
basal. Cette technique s’appelle la fluorescence résolue en temps et permet notamment de
distinguer plusieurs fluorophores avec une seule mesure [26].
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En revanche, dans la détection sans marquage, les molécules cibles ne sont pas marquées ou
modifiées, et sont détectées dans leurs formes naturelles. Certaines molécules d’intérét sont
par exemple naturellement fluorescentes et peuvent donc étre détectées par les techniques
décrites ci-dessus, mais sans avoir recours a une sonde [27]. Un autre mécanisme de détection
sans étiquette consiste a mesurer les changements d'indice de réfraction (IR) induits par les
interactions moléculaires, qui sont liés a la concentration de I'échantillon ou a la densité
surfacique [28]. Par conséquent, le signal de détection ne diminue pas avec le volume
d'échantillon. Cette caractéristique est particulierement intéressante lorsqu'un volume de
détection de I'ordre du picolitre est impliqué, et est avantageuse par rapport a une détection
par fluorescence dont le signal dépend généralement du nombre total d'analytes dans le
volume de détection ou sur la surface de détection [29]. Dans ce milieu d’étude, nous pouvons
compter l'analyse par fluorescence résolue en temps (TRF) qui est considérée comme |'un des
principaux outils de recherche en biochimie et biophysique. Une application de cette méthode
est |'étude des interactions biomoléculaires avec des applications prometteuses pour la
biodétection [30]. Enfin, toujours dans le domaine de la détection sans marquage, citons
également la détection par densité optique (opacité d’une solution) qui reste une mesure de
référence pour le monitoring de populations cellulaires [31].
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Figure 7. Schéma explicatif générale de la détection SPR.

Toujours parmi ces techniques de mesure sans marquage, des biocapteurs basés sur le
principe de la résonance de plasmon de surface (SPR) ont récemment émergés [32]. La SPR
(Figure 7) est une technique analytique optique de surface. Elle permet d’analyser les
variations d’interférences sur une surface conductrice donnée. Le plasmon de surface est une
onde électromagnétique de surface non radiative qui se propage dans une direction paralléle
a l'interface de matériau diélectrique de permittivité négative. Etant donné que l'onde est
située sur la limite du conducteur et du milieu extérieur (air, eau ou sous vide par exemple),
ces oscillations sont tres sensibles a toute variation de cette limite, par exemple I'adsorption
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des molécules a la surface conductrice. Ainsi la bio reconnaissance d’un anticorps,
préalablement fixé sur la couche métallique sensible, avec I'analyte va modifier I'onde
plasmonique. Une source lumineuse monochromatique va réfléchir sur le dos de la couche
métallique. La modification de I'onde plasmonique au niveau des anticorps de surface qui
auront réagi avec l'analyte va empécher la réflexion de I'onde monochromatique en
absorbant cette longueur d’onde particuliére. Nous pouvons ainsi faire de I'imagerie des
interactions de surface [32].

3. Présentation générale de la microfluidique
Comme nous I'avons vu précédemment, I’échantillon sur lequel la mesure est faite doit subir
un certain nombre de manipulations avant de pouvoir étre analysé par le biocapteur. Qu'il
s’agisse d’un simple transport ou de réaction chimique, ces manipulations doivent étre faites,
idéalement, sans nécessité d’action de la part de I'opérateur. Dans un laboratoire sur puce,
elles sont réalisées par des puces microfluidiques.

Le domaine de la microfluidique étudie la mécanique des fluides avec des volumes faibles. Ce
domaine s’est particulierement développé a partir du début des années 2000 avec le
développement et la démocratisation des techniques de fabrication de circuits
microfluidiques en PDMS (=polydimethylsiloxane), un polymere a base de silice
particulierement malléable, résistant a la pression et biocompatible. George Whitesides est
un des pionniers de l'utilisation du PDMS pour la microfluidique. Il définit la microfluidique
comme « la science et la technologie des systemes qui manipulent de petits volumes de fluides
(10° & 107! litres), en utilisant des canaux de la dimension de quelques dizaines de
micrométres » [33]. Selon Patrick Tabeling, « on peut définir la microfluidique comme une
discipline portant sur les écoulements de fluides simples ou complexes, mono ou
multiphasiques, dans des microsystemes artificiels, c'est-a-dire fabriqués a I'aide des nouvelles
techniques » [34]. P. Tabeling précise qu'il entend essentiellement par « nouvelles
techniques » les techniques de micro-fabrication héritées de la micro-électronique. Nous
pouvons définir plus largement la microfluidique comme la science et la technologie des
systemes manipulant des fluides et dont au moins |'une des dimensions caractéristiques est
de 'ordre du micrometre.

La microfluidique est un domaine assez large qui revét plusieurs facettes. Dans ce manuscrit,
seule la fluidique des liquides, qui correspond a une grande majorité des laboratoires sur
puces, est abordée. La microfluidique liquide se divise en trois principaux domaines.

3.1. Microfluidique en goutte : biphasique

La microfluidique biphasique consiste a créer des gouttes microscopiques par le mélange de
deux liquides non miscibles (ex : hydrophile et hydrophobe) de sorte a isoler des échantillons
a analyser les uns des autres. Comme nous pouvons le voir en figure 8, il existe trois principales
techniques pour la fabrication de gouttes. Dans chacune de ces trois techniques, le débit Q.
est toujours supérieur au débit Q, et la variation du rapport des deux débits va influencer la
taille des gouttes. La formation de la goutte est due a la rupture de tension de surface qui va
s’opérer avec la croissance continue de la gouttelette dans un milieu non miscible.
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Cette technique est beaucoup étudiée dans le domaine de la création de médicaments afin de
créer des microréacteurs chimiques [35] ou encore la détection de microorganismes grace a
leur incorporation dans des gouttelettes qui pourront étre, elles-mémes, immobilisées pour
I’'analyse [9]. Un exemple plus détaillé d’un de ces dispositifs sera présenté dans le chapitre 2.
L'optimisation et 'uniformisation de forme des gouttes avec un débit adapté a son utilisation
reste aujourd’hui un vaste champ exploratoire de la microfluidique.
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Figure 8. Illustrations des trois principales géométries microfluidiques utilisées pour la formation des gouttelettes. (a) des
courants dans la méme direction, (b) des courants transversaux dans une jonction en forme de T, et (c) un écoulement allongé
dans une géomeétrie de focalisation de I'écoulement [2].

3.2. Microfluidique digitale

La microfluidique digitale (DMF = Digital MicroFluidic) est une technologie émergente de
manipulation de liquides qui manipule les liquides en gouttelettes discretes dans des
dispositifs microfluidiques intégrés. Ici nous utilisons le terme microfluidique digitale pour
désigner les systemes intégrés dont les gouttelettes sont manipulées sur un réseau
d'électrodes, plutot que sur des systémes dans lesquels des gouttelettes sont manipulées dans
des microcanaux fermés comme vu dans la section précédente. Dans la DMF, des gouttelettes
de taille d'un picolitre a un microlitre sont adressées indépendamment sur un réseau ouvert
d'électrodes revétues d'un isolant hydrophobe. Par I'application d'une série de potentiels a
ces électrodes, des gouttelettes peuvent étre individuellement manipulées pour fusionner,
mélanger, se diviser (figure 9). Comme pour le format microfluidique basé sur les canaux (vu
plus t6t), la DMF profite des avantages d'une faible consommation de réactif et d'un transfert
de chaleur rapide, et elle peut étre facilement intégrée avec d'autres techniques analytiques.
Notons que la DMF posséde des caractéristiques intéressantes qui ne sont pas présentes en
microfluidique basée sur les canaux. Dans la DMF, chaque gouttelette est contrdlée
individuellement sans avoir besoin pour les réseaux de canaux, de pompes, vannes ou
mélangeurs mécaniques. Ainsi, divers processus peuvent étre réalisés simultanément avec un
design simple et compact. Les gouttelettes sont manipulées par des réseaux génériques
d'électrodes, les opérations de gouttelettes sont reconfigurables d'une expérience a l'autre.

Il est également simple de prélever des échantillons aprés le traitement des demandes
préparatoires, car les volumes de gouttelettes sont relativement importants et les dispositifs
DMF sont souvent ouverts a I'atmospheére. En outre, les échantillons solides dans les systémes
DMF peuvent étre manipulés et utilisés sans risque de colmatage [36].
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Figure 9. Exemple d’un réseau de manipulation de gouttes pour la microfluidique digitale

3.3. Microfluidique en flux continu : monophasique
Ce domaine d’étude travaille avec des fluides en flux continue contenant le ou les échantillons
a analyser [14], [37]-[39]. Aux petites dimensions, les phénomenes physiques
macroscopiques ne subissent pas seulement une diminution linéaire de leurs effets. Certains
phénomeénes négligeables deviennent prépondérants, comme la capillarité. Inversement,
d'autres forces telles que la gravité deviennent négligeables [40]. C'est en particulier sur ce
type de microfluidique que nous nous focaliserons dans ce manuscrit.

4. Outils de conception des laboratoires sur puce
Dans cette derniere partie, nous allons aborder la conception des laboratoires sur puce d’un
point de vue des outils informatiques et de la conception assistée par ordinateur.

4.1. Positionnement de la problématique
Comme nous avons pu le voir, la conception de laboratoire sur puces passe par la modélisation
de plusieurs parties : la microfluidique, le biocapteur et les réactions biologiques/chimiques
potentielles. Comme cette modélisation devra prendre en compte chacune de ces parties, il
sera donc indispensable qu’elle soit multi-domaines : Mécanique des fluides, biologie et
électronique.

Malgré tous les avantages que peuvent apporter les laboratoires sur puces, ceux-ci sont
confrontés a de grandes difficultés pour leur développement industriel. En effet, les demandes
techniques pour la fabrication sont tres importantes et les parametres a prendre en compte
pour simuler ces dispositifs le sont tout autant. Il faut donc a la fois des outils de conception
performants et des techniques de fabrication a la pointe de la technologie.

Or actuellement, la recherche s’est beaucoup focalisée sur les techniques de fabrication et
I'optimisation de chacun des composants du laboratoire sur puce mais a peu investigué les
outils d’aide a la conception.

En effet, nous allons voir ici qu’il existe de nombreux outils pour chacun des domaines.
Cependant, concevoir chaque domaine individuellement puis les relier a posteriori peut
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engendrer de nombreux disfonctionnements ainsi qu’une perte de temps et d’argent pour
une modélisation d’un laboratoire sur puce complet.

Un paralléle de développement industriel peut étre fait avec la microélectronique quia vu son
essor industriel arriver dés lors que la conception et la fabrication ont pu étre séparées ; ceci
permettant aux industriels de pouvoir se spécialiser dans I'une de ces branches et connaitre
le succes que nous lui connaissons aujourd’hui. Ainsi, en calquant le modeéle de la
microélectronique, nous pouvons facilement penser que I'avenir des laboratoires sur puce
passera par la spécialisation des taches. Nous aurions donc 2 métiers : concepteur et
technologue. Le technologue met a disposition du concepteur une bibliotheque de ce qu’il sait
faire (par exemple : distance minimal nécessaire entre les serpentins pour mélangeur, largeur
maximale des canaux, profondeur maximale des canaux, collage : regles de dessin (design
rules en électronique)) comme brique de base, avec un modele associé. Le concepteur
assemble ces briques de bases dans un logiciel, simule, optimise et quand il est satisfait,
renvoie un fichier de conception au technologue qui fabrique le Lab-on-chip pour le
concepteur.

L'industrialisation des laboratoires sur puces passera trés probablement par les mémes
conclusions. En effet, alors que la microfluidique est en plein essor, de nombreux travaux
portent sur leur industrialisation en utilisant la lithographie [41] ou encore I'impression 3D
[42], il existe peu de logiciels d’aide a la conception pour les laboratoires sur puces. Ces
derniers sont généralement partiels et ne prennent en compte qu’une partie des composants
d’un laboratoire sur puce.

Il n’existe pas encore de langage ou d’outil universellement adopté pour cela. Certains sont
trop spécifiques a un domaine donné, d’autres sont trop complexes et ne peuvent étre utilisés
a I’échelle du systeme complet, d’autres encore sont trop simplistes pour accompagner la
démarche de conception. C’'est ce que nous allons voir dans cette partie.

4.2. Langages de description a haut-niveau

La CAO des laboratoires sur puce passe dans un premier temps par |'existence d’un langage
permettant de décrire, avec un niveau d’abstraction relativement élevé, les actions faites dans
le laboratoire sur puce. BioStream est le pionnier dans cet exercice. Il s’agit d’un
environnement logiciel permettant de décrire un protocole expérimental comme une
séquence d’injection de fluide dans un réacteur. Une extension de BioStream, nommée
BioCoder [43], est arrivée plus tard en 2010. Elle permet de décrire plus spécifiquement le
protocole d’expérience utilisé. On y décrit, au début de la simulation, la liste des réactifs
(solides, liquides, ...) et des outils utilisés (tube a essai, flacons stérile, ...). Puis I'utilisateur peut
programmer des fonctions préétablies telles que centrifuge(), measure_fluid(), store(), ... Cette
description est ensuite compilée afin de valider la fiabilité du protocole expérimental, sortir
une description textuelle du protocole et lister tous les outils nécessaires a la réalisation du
protocole.

BioCoder sert donc a décrire un protocole mais ne fait pas le lien avec la réalisation pratique
par un laboratoire sur puce. Pour cela, il faudrait disposer d’'une part d’'un environnement de
modélisation et de simulation englobant les différents aspects du laboratoire sur puce, et

27



d’autre part d'une bibliotheque de composants élémentaires et interopérables
(microfluidique, réaction biologique, biocapteur) pour lesquels nous disposerions d’un
modele et qui pourraient étre assemblés pour réaliser la fonction décrite par BioCoder.

4.3. Environnement de modélisation et de simulation

Les modeles et les simulations de laboratoires sur puces peuvent étre imaginés a différents
niveaux d’abstractions. En sciences pour I'ingénieur, nous parlons de niveau d’abstraction
pour désigner la distance qu’il peut y avoir entre le comportement décrit et le comportement
réel de ce qui est décrit. Un haut niveau d’abstraction correspond a une description trés
superficielle des objets : on décrit les fonctions, leur comportement, leur fonction transfert,
etc. Il est en général simple d’un point de vue mathématique et calcul, mais ne permet pas de
décrire finalement comment un systeme fonctionne dans le détail. A I'inverse, un bas niveau
d’abstraction correspond a une description trés détaillée des objets : on décrit par exemple la
physique d’'un composant, son architecture interne, etc. Il est de fait beaucoup plus complexe
d’un point de vue mathématique et beaucoup moins efficace en termes de temps de
simulation. En revanche, il est bien plus précis et permet d’intégrer autant d’effets parasites
(non-linéarités, offsets, etc.) que nous souhaitons.

Dans la suite, nous verrons comment il est possible de modéliser les différentes parties d’un
lab-on-chip a différents niveaux d’abstractions. Un certain nombre d’éléments existent déja
dans la littérature, et d’autres font I'objet de ce travail de thése.

4.3.1. Microfluidique

Pour la microfluidique, la plupart des modeéles existants sont basés sur la physique associée. I|
s’agit donc de modeles a bas niveau d’abstraction utilisant des équations aux dérivées
partielles (EDP). Il existe de nombreux logiciels commerciaux pour simuler ce type de modéle.
COMSOL [44] ou Fluent sont les plus courants. Des alternatives open-sources peuvent étre
trouvés tel que FreeFEM++ ou Feel++. Ces outils sont particulierement efficaces pour la
simulation et I'optimisation de certaines parties du circuit microfluidique [45]. En revanche,
pour un large circuit microfluidique, I'utilisation de tels modeéles est rédhibitoire d’un point de
vue du temps de calcul.

Récemment, la modélisation et la simulation de circuits microfluidiques a haute abstraction
ont été beaucoup étudiées. En effet, pour la microfluidique en flot continu, une analogie avec
I’électronique a pu étre démontrée [46]. Les lois de Kirchhoff s’appliquent aux circuits
microfluidiques, ce qui a permis le développement de la microfluidique en utilisant les outils
de conception de la microélectronique, notamment pour la description de circuits complexes
de mélangeurs pour la création d’un dégradé de concentration [47]. Cette technique de
modélisation de circuit microfluidique sera plus détaillée dans le chapitre suivant puisqu’elle
est la base de notre réflexion de travail.

Ces techniques se sont développées afin de répondre efficacement a une demande de
modélisation simple de circuits microfluidiques. Ainsi, nous pouvons voir apparaitre des
travaux comme ceux de Elishai Ezra Tsur et al. qui ont pu développer récemment un outil
permettant de créer un fichier adapté a de I'impression 3D a partir de la demande pratique
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d’utilisateurs pour leur concevoir un circuit microfluidique utilisant ce systeme d’analogie [48].
Nous détaillerons ces travaux plus en détails dans le chapitre 2.

4.3.2. Réactions biologiques
Comme pour la microfluidique, la modélisation et la simulation des réactions biologiques ont
beaucoup évolué ces derniéres années, notamment avec I'arrivée de la bio-informatique. Ces
modeles in silico peuvent revétir plusieurs facettes.

La modélisation a plus bas niveau se fait au niveau moléculaire, en décrivant les interactions
entre les atomes formant la molécule et les molécules voisines. Cela permet de déterminer la
géomeétrie des molécules et de déterminer leurs zones actives. Des modeles sont basés sur les
équations de la physique des particules. Nous retrouvons des logiciels tel que HADDOCK [49],
[50]. HADDOCK est une approche d'amarrage flexible et polyvalente axée sur l'information
pour la modélisation de complexes biomoléculaires. En donnant des informations issues de
I’expérimental sur les interactions entre les atomes d’une molécule (par exemple des résultats
d’analyse RMN), le logiciel va reconstruire en 3D la ou les molécules étudiées. Si nous étudions
plusieurs molécules qui réagissent ensemble, nous pouvons alors modéliser leur réaction. En
prenant en compte les solutions les moins énergétiques, le logiciel va modéliser en 3D les
différentes molécules et mettre en évidence la zone d’interaction.

Nous pouvons voir sur la figure 10 une simulation type provenant de I'article [51]. Nous
pouvons y voir, sur la partie supérieure de la figure, la modélisation 3D des deux protéines
avec deux couleurs différentes. Puis nous pouvons voir un zoom sur la zone d’interaction sur
la partie inférieure de la figure ; nous pouvons y voir des acides aminés mis en avant en bleu
pour la protéine de gauche sur la figure et en rouge pour la protéine de droite. L'encadré du
zoom fait ressortir le nom des acides aminés concernés (ex : K, R et D) ainsi que leur position.
Bien que particulierement puissante et précise, cette méthode de modélisation peut étre
lourde en calcul pour des réactions déja connues.
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Figure 10. Modele basé sur les données HADDOCK de I'homodimére PsIAA4 PB1. Un modéle ancré protéine-protéine de
I'hnomodimeére PsIAA4 PB1 a été généré par HADDOCK en utilisant des données de RMIN.

Une seconde approche a un niveau d’abstraction moyen consiste a modéliser la molécule elle-
méme comme une particule, et a étudier les interactions avec les autres molécules en
solutions. Ce type de simulation peut se faire de maniere déterministe ou stochastique. La
simulation déterministe consiste a résoudre les équations de diffusion-réaction qui sont aussi
des équations aux dérivées partielles. La simulation stochastique fait intervenir une marche
aléatoire des molécules et des probabilités d’interactions. HSIM est I’'un des logiciels référence
en la matiére [52]. A ce niveau d’abstraction, le temps de calcul augmente exponentiellement
avec le nombre total de molécules qui rentrent en jeu dans la réaction.

La troisieme approche consiste a considérer non plus chaque molécule individuellement mais
la concentration de chacune des molécules en solution. Cette approche n’est valable que
lorsque nous pouvons considérer que chaque type de molécule est présent en grand nombre
et que leur concentration est homogene dans I'espace. Dans ce cas, I'état du systeme est
décrit comme un équilibre de flux de molécules ; chaque flux a pour origine une réaction
chimique et la cinétique associée. Par exemple, dans le cas d’une réaction enzymatique, le
modeéle a haut niveau serait I'’équation de Michaelis-Menten [53]. La encore, cet équilibre de
flux peut étre calculé de maniére déterministe a l'aide d’un systeme d’équations
différentielles ordinaires (ODE) couplées, soit par une approche stochastique, soit avec une
approche stochastique a l'aide d’algorithmes dédiés comme I'algorithme de Gillespie.
[54],[55], [56].
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Dans notre cas, nous nous cantonnerons a des simulations déterministes a haut-niveau
d’abstraction, ou a niveau d’abstraction intermédiaire lorsque cela sera nécessaire. Des
études précédentes ont démontré la possibilité de décrire les systémes biologiques par
analogie a des circuits électriques, que ce soit pour les modéles de haut niveau (BB-SPICE [57])
ou les modeles de niveau intermédiaire BB-SPICE 3D.

4.3.3. Transducteur et électronique

Le transducteur est avant tout un circuit électronique auquel il faut pouvoir ajouter une entrée
biologique. Pour ce qui concerne la description de circuits électroniques « purs », beaucoup
d’outils existent et ont été optimisés au cours du temps et font office de références dans le
milieu. SPICE (Simulation Program with Integrated Circuit Emphasis) a été I'un des pionniers
dans le domaine dans les années 1970. Il est composé d’un mécanisme permettant de décrire
comment des composants élémentaires sont reliés entre eux et d’'un simulateur résolvant les
lois de Kirchhoff sur I'ensemble du réseau décrit [57]. Parmi les composants reconnus par
SPICE, nous trouvons des sources de courant et de tensions commandables et pour lesquelles
les équations sont personnalisables. Il est donc possible d’intégrer les entrées biologiques
nécessaires a la description des transducteurs.
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Figure 11. (A) Représentation schématique d’un ISFET pour la détection des changements de pH. (B) Modélisation en
schéma électrique équivalent de I'ISFET.

Nous trouvons par exemple de nombreux modéles SPICE pour les ISFETS (lon-Sensitive Field-
Effect transistors) [58]. Les ISFET sont des biocapteurs potentiométriques, basés sur la
technologie des MOSFET, sensibles au changement de pH d’une solution. Comme nous
pouvons le voir sur la figure 11, I'ISFET se traduit facilement en un modeéle électrique simulable
via un environnement de simulation de la microélectronique.

Les résultats que nous obtenons avec ce modeéle peuvent étre vus sur la figure 12. Les résultats
sont significativement similaires entre les résultats expérimentaux et le modele simulé avec
SPICE.
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Figure 12. Comparaison des résultats de simulation SPICE et de mesure pour un ISFET a pH 4, 7 et 10 et avec un Vds = 0.1V

Nous pouvons également voir des modeéles en schéma électrique équivalent pour des
biocapteurs d'impédancemétrie [59], [60]. La figure 13A et 13B, présente un schéma simple
de fonctionnement d’un biocapteur a impédance. Nous y mesurons la résistance du passage
des charges vers I'électrode. Lorsque I'anticorps réagit avec sa cible, la résistance du passage
des charges va augmenter, et nous pourrons alors détecter cette réaction. La figure 13C
montre le modele en schéma électrique équivalent avec R.r la résistance au transfert de
charge, Ry la résistance intrinseque du milieu réactionnel et Cp; la capacité de la double
couche. La résistance de transfert de charge est attribuée aux interactions électrostatiques
des ions dans la solution avec les électrons des électrodes, qui produisent un courant. La
capacité double couche est attribuée a la distribution spatiale des ions formés a proximité de
I'interface électrode-électrolyte [61].
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Figure 13. (A) Représentation schématique du transducteur a impédance. (B) Représentation schématique du transducteur
avec les charges. (C) Modele en schéma électrique équivalent du transducteur.

Interface R, Cox

L'intégration d’autres domaines de la physique avec SPICE a été facilitée dans les années 2000
avec |'apparition des HDL-AMS (Hardware Description Languages for Analog and Mixed
Signals) [62]. De nombreuses bibliothéques décrivant plusieurs physiques sont apparues en
traduisant les équations différentielles associées en schéma électrique équivalent. Ainsi ce
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langage permet, a I'aide des bibliothéques dédiées, de simuler de nombreuses physiques
interagissant les unes avec les autres. Les exemples donnés dans |'article [63] montrent la
simulation d’une batterie Pb/Fe et la simulation d’un airbag. La batterie est un couplage de
plusieurs énergies : électrique, chimique et thermique afin de pouvoir produire un courant a
travers une réaction d’oxydo-réduction. Pour l'airbag, il y a un couplage entre un
accéléromeétre pour le capteur, un systéme de controle électrique puis un actionneur qui suit
une cascade de décisions électriques jusqu’a une réaction chimique pour le gonflage du
ballon.

4.4. Bibliothéeque de composants et assemblage

Dés lors que nous disposons d’un environnement de modélisation et de simulation commun
a tous les domaines, il sera possible de créer une bibliotheque de fonction élémentaires pour
lesquelles nous disposerons a la fois d’'un modéle numérique et d’une « recette de cuisine »
pour la réalisation pratique. Automatiser la sélection des fonctions a assembler afin de
correspondre a une description a haut niveau, comme c’est le cas en électronique numérique
par exemple, semble toutefois utopiste lorsqu’il s’agit de laboratoire sur puce. En revanche,
la création d’un environnement permettant I'assemblage a la main et la validation de
prototypes en simulation, sans passer systématiquement a la paillasse, constituerait déja une
avancée majeure et semble un objectif atteignable a court terme.

5. Conclusion
Le domaine d’étude des laboratoires sur puces est tres large et complexe. || demande a la fois
des connaissances en mécanique des fluides, en biologie et en électronique.

Bien que ce domaine soit particulierement porteur, sa complexité globale rend sa
modélisation compléte tres longue avec les outils de simulation déja existants. Pour répondre
a cette attente, nous avons travaillé sur un logiciel d’aide a la conception avec plusieurs
niveaux d’abstractions afin de donner plusieurs possibilités de conception de laboratoires sur
puces.

Notre point de départ pour notre développement a été de pouvoir faire les simulations sur un
outil de simulation en libre d’acces. Celui-ci devra étre capable de pouvoir simuler différentes
physiques et a différents niveaux d’abstraction.

Un travail effectué au sein de notre équipe utilisait déja SPICE pour faire de la simulation 2D
multiphysique [64]. Nous sommes donc partis de cette base de travail pour 'améliorer et lui
ajouter des fonctionnalités pour pouvoir simuler un laboratoire sur puce complet.

Notre premier obstacle a été la simulation de la microfluidique. Cependant nous utilisions déja
SPICE, et comme nous I’avons vu brievement, les circuits microfluidiques peuvent étre simulés
par un schéma électrique.

Dans la prochaine partie nous parlerons plus en détails de la microfluidique. Nous
développerons les équations nécessaires a la compréhension de ce domaine et nous
expliquerons plus en détail I'analogie qui peut étre faite entre la microfluidique et
I’électronique.
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Chapitre 2 :

Simulation microfluidique a haut niveau

d’abstraction
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Dans ce chapitre, nous présenterons des avancées faites pour la modélisation des circuits
microfluidiques a haut niveau d’abstraction. En effet durant ces dernieres décennies, de
nombreuses publications ont montré I'intérét d’'une modélisation haute abstraction pour la
microfluidique.

Cette modélisation passe par I'analogie simple qui peut étre faite entre I’électronique
analogique et la microfluidique. De ce fait, les outils de conception utilisés en électronique,
qui ont été fortement optimisés au court des décennies passées, peuvent étre a leur tour
utilisés pour concevoir des circuits microfluidiques.

Dans ce chapitre, nous développerons dans un premier temps les équations nécessaires a la
compréhension de la microfluidique. Puis nous montrerons I'analogie qui peut étre faite avec
I’électronique, ainsi que les applications déja développées pour la conception de circuit
microfluidique.

Finalement, nous montrerons |'utilisation que nous en ferons pour notre outil de conception.
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1. Bases théoriques

Cette partie a pour objectif de rappeler les bases théoriques de la microfluidique qui seront
nécessaires a la bonne compréhension de la suite du document. Comme nous avons pu le voir
dans le chapitre 1.3 précedent, il y a trois types d’étude de la microfluidique : en flux continu,
en goutte et digitale. Les modeéles développés dans le cadre de cette thése concernent plus
particulierement la microfluidique en flux continu. Les équations présentées restent
également valables dans la microfluidique en goutte, cependant cette derniére présente des
équations plus compliquées au niveau des effets de surfaces que nous ne présenterons pas ici
[65].

1.1. Le nombre de Reynolds
Dans un premier temps, nous devons déterminer les conditions nécessaires pour étre dans un
systeme dit microfluidique laminaire.

Un parameétre physique en particulier, le nombre de Reynolds Re, est classiquement utilisé
pour caractériser le comportement fluidique dans les canaux, tels que I'écoulement laminaire
ou turbulent. Ce nombre est défini comme le rapport des forces d'inertie aux forces
visqueuses.

Finertie _ p- d-v 1

l:“visqueuse n

Re =

Avec p la masse volumique (kg/m?3), d la taille caractéristique du systéme (m), v une vitesse
caractéristique (m/s) et n la viscosité dynamique du fluide (kg/m/s).

A:R.=0,01 B:R,=20

C:R,=100 D:Ry=10°

Figure 14. Différents champs de vitesses en fonction du nombre de Reynolds

Afin de nous retrouver avec un écoulement laminaire, il nous faut avoir un faible nombre de
Reynold (typiquement Re < 10 pour les canaux droits et lisses [66]), ou les forces visqueuses
sont dominantes (voir Figure 14).

Généralement, nous considérons ne plus étre dans des conditions de microfluidique laminaire
lorsque le nombre de Reynolds devient grand.

Tant que les forces d’inerties sont plus importantes que les forces visqueuses, nous sommes
dans un régime turbulent, et ce a partir de Re > 10, comme nous pouvons le voir sur les Figure
148B, Figure 14C et Figure 14D.
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Ainsi, si nous reprenons I'équation 1 décrivant le nombre de Reynolds pour un fluide donné,
p la masse volumique et 1 la viscosité dynamique du fluide sont des constantes a température
constante. Aussi, les seuls parametres qui influent sur le nombre de Reynolds sont d la taille
caractéristique du systéme et v une vitesse caractéristique. Rappelons que dans un circuit
microfluidique, d aura comme ordre de grandeur 10°°m. Si nous voulons avoir un écoulement
turbulent, il faut alors une v une vitesse caractéristique tres forte, ce qui implique donc un
débit tres élevé dans des tuyaux microscopiques. Nous arrivons alors a un probléeme
technologique due a la pression dans ces tuyaux. Ceci explique pourquoi la microfluidique
retrouve des comportements laminaires dans ces circuits.

1.2. L"équation de Navier-Stokes
L'équation de conservation de la masse est bien connue et s’écrit :

dp 2
—+p-Tu=0
ac Py

Ou p est la masse volumique du fluide [kg/m3], t est le temps [s] et u la vitesse de
I’écoulement du méme fluide [m/s].

Le comportement des fluides Newtoniens est régi par la loi de Navier Stokes qui s’écrit [34]:
Jdu 1 1 3
—=——VP+v-Au+—--F
dt p p

v est la viscosité cinématique v =% [m?/s], P est la pression [Pa] et F est la somme force

massique externe telle que la pesanteur.

Ju . N £z . 1 .
Nous avons alors 5 Ui correspond a l'accélération, o Vp aux forces de pression, v - Au aux

. 1 o
forces de convection et . F les forces externes. Les forces externes telles que la gravité sont

souvent négligées dans des conditions microfluidiques laminaires, car les effets de volumes
sont négligeables devant les effets de surface, de plus nous considérons la pression homogéne
dans la largeur du canal. Dans ce cas, I’équation de Navier-Stokes peut se réduire a I'’équation
dite de Stokes en I'absence de force externe :

du 1 0P (62u 0%u 62u> 4

E-I_E.&:V 6X2+6y2+622

1.3. Ecoulement de Poiseuille
4

%;‘ZR

Figure 15. Représentation de I’écoulement de Poiseuille dans un canal microfluidique

Dans les conditions microfluidiques laminaires, considérons un long canal cylindrique de rayon
R. Considérons le systeme en coordonnées cylindriques, avec x la direction le long de I'axe du
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canal et r la coordonnée radiale (Figure 15). L’axe des abscisses se trouve au centre du canal.
En régime permanent d'écoulement de fluide, son champ de vitesse est unidirectionnel et il

14 . L . . . ., Ou
n'y a pas d'accélération du fluide. Ainsi, les termes instationnaires sont tous nuls, soit i 0.
L’équation 3 devient alors :

VP =1n-Au 5

L'équation 5 met en évidence I'équilibre entre la force de pression nette et la force de
convection. En considérant la condition aux limites tel que u(r = R) = 0, le mouvement de
pression, appelé écoulement de Poiseuille, dans le canal circulaire de rayon R [m] est dans la

direction radiale :
2T 6
u-f f ‘r-dr-doe

R? —r? ( dP) . r? 7
u = —- —_—— = u . —_——
4n dx max R2
R . . R? dp
OU Uy qy €st la vitesse maximale : U, = a- (— E) au centre du canal (r = 0).

L'écoulement de Poiseuille est caractérisé par un profil de vitesse parabolique. La vitesse
d'écoulement au centre du canal est supérieure a celle vers les parois extérieures [47].

Pour obtenir le débit volumétrique total Q [m3/s] dans le canal circulaire, nous devons intégrer
spatialement sur une section du canal les contributions de vitesse (équation 7).

2m Rz—r dp 8
Q= f f —)-r-dr-de
dx

En conséquence, le débit volumétrique pour I'écoulement de fluide commandé par pression
en régime permanent dans le canal, devient :

nR“(dP) 9
_8n dx

C’est la loi de Poiseuille-Hagen. En supposant que la variation de pression est linéaire
I’équation 9 peut se simplifier pour le cas d’un cylindre fini de longueur L et de rayon R tel
que:

t-R* AP 10
8'n L

Ou AP est le différentiel de pression entre I’entrée et la sortie du cylindre.

1.4. La résistance hydraulique

L’équation 9 peut-étre réécrite ainsi :
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Le parameétre Ry est alors la résistance hydraulique (Pa.s/m3). Cette résistance hydraulique
représente la perte de charge subie par un fluide dans un canal microfluidique [34]. Par
identification entre les équations 9 et 11, nous pouvons écrire :

8-n-L 12
Ry =
H™ 1. R4

1.5. Cas d’un canal a section rectangulaire

Figure 16. Schéma d’un micro-canal rectangulaire

A la Figure 16, nous considérons cette fois un canal microfluidique rectangulaire caractérisé
par trois dimensions : L la longueur du canal, w la largeur du canal et h la profondeur du canal.
Nous établissons que L > h et w > h. En partant du principe que nous étudions un fluide en
écoulement permanent, incompressible et Newtonien, sa masse volumique et sa viscosité
sont des constantes et I'accélération est nulle.

E t léquation 4, 2% = 0,22 = ¢ btenons :
n reprenant I'équation 4, -5 = 0, 7= = 0, nous obtenons :
0%u(z) —AP 13
0z2  1-L

Nous obtenons alors I'expression suivante pour le champ de vitesse :

()_—AP-ZZ_I_A B 14
uz-z_n.L z

Tout comme le cylindre circulaire, les vitesses sont nulles sur les parois soit
u(—=h/2) = u(h/2) = 0. Nous écrivons donc :

AP 4 - 72 15
u(z) = ‘h?-(1-

8:n-L h2
Nous obtenons alors le débit en intégrant sur la section :

AP 16
_ v dy — - h3
Q—ffu(z) dy - dz 12-n-LWh

La résistance hydraulique est donc:

12-n-L 17
Ru = w-h3
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2. Analogie électronique analogique et microfluidique

2.1. Principe

Les équations (10)-(11) et (15)-(16) mettent en évidence une analogie possible entre la
microfluidique en régime laminaire et I'électronique analogique. La loi d’Ohm présente en
électronique analogique se retrouve également dans la mécanique des fluides.

Grandeur L, Grandeur L,
i . Unités . . Unités
électronique microfluidique
U volt AP Pa
R n Ry Pa /(m3/s)
I Ampére Q m3 57!

De maniere usuelle, les unités que nous allons retrouver seront plus en mbar pour la pression,
en pl/h pour le débit et en mbar/(uL/h) pour la résistance. Les conversions se font comme
suit :

e 1m3/s=3,6m3/h=3,6x10°1/h =3,6x10%2 pl/h
e 1Pa=102mbar=0,01 mbar
e 1Pa/(m3/s)=0,01/(3,6x10'%) mbar/(ul/h) = 2,777x10°*> mbar/(ul/h)

Les résistances hydrauliques se comportent ainsi de maniere similaire aux résistances
électriques: si N résistances fluidiques Ry ; sont arrangées en séries dans un circuit
microfluidique, la résistance hydraulique équivalente Ry .4, de celui-ci est égale a la somme
de ces mémes résistances :

RH,equ = RH,l + RH,Z + -+ RH,N 18

De méme, lorsque ces mémes résistances sont mises en paralléle, la résistance hydraulique
équivalente vérifie :

1 1 4 1 R 1 19
RH,equ RH,l RH,Z RH,N

Comme en électronique, les lois de Kirchhoff généralisées s’appliquent également en
microfluidique. Ainsi en électronique, la somme des courants est nulle en un noeud du circuit
(loi des nceuds). En microfluidique, c’est la somme des débits arrivant a une intersection qui

est nulle [47]:
N 20
> au=0
n=1

La seconde loi fondamentale en électronique se trouve étre la conservation de I’énergie. Ainsi,
la somme des tensions électriques le long d’un circuit fermé est nulle. En microfluidique, c’est
la somme des différentes différences de pressions sur une boule fermée qui doit étre égale
a 0[47]:
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N 21
Z AP, =0
n=1
2.2. Exemple d’application

L'analogie entre microfluidique et électronique permet d’utiliser les mémes outils CAO,
comme SPICE par exemple [67], pour la conception de circuits microfluidiques et de circuits
électroniques. Nous présenterons ici quelques applications pratiques développées

2.2.1. Manipulation d’une goutte
L’équipe de Xiaming Chen [5] a travaillé sur une puce microfluidique intégrée réalisant
plusieurs fonctions telles que la génération de gouttelettes, I'appariement, le piégeage, la
fusion, le mélange et la libération. Le circuit est intégralement contrélé par un flux de liquide.
Leur circuit est appliqué au criblage des composés médicamenteux qui inhibent I'agrégation
tau-peptide [68], un phénomene lié aux troubles neurodégénératifs.

Leur démarche a été de concevoir leur circuit microfluidique en s‘appuyant sur I'analogie
existante avec |'électronique. Comme nous pouvons le voir sur la Figure 17, Chen a modélisé
son circuit microfluidique a partir de schémas électriques pour pouvoir manipuler des gouttes
contenant ses échantillons. Chaque puits de piégeage a une entrée sur la gauche qui se
connecte a un court canal horizontal (en référence au canal principal, Lmain, représenté sur
la Figure 17A) a travers lequel une gouttelette peut pénétrer dans le puits. Il a également deux
espaces sur la droite qui se connectent a la branche droite du canal de dérivation. Cette
conception a deux espaces peut retenir la gouttelette piégée tout en permettant a plus de
fluide de traverser le piege.

Alors que leur application est sur des mouvements de goutte, ceux-ci ont modélisé les
mouvements de fluides continus autour des gouttes par un schéma électrique équivalent
comme nous pouvons le voir sur la Figure 17B.
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Figure 17. (A) Représentation schématique du circuit microfluidique avec les dimensions nécessaires pour pouvoir capturer
deux gouttes céte a c6te afin que les produits dans chacune d’elles réagissent ensembles. (B) Schéma électrique équivalent
du circuit microfluidique.

2.2.2. Systeme de dilution microfluidique
L'équipe de Kwang W. Oh [47] a développé l'utilisation de I'analogie pour la conception de
nombreux outils microfluidiques et notamment un outil de dilution microfluidique.

La question des mélanges de fluides en microfluidique laminaire n’est pas triviale. En effet, le
mélange ne se fait que par diffusion des molécules dans la direction transversale (Figure 18).
Cette problématique sera expliquée plus en détail au Chapitre 3. Toutefois, pour la
compréhension de cet exemple, nous devons introduire la notion de longueur de diffusion.
Celle-ci représente la longueur de canal nécessaire pour un mélange considéré comme
uniforme a la sortie du canal [47],[69], [70]:

Q 22
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Avec L, la longueur de mélange [m], Q le débit [m3/s] et Dy le coefficient de diffusion de
I'espéce étudiée [m?/s].

e, r

water . = .
— o 2 5
B b= B
@ WP G s
o e o
g & a
® ® 8
| |
Dye concentration Dye concentration Dye concentration
Colormap : £ ki
Low dye concentration High dye concentration

Figure 18. Schéma d'une distribution de concentration typique dans un micro-canal sans élément de mélange spécifique. Les
graphiques ci-dessous montrent la distribution de concentration en fonction de la coordonnée normale a la paroi du canal,
(v), a plusieurs sections de canal.

La concentration en sortie de ce type de mélangeur est directement reliée aux concentrations
et aux débits des canaux afférents. En partant du principe que nous avons un canal 1 avec une
concentration C; et un débit Q; qui rejoint un canal 2 avec une concentration C, de la méme
molécule et un débit Q,, la concentration moyenne C en sortie du canal est :

Q1 Q. 23
Q: +Q; C1+Q1+Q2 ¢

La concentration en sortie d’un mélangeur peut donc étre contrélée par les débits d’entrées
qui peuvent, eux-mémes étre contrblés soit par les pressions appliquées, soit par les
résistances hydrauliques des circuits en amont. C'est sur ce dernier parametre qu’a joué
Kwang et al. pour réaliser son systéme de dilution (Figure 19). Il a établi un modeéle électrique
équivalent du circuit microfluidique réalisé puis a utilisé un logiciel de CAO pour calculer les
résistances hydrauliques nécessaires pour chaque trongon de canal microfluidique afin
d’obtenir les débits souhaités.
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Figure 19. (a) lllustration d'un réseau microfluidique de dilution en série typique générant un profil 10 fois logarithmique d'une
concentration d'échantillon, (b) résultats de simulation PSpice et (c) disposition du masque résultant du réseau.



Une fois les valeurs des résistances établies, le circuit a pu étre réalisé en pratique en ajustant
la longueur des canaux. En effet, comme nous avons pu le voir plus tét (équation 11), si la
section du canal est inchangée, alors Ry « L. Ici certaines longueurs souhaitées sont
directement reliées a la longueur de mélange lorsqu’il y a une dilution. Ici nous voulons avoir
guatre sorties avec un débit égale et une concentration en sortie, de gauche a droite, de 0%,
1%, 10% et 100%.

Prenons comme exemple le chemin amenant a la sortie O3 sur la Figure 19. Nous voulons une
concentration de 10% du produit et un débit de 1 pL/min en sortie. Le noeud N4 est
I'intersection de deux canaux, l'un ne contenant pas de molécule et l'autre avec une
concentration de 100%. Nous souhaitons avoir une concentration de 10% en sortie. D’apres
I’équation 22, il faut donc :

Q10 _
Q9 + QIO
et Q7 = Qg + Q10. D’ol Q7 = 10+ Q9
Pour des raisons équivalentes, au nceud N2 nous voulons
QB
Qs + Qs

et 0, =10-Qs Ces considérations permettent d’ajuster les valeurs des résistances
hydraulique de tous les canaux du circuit. De plus, nous voulons également assurer que
Qi = Q; =Q3 = Q4 = 1.0r, d’apres les lois de Kirchhoff, nous pouvons écrire

0.1

0.1

_ _ Q-
Q11—Q4+Q10—Q4+10
Or Q; = Q¢ + Q5, donc
Qs Qe Qs Qr
Q“_Q4+1o+1o_Q4+10+100_1'11

Ceci permet donc de dimensionner le débit Q;;. De la méme maniéere,

9:0, 9:0, 19 9 28
0 T710 10110 (Q6+Q3)_10Jr

Q=01 +0Qs+ Q=1+ -Q, = 2.89

100

Ainsi, en modifiant les résistances et avec une différence de pression stable, le débit va
changer dans chacun des troncons du circuit. En adaptant bien les résistances, nous obtenons
donc les concentrations que nous souhaitons en sortie.

2.2.3. Outils CAO pour circuit microfluidique
Bien que potentiellement trés utile, I'automatisation de Ila conception de circuit
microfluidique a été trés peu abordée dans la littérature. S’il existe quelques exemples d’outils
de CAO pour la microfluidique digitale [3], [71], les exemples se font plus rares pour la
microfluidique continue.
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Figure 20. Schéma du flot de conception utilisé pour permettre la création d’un fichier d’impression 3D pour la microfluidique.

Nous pouvons toutefois citer les travaux de Elishai Ezra Tsur [72] qui a développé un outil de
CAO complet basé autour de cette analogie microfluidique/électronique. Le point d’entrée est
un modele électrique équivalent du circuit microfluidique a réaliser. Cela implique une
premiere étape de conception manuelle pour établir ce modele en adéquation avec
I'application visée. La suite du processus est automatisée. L'outil crée automatiquement un
layout de canaux microfluidiques, dont le schéma électronique équivalent correspond a celui
fourni en entrée, et génere des fichiers de conception pouvant étre directement utilisés sur
une imprimante 3D (voir Figure 20). Le principe de I'outil repose sur la découpe du circuit
microfluidique en troncons de longueurs différentes, et de leur assemblage pour obtenir les
résistances souhaitées entre chaque nceud. Les différents canaux sont ensuite reliés ensemble
conformément au schéma équivalent et placés sur une surface par un algorithme

d’optimisation similaire aux algorithmes de placement et de routage utilisés en électronique.

Cette utilisation finale montre bien I'engouement qu’il y a derriére la conception de circuits
microfluidiques automatisés a travers I'utilisation des outils de conceptions déja présents pour
I’électronique.

3. Limites de l'utilisation d’'une simulation haute abstraction pour les laboratoires sur
puces

Comme nous avons pu le voir plus tot dans la partie 1, la simulation de circuits microfluidiques

est une des trois parties fondamentales de la CAO des laboratoires sur puces, avec la

simulation de réactions biologiques et celle des biocapteurs. Toutefois, les techniques usuelles

décrites dans ce chapitre ne sont pas pleinement satisfaisantes pour plusieurs raisons.

Dans un premier temps, les modeles décrits ici ne sont valables que pour des systemes
microfluidique constitués d’un seul type de molécule. En effet, comme nous avons pu le voir
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dans I'’exemple en 3.b, le calcul de la concentration d’'une molécule n’est qu’une conséquence
des concentrations présentes en entrée et des rapports de débits. Cependant, ils
n’interviennent pas directement dans I'analogie électrique.

De plus, les calculs se font dans I’hypothése de mélanges homogénes, ce qui n’est pas
nécessairement le cas dans un systéme microfluidique [73].

4. Modélisation d’un circuit microfluidique par analogie

: valeurs électriques (U, 1)
— : valeurs hydrodynamiques (P, Q)
: valeurs biologiques (C, ®)
—= : Paramétres biologigues (CoeffD, k)

Circuit
microfluidique [*

Controleur Pompes

Biocapteur

Figure 21. Schéma explicatif des différents composants. U = tension (V), | = intensité (A), P = différence de pression (Pa),
Q =débit (m3/s), C = concentration (mol/L), ® = flux de molécule (mol/L/s), CoeffD = Coefficient de diffusion (m?/s) et
k = vitesse de réaction (s1)

Pour pallier ces limitations, nous avons envisagé le développement d’un environnement de
simulation, toujours en lien avec les outils de CAQO utilisés en électronique, mais capable
d’intégrer ces deux problématiques. L'idée de base de notre simulateur est schématiquement
représentée avec la figure 21 sur un exemple simplifié. Un modele électronique de contrdleur
génere des signaux électriques de commande d’une pompe. Celle-ci contrble des débits de
molécules (et donc de concentration de molécules) a I’entrée d’un circuit microfluidique. Une
ou plusieurs réactions biochimiques se produisent au sein du circuit microfluidique, ce qui va
avoir pour conséquence de générer un signal biologique. Ce signal est capté par un biocapteur
(et plus particulierement par le transducteur) qui renvoie alors un signal électrique au
controleur.

D’un point de vue de la simulation, nous aurons plusieurs modéles avec différentes natures
d’interfaces (électriques, biologiques, hydrauliques), tous exprimés dans le méme langage,
tous reposant sur les circuits électriques équivalents et tous interconnectés entre eux par les
lois de Kirchhoff. Cela permettra d’avoir un seul et unique environnement de simulation pour
I'ensemble du laboratoire sur puce. Pour la partie microfluidique, nous nous baserons
évidement sur I'analogie présentée ci-dessus, mais nous irons au-dela en proposant, d'une
part, un modele compact de mélangeur microfluidique permettant de prendre en compte des
mélanges incomplets entre plusieurs molécules et d’autre part, des composants
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microfluidiques pour lesquels les concentrations ne sont pas homogénes et/ou ou la
localisation spatiale des molécules joue un réle prépondérant dans la réponse du systéme. Ces
deux nouveaux modeles seront décrits respectivement dans les chapitres 3 et 4.

5. Conclusion

Au sein de ce chapitre, nous avons pu voir les équations de mécanique des fluides qui
décrivent le comportement du fluide en microfluidique laminaire. Puis nous avons pu
expliquer en détails le principe d’analogie entre la mécanique des fluides en milieu
microscopique et |'électronique.

Nous avons pu voir également que ce principe était déja largement étudié pour la conception
de circuits microfluidiques. Nous utiliserons cette modélisation pour les parties simples de
notre outil de conception de laboratoire sur puce.

La prochaine étape pour le développement de notre simulateur de laboratoire sur puce devra
alors passer par I’étude du mélange de deux espéces moléculaires.

En effet de nombreux laboratoires sur puces mélangent un ou plusieurs réactifs. Nous
étudierons ce mélange pour la microfluidique laminaire, les limitations de la modélisation par
analogie électrique et notre réponse a cette limitation.
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Chapitre 3 :

Simulation microfluidique d’un mélangeur :

Modele compact
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Dans ce chapitre, nous allons développer une partie importante d’un laboratoire sur puce a
savoir le mélangeur. Dans un premier temps, nous montrerons comment I'analogie entre la
microfluidique et I’électronique nous permet de modéliser des mélangeurs.

Puis nous verrons que la liberté de modélisation y est réduite surtout lorsque nous voulons un
mélange de deux solutions avec des molécules différentes, chacune créant un gradient de
concentration au sein d’un canal mélangeur.

Afin de répondre a cette problématique, nous avons développé un modele compact
compatible avec la modélisation haute abstraction par analogie afin d’améliorer certaines
parties spécifiques de la simulation d’un laboratoire sur puce.

Nous expliquerons les spécificités physiques du mélange microfluidique et les équations qui
en découlent. Ceci nous permettra de nous intéresser a I’équation différentielle décrivant
notre probleme.

La construction du modele compact, basé sur la résolution de cette méme équation
différentielle, sera alors détaillée. Une comparaison de notre modele sera également faite
avec notre logiciel de simulation numérique de référence a savoir COMSOL Multiphysics®.
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1. Problématique de la modélisation d’un mélangeur par analogie électrique

1.1. Exemple de modélisation d’un mélangeur parfait
Pour représenter la problématique du mélange, nous allons présenter le schéma électrique
pour un mélangeur parfait dont le principe reprend les travaux que nous avons pu voir plus
tot dans le chapitre précédent. Nous y ajouterons les flux de molécules afin de compléter
notre modele avec des sources de courant pour pouvoir les simuler.
: valeurs électriques (I)
— : valeurs hydrodynamiques (Q)

: valeurs biologiques (®)
—: Parameétres biologiques (CoeffD)

Pompe 1

Contréleur

Pompe 2 Mélangeur <

Biocapteur

Figure 22. Schéma bloc d’un mélangeur microfluidique parfait.

Pour cela, le bloc circuit microfluidique va se décomposer pour pouvoir donner les valeurs
hydrodynamiques et biologiqgue comme nous pouvons le voir sur la Figure 22 qui représente
un schéma bloc d’un mélangeur microfluidique parfait. Le contrbéleur génére des signaux
électriques qui commandent les pompes. Dans notre exemple, nos pompes sont des pompes
péristaltiques qui générent un débit. Ces pompes sont également directement reliées a un
réservoir de molécules a quantité molaire variable Expérimentalement, nous pouvons
imaginer un contenant relié a deux entrées. L'une des entrées déverse une solution
concentrée de molécules, ce qui va augmenter la concentration dans le contenant. L'autre
entrée déverse du solvant qui va diluer la concentration dans le contenant. Ces pompes sont
ensuite reliées au mélangeur qui sera une suite plus ou moins complexe de réseaux de
résistances en fonction de I'application. Pour notre cas simple, nous avons décidé de faire se
mélanger une solution de molécule A venant de la pompe 1 et une solution de molécule B
venant de la pompe 2.

Comme nous avons pu le voir dans le chapitre 2, nous pouvons modéliser un mélangeur parfait
avec des composants électroniques. Pour cela, nous allons devoir coupler deux sous-circuits,
I"'un calculant les valeurs hydrodynamiques et I'un calculant les valeurs biologiques.

La Figure 23 montre la traduction de la Figure 22 en schéma électrique. Les liens entre les
différents nceuds se font simplement en reliant les deux nceuds par un cable. Nous allons a
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présent expliquer plus en détail la partie mélangeur pour chacune des deux parties :
hydrodynamique et biologique.

Flux de molécules & Flux de molécules B Uibit

A
|

Contrdleur

S|

Biocapteur

CoeffD

|
iy 0

B

Flux de molécules A Flux de malécules B Dbt

Figure 23. Représentation en schéma électrique du schéma bloc représentant un circuit microfluidique simple avec deux
canaux microfluidiques qui vont se rejoindre et mélanger parfaitement les réactifs pour ensuite se diriger vers un biocapteur.

1.1.1. Mélangeur : partie mécanique des fluides

Pour cette partie, nous voulons savoir quelle doit étre la taille du canal permettant le mélange
total des deux especes. Nous rappelons I’équation pour connaitre la longueur de diffusion :

Q 22

Lp = —

Avec L, la longueur de diffusion (m), Q le débit (m3/s) et le coefficient de diffusion Dy, (m?/s).
Ici nous mélangeons deux especes avec, potentiellement, un coefficient de diffusion différent.
Ainsi, pour que les deux espéces soient mélangées correctement, nous prendrons comme
référence celle qui mettra le plus de temps a se mélanger. L’espece avec le Dple plus faible
déterminera la longueur nécessaire pour le canal mélangeur.

Ainsi, comme nous pouvons le voir sur la Figure 23, le coefficient de diffusion le plus faible
influencera directement la valeur de la résistance du mélangeur.

1.1.2. Mélangeur : partie biologique
Nous avons ici une gestion simple des flux biologiques. En effet, comme nous pouvons le voir
sur la Figure 23, nous avons deux flux de molécules pour chacune des pompes. Ces flux sont
représentés par des sources de courant distinctes pour les molécules A et B. Ces différentes
sources s’additionnent simplement avant de rejoindre le biocapteur.
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1.2. Problématique

Dans I'analogie présentée ici, nous ne modélisons que des fluides homogenes ou considérés
comme homogenes. Lorsque nous mélangeons deux produits, il existe un gradient de
concentration dans la largeur du canal lorsque la longueur de diffusion n’est pas atteinte.
L’analogie microfluidique/électronique ne tient plus puisque les flux d’électrons ne sont pas
différenciés lorsque deux branches d’un canal se rejoignent. Pour pouvoir modéliser ce
phénomeéne, il nous faut alors compléter le modele précédent afin de modéliser ce gradient
de concentration dans la largeur du canal.

1.3. Cas du mélangeur imparfait.

La simulation haute abstraction basée sur I’analogie microfluidique/électronique décrite dans
le chapitre précédent peut poser certains problemes. En effet, lorsque nous voulons connaitre
les profils de concentration dans la largeur d’un canal d’un mélangeur microfluidique, cette
technique est remise en question. Comme nous pouvons le voir sur la Figure 24 extraite d’un
article de N. Scott Lynn Jr. [74], nous voyons ici un circuit microfluidique permettant le
mélange de deux produits détectés par la suite au niveau d’un rétrécissement au centre du
canal. Nous pouvons voir ici qu’un mélange complet des deux produits serait inutile puisque
la zone d’analyse ne se fait que sur un point précis au centre du canal dans la largeur.

Capture spot above '\“‘

passive mixing structure

1«1()\,, - C), /
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4
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.

Figure 24. Schéma d’un circuit microfluidique d’un mélangeur passif permettant I'amélioration de la détection d’un
biocapteur.

Pour répondre a cette problématique, nous avons développé un modéle compact de
mélangeur imparfait qui aurait comme parametres la géométrie du canal et la constante de
diffusion des molécules mélangées, et en entrée-sorties les quantités hydrodynamiques
(pressions et débit) complétées par des qualités traduisant les profils de concentration pour
les différentes espéces a mélanger.

Ce modele compact repose sur une solution analytique des équations de diffusion, sous
certaines hypothéses, et en utilisant une décomposition en séries de Fourier.
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2. Construction du modele

2.1. Equation d’advection-diffusion dans le canal
La structure d'un mélangeur passif a déja pu étre décrite dans le paragraphe 2.2.2 du chapitre
précédent. Le mélangeur est un canal droit cylindrique dans lequel les deux fluides s'écoulent
de fagon laminaire. Le mélange entre les deux fluides est entierement régi par les phénomeénes
de diffusion dans la direction transversale a I’écoulement.

La concentration d'une molécule dans le mélangeur est décrite par I'équation d'advection-
diffusion qui suit les lois de conservation de la masse pour un volume élémentaire [34]. Nous
considérons dans un premier temps un canal de section rectangulaire et les axes x et y
représentant respectivement les directions transversales et longitudinales du canal (voir
Figure 25). La jonction introduit une inhomogénéité des concentrations dans la direction des
x. La longueur du canal est L et sa largeur W. L'origine du repére est prise dans le coin
supérieur gauche du canal. Nous considérons, pour simplifier le probleme, que les
concentrations sont homogénes dans la 3™ direction, ce qui est une hypothése raisonnable
si les épaisseurs des canaux avant et aprés la jonction sont les mémes. En géométrie
cylindrigue nous prendrons I'axe x comme étant le rayon, ainsi I'équation d’advection-
diffusion, dans sa forme compléte, s’écrit.

24

aC
a7t = DAC —u(x,y,t) - VC+s(x,y,t)

ou C(x,y,t) est la concentration d'une molécule donnée (mol.L?), D est le coefficient de
diffusion de cette molécule (m2.s?), u(x,y,t) est le champ de vitesse du fluide (m.s?),
s(x,y,t) (mol.L.s) est une source locale (ou une perte, selon son signe) de molécules (par
exemple en raison d'une réaction chimique se produisant dans le canal), A est I'opérateur
Laplacien et VVC est le gradient de C.

2.2. Hypothese et simplification de I'équation

Dans un canal droit, en raison de I'écoulement laminaire, la composante transversale (i.e.
selon I’axe x, comme le montre la Figure 25) du champ de vitesse peut étre considérée comme
nulle. De plus, nous considérons le systeme en régime stationnaire. Le champ de vitesse ne
dépend pas du temps et est le méme quel que soit la position en y le long de I'axe du canal.
De fait, le champ de vitesse n’a qu’une composante selon I'axe y et cette valeur ne dépend
que de x (u(x,y,t) = Uy (x)). Enfin, nous considérons qu”'il n'y a pas de source de molécules
(par exemple, aucune réaction chimique ne se produit dans le canal), et donc s(x,y,t) = 0.
L’équation d’advection-diffusion se simplifie donc ainsi :

aC 0%C 9%C aC 25
D'|=— —uy(

- P\ a2 ay

Pour finir, nous faisons également I’"hypothése que la diffusion le long du canal est négligeable
par rapport au transport di a I'advection. Cette hypothése sera validée a posteriori par des
simulations numériques (voir Section 3). Selon ces hypotheses, I'équation 25 devient :

aC_D 0°C oC 26
TR PR GO NP
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En régime permanent, cette équation s’écrit :

92C oC 27
D'a?—uy(x)-a—yz 0

2.3. Changement de référentiel
Placons-nous maintenant dans un référentiel suivant un front de diffusion, c’est-a-dire un
référentiel anime d’une vitesse constante v,, selon I'axe y. Les coordonnées dans le nouveau
référentiel (x,y") sont liées aux coordonnées dans le référentiel terrestre (x,y) par les
relations :

{ x' =x 28
y =y+vy-t

Dans le nouveau référentiel, I'équation 27 s’écrit :

92C oy’ ot oC_ 29

D——s-—-v
ox'2 YV 9y ay ot
’ T4 . ay’ oy )2 . s . .
D’aprés I'équation 28, oy 1et 5 = Uy L’équation 29 se réécrit donc ainsi :

aC d2%C 30

— =D -—
ot 0x'?
Pour simplifier I'écriture, dans toute la suite nous travaillerons toujours dans ce nouveau
référentiel mais nous abandonnerons I’écriture avec les apostrophes

2.4. Résolution de I"équation d’advection-diffusion simplifiée.
Comme nous avons pu le voir plus tét, notre référentiel suit le front de molécules et il n’y a
pas de perte ni de création de matiere le long du canal, donc dans ce référentiel, nous pouvons
considérer que la concentration ne dépend pas de y. Ainsi, en utilisant I'équation 30, nous
nous retrouvons a résoudre :

dC(x, t 0%C(x,t 31
(x )—D (x )=0
ot o0x2

Nous cherchons une solution a cette équation en utilisant la méthode de séparation des
variables [75] soit :

C(X, t) = Cx(X) ' CT(t) 32
L’équation 31 devient alors :
dCT(t) dZCX(X) 33
Cx(9) —g— = DCr () —5—

Que nous pouvons réécrire comme :

1 dcr(t) 1 d*Cy(x)
D-Cp(t) dt — Cx(x) dx?
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Cette équation doit étre valable pour tout x et tout t. Or, le terme a gauche de I'équation ne
dépend pas de x et le terme du coté droit ne dépend pas de t. Par conséquent, la seule
maniere de respecter cette équation, quelque soient x et t, est que les termes de gauche et
de droites soient constants. Appelons a cette constante.

2.4.1. Calcul du terme temporel
Commencons par le terme temporel. C;(t) est solution de I'équation différentielle :

—a-D-Cr(t)=0 34
Il s’agit d’une équation du 1" ordre dont la solution générale est une exponentielle :
Cr(t) = A-ePat 35

Ou A est une constante d'intégration. Nous cherchons la solution pour tout ¢ > 0. Il est alors
essentiel que la constante a soit négative. Si ce n’était pas le cas, la concentration tendrait
vers l'infini infini pour un temps qui tendrait vers l'infini. La constante a peut donc étre
réécrite —A? avec A un réel quelconque. En introduisant cette nouvelle constante, le terme
temporel devient :

Cr(D) = A- e Dt 36

2.4.2. Développement de la partie spatiale
Le terme spatial Cx(x)) est solution de I'équation différentielle :

dZ CX (X) 37

T TR0 = 0

Pour ce terme, nous cherchons une solution a cette équation sous la forme d’une série de
Fourier. Cependant, exprimer Cx(x) sous la forme d’une série de Fourier implique que Cy (x)
est périodique, ce qui n’est pas le cas ici (voir sur la Figure 18). Pour pallier cette
problématique, nous allons « périodiser » le probleme selon I'axe des x en considérant une
série de canaux paralléles, chagque canal étant de miroir du précédent. Ainsi, nous remplacons
la fonction Cy (x)qui n’est définie que dans I'intervalle [0 ; W] par une fonction Cx (x), définie
sur [—oo; +oo] périodique de période 2 - W. Cette nouvelle fonction Cx(x) peut donc étre
décomposée en séries de Fourier.

Cyx(x) = Z Cp(x) = A, -sin(4, - x) + B, - cos(4, - x)
n=0 n=0
Cxn(x) = Ay - sin(A, - x) + By, - cos(A,, - x) 38
C,(x) étant le n-ieme terme de la série de Fourier, c’est-a-dire la solution de I'équation

différentielle (38) avec 1 = 4,,. A,, et B, sont les n-iemes coefficients de Fourier Et une
constante associée au n-ieme terme de la série. Pour Les concentrations étant nulles sur les

. . . ac
parois du canal, les conditions aux limites permettant de calculer 4,, et B,, sont Pl 0 pour

x = 0 etx = W. Ceci conduit a écrire :
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aC 39
(0 =4, =0
aC
&(W) =B, cos(A,-W) =0
forcant les valeursde 4,, a
n-m
Ay = W 40

L’équation compléte de la solution spatiale est donc :

*® n-m-x 41
Cx(x) = Z 0Bn-cos( W )
n=

Ou 4,, sont des constantes a déterminer et qui définissent le profil de concentration.

2.4.3. Solution générale
La solution générale de I’équation 29 peut étre obtenue en associant a chaque terme Cy ,, de
la série de Fourier sa composante temporelle Cr,, . La solution générale s’écrit donc

> R *T0\ 2 42
Clx,t) = Z B, - cos (n T X) e P ()
n=0

w

2.5. Expression analytique
Pour calculer les coefficients de Fourier, considérons I’équation 42 a t = 0. Par définition de
la série de Fourier, le coefficient B,, s’exprime ainsi :

B 1 f C(x,0 Xyd 3
= * N %
n =W (x,0) cos (m*n W) X

Le coefficient B,, dépend donc directement de C(x,0), qui correspond donc au profil de
concentration a t = 0, c’est-a-dire en entrée du canal. Il n’existe cependant pas d’expression
analytique pour C(x, 0). Notre stratégie a donc été d’utiliser un simulateur a éléments finis,
COMSOL Multiphysics® [44], pour trouver une équation empirique pour C(x, 0).

2.6. Modele empirique du profil de concentration en entrée
La géométrie simulée sous COMSOL est représentée sur la Figure 25. Afin de résoudre cette
simulation, nous avons utilisé le module « mécanique des fluides laminaires » ainsi que le
module « mélange d’especes chimiques ». Ceux-ci nous permettent d’'importer les physiques
nécessaires pour simuler respectivement les champs de vitesses du fluide et le transport des
molécules (diffusion et convection).
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Figure 25. Schéma représentatif de la simulation COMSOL pour un mélangeur passif microfluidique

Toutes les simulations montrées dans cette partie seront faites sur ce modele avec les débits
en entrée 1 et 2 variant entre 0.5 nl/s et 2.5nIn/s. L’entrée 1 correspond a du solvant pur
tandis que I'entrée 2 contient la molécule dont nous voulons connaitre le profil de
concentration. Le coefficient de diffusion de celle-ci variera entre 108 m?/s et 101°m?/s et sa
concentration entre 1 mM et 2 mM.

Les simulations COMSOL montrent que, quel que soient les paramétres du systéme, le profil
de concentration prend la forme représentée sur la Figure 26. Ce profil est classiquement
modélisé par une sigmoide [47]. Nous avons pu voir que I'équation la plus proche de notre
modele est I’équation de la sigmoide dont I'’équation dépend de quatre parametres :

097 *  Resultats_COMSOL vs. X
fit sigmoide

— 0B |
= General model:
€ o7+ f(x) = a/(1+exp(-b*(x-c))) R
? Coefficients (with 95% confidence bounds):
O B a= 1003 (1.001, 1.005) 7
[, b= 1869 (1.852, 1.886) |
e ' c= 5.005 {4.999, 5.01)
8 0.4+ |
g Goodness of fit:
O 03 SSE: 0.001858

R-square: 0.9999
Adjusted R-square: 0.9999 7
RMSE: 0.004376

0.2 -

0.1

l | 1 | | 1 | 1 | | 1
0 1 2 3 4 5 6 T 8 9 10

Largeur du canal (um)

Figure 26. Profil de la concentration dans la largeur, a I’entrée d’un canal mélangeur microfluidique. Ici le parameétre d n’est
pas indiqué puisqu’il est égal a 0 au début du canal. Données obtenues par COMSOL, et fit obtenu par MATLAB

_ a 44
Cx) = 1T o560 +d

ou a, b, c et d sont quatre parametres a ajuster. a est I'amplitude de la sigmoide, d sa valeur
basse, ¢ est I'abscisse du point d’inflexion et b est représentatif de la pente au point
d’inflexion.
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Nous utilisons ensuite MATLAB pour ajuster les parametres de la sigmoide aux courbes
fournies par COMSOL. Dans les conditions de la Figure 27, nous obtenons un bon ajustement
avec un écart quadratique moyen de 0.0044.

0.65 |

06}

— *  Resultats COMSOL vs. X
2 fit sigmoide

g 0.55 General model:

c ' f(x) = a/(1+exp(-b*(x-c)))+d

._8 Coefficients (with 95% confidence bounds):
S o5 a= 0357 (0.3546, 0.3595)

'E b= 0.7957 (0.7836, 0.8078)

8 c= 5 (4.982,5.018)

c 0.45 | d= 03216 (0.3201, 0.323)

o

(@]

Goodness of fit:
SSE: 0.0003996 i
R-square: 0.9998
Adjusted R-square: 0.9997
RMSE: 0.00204

| | ] | | | | ] | | !

0 1 2 3 4 5 6 4 8 9 10

Largeur du canal (um)

0.4

0.35 -

Figure 27. Profil de la concentration dans la largeur, a la sortie d'un canal mélangeur microfluidique. Données obtenues par
COMSOL, et fit obtenu par MATLAB

Nous effectuons ensuite la méme démarche pour plusieurs débits et plusieurs concentrations
initiales. Les parametres extraits montrent que nous pouvons prédire les valeurs de a, b, ¢, d
en fonction des débuts Q; et Q, ainsi que des concentrations de molécule C; et C, aux entrées
1 et 2 par les équations suivantes :

a=C2_C1
b=k (Q:+Qz) +ky
Q 45
_ X1

c= -W
Q +Q:
d=C1

ol k; et k, sont deux parametres d'ajustement qui dépendent de la géométrie de la jonction
Y et de I'homogénéité du fluide. lls devront étre extraits de la simulation COMSOL pour chaque
forme de jonction. Dans notre cas, k; = 605 s.um®et k2 =1,3 um™.

L'écart maximal entre la sigmoide et le profil réel est de 0,01 mM, ce qui représente une erreur
relative d'environ 2%.

Nous profitons également de ces simulations COMSOL pour vérifier que le profil de
concentration conserve une forme sigmoide tout au long du canal. Celle-ci a tendance a
s’aplatir a cause de la diffusion qui s’exerce tout au long du canal, mais comme nous le voyons
sur la Figure 27, I'utilisation du profil sigmoide reste valable méme a la sortie du canal.
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2.7. Validité de la décomposition en série de Fourier.
Les coefficients de Fourier sont calculés par intégration numérique sous Python a partir de
I’équations 43. Le résultat de la Figure 26 et sa décomposition en série de Fourier jusqu’a
I'ordre 20 est affiché a la Figure 28.
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Figure 28. Résultats de la résolution de Python Fourier vs équation sigmoide : distribution des concentrations a I'entrée du

canal du mélangeur microfluidique

En pratique, nous ne pourrons calculer qu’un nombre fini N de termes dans la série de Fourier
et il nous est apparu important d’estimer I'ordre minimal N,,,;auquel il faut aller pour avoir
un écart raisonnable. Le tableau 1 résume les écarts quadratiques mesurés entre le profil
obtenu par simulation numérique sous COMSOL, celui obtenu avec la courbe sigmoide par

rapport a celui obtenu apres la décomposition en série de Fourier et ce en fonction de N.

L'approximation du profil de concentration simulé par COMSOL par une série de Fourrier est
la somme de 2 erreurs : I'approximation du profil par une sigmoide et I'approximation de Ia
sigmoide par une série de Fourrier. Nous définissons N,,;, la valeur au-dela de laquelle la
deuxieme erreur devient négligeable devant la premiere. D’apres les données de la table 1,
Np,in peut étre fixé a 5.

Tableau 1. Erreur quadratique dans le canal pour la série de Fourier d'ordre n

N-order

1 3 5 7 9+

MSE COMSOL/Fourier (%) | 2.70 | 0.418 | 0.330 | 0.317 >0.311

MSE Sigmoide/Fourier (%) | 2.76 | 0.835 | 0.303 | 0.116 >0.05

3. Validation des hypotheses de travail
Le modele établi repose sur le fait que la diffusion est négligeable face a I'advection dans la
direction du canal (voir section 2.2). Afin de valider cette hypothése, nous avons comparé les
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résultats obtenus sur des simulations COMSOL avec, dans un cas, une diffusion isotrope (cas
standard), et dans 'autre cas, une diffusion anisotrope obtenue en annulant la diffusion dans
I'axe du canal. Les autres caractéristiques de la simulation seront les mémes que
précédemment. Les résultats sont présentés sur la Figure 29 pour différents couples de débits
d'entrée. Nous observons une erreur maximale de 1,2% sur I'ensemble des tests, ce qui

confirme le réle mineur joué par la diffusion le long de I'axe du canal dans le phénoméne
simulé.
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Figure 29. Validation d’hypothese : erreur maximale pour différents débits. Ce graphique en 3D a dans les axes x et y les débits
Q1 et Q2 et dans I'axe z les écarts quadratiques moyens maximum que I'on peut avoir dans la longueur du canal en entier.

4. Validation du modele compact
Le modele compact du mélangeur a été écrit en Python. Les profils de concentration dans I'axe

transverse du canal, obtenus avec COMSOL et le modéle compact, sont comparés a différentes
positions dans le canal et pour différents paramétres configurations décrites dans le tableau 2.

Un exemple de distribution de concentration pour les 6 configurations est montré sur la Figure

30. Les résultats trouvés sont qualitativement équivalents a ceux que nous pouvons trouver
dans la littérature [69], [70].

Tableau 2. Tableau récapitulatif des expériences de simulation

Expérience#  Débit Q1 (nL/s) Débit Q2 (nL/s)

Ratio Débit dans le canal
R=Q1/Q2 Q =Q1+Q2 (nL/s)

1 0.5 0.5 R=1 Q=1
2 2.5 2.5 R=1 Q=5
3 1 0.5 R=0.5 Q=15
4 0.5 1 R=2 Q=15
5 2.5 0.5 R=0.2 Q=3

6 0.5 2.5 R=5 Q=3
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Figure 30. Résultats des expériences 1 a 6 de la résolution en Python de la série de Fourier. La largeur du canal de I'axe Y est a
I’échelle 1:10 pour améliorer la visibilité. L'échelle a droite montre la concentration dans le canal.

La Figure 31 montre la différence absolue mesurée entre les résultats de simulation de notre
modele et les résultats de simulation COMSOL pour les 6 configurations décrites dans la
table 2. L'erreur maximale absolue est d'environ 0,07 mM, ce qui représente 7% de la plage
de concentration a l'intérieur du canal. Il convient également de noter que I'erreur maximale
se produit au début du canal. Cela peut s'expliquer par la perturbation de I'écoulement
laminaire due a la jonction Y, qui est calculée par COMSOL mais non intégrée dans notre
modéle. Nous pouvons également remarquer une erreur décroissante le long du canal.
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Figure 31. Résultats des expériences 1 a 6 : résultats de la résolution en Python de la série de Fourier moins les résultats
obtenus avec COMSOL. La largeur du canal de I'axe Y est a I’échelle 1:10 pour améliorer la visibilité. L'échelle a droite montre
la concentration dans le canal.

La Figure 32 montre une comparaison entre le profil de concentration en sortie calculé par
COMSOL et celui estimé par notre modele compact pour la configuration 1. L'erreur maximale
est de 0,02 mM, ce qui représente 4% de la concentration moyenne a la sortie du canal. Nous
calculons également I'erreur quadratique pour 25 couples de débits tout le long du canal. La
Figure 33 montre que I'erreur quadratique est raisonnable dans le canal (I'erreur quadratique
maximale est inférieure a 2% sur I'ensemble du canal) et tres faible en sortie (<0,3%).
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Figure 32. Tranche transversale a la fin du canal de I'expérience 2. Différences obtenues avec notre simulation python vs

simulation COMSOL

1 2
&
5 =
= =
16 2 030 ©
14 © S
12 & 0.25 g
10 @ 020 2
08 S 01s 5
06 * 010 =
0.4 E]
02 E 005 3
00 B noo g
E i
=
25 & 2 o _ 2.{0\}9
B3 1q Lot S Lo s R
20 et 1 flow rage {%E‘sj 2 0.5 -dlqp&

15
91 fiow, fate fny 25 05

"';Lr'sj
Figure 33. Erreur quadratique (1) maximum le long du canal et (2) a la fin du canal pour différentes combinaisons de débit.

5. Ecriture du modéle compact
Le modeéle compact en Python utilise des fonctions d’ajustement de courbe et d’intégration

numeérique du module SciPy Python qui n’existent pas naturellement en Verilog-A ou en SPICE.
L'intégration numérique peut se faire sans trop de difficultés en codant une fonction
Verilog - A basé sur la méthode des trapezes. Concernant la fonction d’ajustement, elle est a

remplacer par un processus d’ajustement manuel a développer.

5.1. Calcul du point d’inflexion
Pour simplifier I'extraction des parametres de la sigmoide, nous allons la réécrire sous cette

forme :
2x@-d) 46
C(x) = EFPTeE) +d

Avec cette forme, ¢ et a’ sont les coordonnées du point d’inflexion C(x) et représente d’ est
la valeur d’asymptote de C(x) au point d’inflexion. Par définiton, le point d’inflection
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correspond au maximum de la dérivée de C(x), comme nous pouvons le vérifier sur la
figure 34A..

Pour pouvoir trouver le point d’inflexion, nous calculons numériquement C'(x), la dérivée de
C(x), puis nous faisons une interpolation de Lagrange avec les trois points les plus élevés de
C'(x) (voir Figure 34B). L’interpolation de Lagrange est le polyndme d’ordre 2:

L(X)=az'X2+a1'X+aO 47

Soient (x1; ¥1), (X2; V2) et (x3; V3) les trois points par lesquels L(x) doit passer. Par définition
du polyndme de Lagrange, les coefficients a,, a;et a, peuvent étre calculés a partir de ces
trois points, ainsi :

Y1 y2 y3
a, = + + 48
2 (X1 —x2) (X1 —%3) (X —%x1) (X2 —%X3) (X3 —%1) (X3 —Xp)
a4 = —y1 - (X2 +x3) I (x1 +X3) ¥ (x4 +x3) 49
! (x1 —%X2) " (%1 — X3) (x; —Xq1) " (x5 — X3) (X3 —Xq)- (X3 —Xz)
“X, " X “Xq "X “Xq "X
2, = y1-X2 X3 Y2 X1 X3 V3 X1 "Xy 50

(% —=%X2) (%1 = x3) (X —=X1) - (Xz —x3) (X3 —%X1)* (X3 —x3)

L'interpolation de Lagrange de C’'(x) est illustrée sur la Figure 34C. S’agissant d’un polyndme
du second ordre, il est facile de déterminer la position de son maximum, et donc I’abscisse du
point d’inflexion.

a3

c=— 51

2'32

A partir de la valeur de ¢, il est possible de calculer a’ par une simple interpolation linéaire de
la sigmoide autour du point d’inflexion :

a’ = y’ . ﬂ y’ . ﬂ 52
b (x'; —x'5) (x'; —x'y)

ou (x1; y1) et (x3; y3) sont les coordonnées des deux points de la sigmoide entourant le point
d’inflexion.

5.2. Calcul des parametre b et d.
En plus de donner le point d’inflexion, le polyn6me de LaGrange permet également de calculer
la pente au point d’inflexion. Cette pente s est tout simplement la valeur de L(x) en c.

s=ay-c?+a;-c+a, 53
Or s est aussi égal a la dérivée de C(x) pour x = c¢. D’apres I'équation 46, nous avons donc :

_d’—a
ST

b
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b peut donc étre calculé a partir de s uniquement a condition de pouvoir estimer d' au
préalable. Or d' correspond a la valeur de C(x) lorsque x tend vers l'infini. Nous pouvons
supposer que la valeur C (W) constitue une bonne approximation a condition que la sigmoide
ait atteint son asymptote pour x = W, ce qui n’est pas garanti (voir Figure 34A).

La recherche des valeurs de b et de d' ne peut donc se faire que par une méthode itérative
trés simple. A la premiére itération, nous fixons d' = C(W) et b = % et nous calculons
I’erreur quadratique &, entre la sigmoide et son modéle. Puis nous augmentons d’ de Ad et
nous refaisons le calcul de I’erreur quadratique &;. Nous procédons de méme jusqu’a ce que,
sur deux itérations successives, €41 > €. Nous obtenons alors la meilleure approximation

de d’ (a Ad pres) et de b.

Cette méthode, bien que triviale, est efficace pour deux raisons : i) a partir du choix initial de
b et de d’, nous savons dans quelle direction faire évoluer d’ pour essayer de réduire 'erreur
et ii) les données de références sont non bruitées. Les résultats obtenus seront peut-étre
moins précis que ceux que I'on aurait pu obtenir avec des méthodes d’optimisation plus
sophistiquées (descente de gradient par exemple) mais le principal avantage de cette
méthode est de pouvoir I'implémenter facilement en Verilog-A.
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Figure 34. A, Courbe sigmoide en sortie d’une simulation par série de Fourier et la représentation de sa dérivée. B, zoom sur le
haut de la courbe de la dérivée avec les trois points utilisés pour effectuer I'interpolation de Lagrange. C, courbe de la dérivée
de la sigmoide et superposition de la courbe de I’équation du second degré calculée par I'interpolation de Lagrange.

6. Décomposition du modele

Dans cette derniere partie, nous souhaitons démontrer que notre modele peut servir de
brique élémentaire pour composer un modele d’un réseau de canaux microfluidiques plus
complexe. A présent, nous voulons faire en sorte que notre modeéle compact puisse étre
décomposé, cela nous permettra de modéliser des mélangeurs bout-a-bout avec le méme
modele compacte mis bout-a-bout. Pour cela, les entrées et les sorties doivent étre
compatibles. En ce qui concerne les paramétres hydrauliques (pression et débit), cette
compatibilité est directement assurée par le fait que nous utilisons des quantités liées par les
lois de Kirchhoff. Concernant le profil de concentration en revanche, il est nécessaire de
réaliser un modele qui corresponde a celui décrit sur la Figure 35.
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Figure 35. Représentation du modéle compact simulant un mélangeur microfluidique simple.

Ce module est constitué de trois blocs successifs. Le premier calcule la distribution de
concentration en entrée du canal. Si le modéle correspond a un troncon de canal juste apres
la jonction, les paramétres de sigmoide ne sont pas encore connus et doivent étre calculés a
partir des concentrations et des débits selon les équations (Equation 45). S’il s’agit d’un
troncon de canal ne contenant pas de jonction, les parametres de sigmoides correspondent a
ceux en sortie du trongon de canal qui le précede et sont donc utilisés par le modéele pour
calculer le profil d’entrée. Le second bloc calcule les coefficients de Fourier a partir du profil
de concentration selon I'équation 42. Enfin, le 3¢ bloc utilise la procédure d’extraction des
parametres de la sigmoide décrite dans la partie 4. Ces parametres sont réintroduits en entrée
du trongon suivant.

Pour valider la composition des modeéles, nous comparons les résultats de simulation d’un
mélangeur constitué d’une jonction et d’un seul trongon de 500um et d’un mélangeur
constitué d’une jonction et de deux troncons successifs de 250um. Les premiers résultats
visibles sur la Figure 36A et Figure 36B montrent les résultats bruts de la simulation a 500pum
et le résultat de la fusion des simulations successives de 250um ; la barre de coloration
représente alors la concentration dans le canal. La Figure 36C nous montre un graphique 2D
de la différence absolue entre les deux simulations ; la barre de couleur représente alors
I’erreur absolue entre les Figure 36A et Figure 36B. L'erreur étant <1%, nous la considérons
comme négligeable.
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Figure 36. Les conditions de simulations de base sont Q_1=Q_2=0.5nl/s. (A) Résultat de simulation d’un canal microfluidique
de 500um. (B) Résultat de la fusion d’une simulation successive d’un canal de 250um se déversant dans un second canal de
250um. (C) Différence (A)-(B)

7. Implémentation du modele compact dans la simulation globale

Le fait que nous ayons un modéle compact directement traduisible en langage SPICE nous aide
grandement pour I'implémentation générale.

En effet, en reprenant le concept du laboratoire sur puce basique que nous avons pu
développer dans le chapitre précédant, nous pouvons remplacer directement notre
mélangeur simple par notre modele compact dans un environnement SPICE. Comme nous

pouvons le voir sur la Figure 37, les données en entrées du modele compact resteront les
mémes avec :
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e Lesvaleurs hydrodynamiques des deux canaux afférant
e Lesvaleurs biologiques telles que les concentrations
e Les parameétres biologiques.

Ces valeurs permettent d’avoir les parametres de sigmoide, comme nous avons pu le voir plus
tot. Puis en sortie du modele compact nous retrouvons :

e Lesvaleurs hydrodynamiques
e Les parameétres de sigmoide de chacune des espéces, traduisant la répartition de la
concentration dans la largeur du canal

: valeurs électriques (U, 1)
— : valeurs hydrodynamiques (Q, AP)
: valeurs biologiques (C k)
— : Paramétres biologiques (CoeffD)
—» : Parameétres de sigmoide (a,b,c,d)

Injection 1 Pompe 1 — canal pF

Contréleur

Injection 2 Pompe 2 I canal pF _‘

Mélangeur
Modele compacte

Biocapteur

Figure 37. Représentation schématique de la simulation d’un laboratoire sur puce prenant en compte le modéle compacte
pour le mélange.

8. Conclusion

Au sein de ce chapitre, nous avons pu montrer dans un premier temps que la modélisation du
mélangeur microfluidique par analogie électrique nécessitait une amélioration. En effet dans
certains cas, la modélisation du gradient de concentration au sein d’un canal est primordiale
pour la modélisation de laboratoires sur puces.

Nous avons ensuite pu expliquer les phénomeénes liés a ce mélange passif au sein d’un
mélangeur microfluidique. Les équations associées nous ont permis de développer un modeéle
compact en résolvant cette équation a travers les séries de Fourier. Ceci nous a alors permis
de développer un modele compact de mélangeur microfluidique avec des résultats
convaincants face a un simulateur plus complexe d’éléments finis.

Il reste cependant des améliorations a faire pour avoir un modéle compact complet décrivant
un mélangeur microfluidique. En effet actuellement, comme nous avons pu le voir, une partie
des parametres de sigmoide est encore calculée avec des parametres d'ajustement obtenus a
partir de la simulation COMSOL. Ces parametres d’ajustement sont liés a la géométrie de la
jonction entre les deux canaux afférant. Une relation pourrait étre trouvée afin de nous
séparer complétement d’outils de simulations annexes.

68



De plus, nous n"avons malheureusement pas su développer efficacement la réaction au sein
du mélangeur. Le développement directement via une série de Fourier semble
particulierement difficile.

Pour pouvoir pallier ce manque, nous avons également développé en parallele un outil de
simulation 2D utilisant les différences finies compatible avec un environnement SPICE. Ce
nouvel outil nous permet de simuler plus précisément les déplacements de concentrations. Il
est compatible avec BB-SPICE, permettant ainsi de modéliser également les réactions
biologiques.
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Chapitre 4 :

Simulateur 2D en différences finies pour la

simulation a bas niveau d’abstraction
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Au sein de ce chapitre nous développerons une partie importante de notre outil de
modélisation complexe : La modélisation basse abstraction. En effet, nous voulions avoir la
possibilité de modéliser plus précisément certaines parties des laboratoires sur puces. Le défi
était de pouvoir faire une modélisation basse abstraction tout en restant dans un
environnement de simulation de la microélectronique, compatible avec les outils que nous
avons pu développer dans les chapitres précédents.

Dans un premier temps, nous parlerons de I'outil de base a partir duquel nous avons travaillé,
a savoir un outil de modélisation de la diffusion par différence finie dans un environnement
SPICE. Cet outil avait été développé précédemment au sein de notre équipe, et nous avons pu
valider son utilité pour des laboratoires sur puces particuliers.

Dans un second temps, nous développerons les améliorations que nous avons apportées a
notre outil afin d’y ajouter I"advection, a savoir I'impact du mouvement du fluide sur les
concentrations locales.
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1. Introduction

Pour la création de notre simulateur, comme nous avons pu le voir avec les parties
précédentes, nous voulons avoir accés a plusieurs niveaux d’abstraction. Dans un premier
temps, nous nous sommes intéressés au comportement des systémes microfluidiques dans
leur ensemble, en supposant que les concentrations étaient homogénes dans les canaux. Puis,
au chapitre 3, nous avons considéré le cas d’un mélangeur non-idéal pour lequel des gradients
de concentration pouvaient exister. Nous avons écrit un modele comportemental de ce type
de dispositifs basé sur I’équation d’advection-diffusion. Dans ce chapitre, nous considérerons
le cas de dispositifs microfluidiques pour lesquels la concentration est inhomogéne et doit
étre calculée au plus bas niveau d’abstraction, c’est-a-dire en résolvant directement I'’équation
d’advection-diffusion décrite au chapitre précédent.

L'exemple d’application utilisé tout au long de ce chapitre est une cavité microfluidique. En
effet de nombreux laboratoires sur puces utilisent des cavités ou les analytes vont passer afin
d’étre détectés et analysés a I'aide de biocapteurs. Afin de pouvoir simuler au mieux cette
partie, il est nécessaire de déterminer précisément la concentration de la molécule d’intérét
a I'endroit du biocapteur, cette concentration n’étant pas nécessairement homogéne dans la
cavité. Pour ce faire, nous avons développé un simulateur capable de résoudre I'équation
d’advection-diffusion dans un environnement SPICE afin de le rendre compatible avec les
autres modeéles établis précédemment.

Le développement de ce simulateur repose sur un outil existant développé au sein de notre
équipe de recherche qui permet de simuler la diffusion de molécules pour des applications en
biologie synthétique. Dans ce chapitre, nous démontrerons dans un premier temps comment
cet outil peut étre adapté pour la simulation de laboratoire sur puce, puis comment il peut
étre enrichi pour tenir compte des phénomeénes d’advection lorsque I'échantillon contenant
I'analyte est pris dans un flux.

2. Présentation de 'outil existant

L’outil sur lequel nous avons basé notre étude a été développé dans le cadre de la these d’Elise
Rosati. Il avait pour objectif de simuler le comportement de systemes biologiques pour
lesquels la concentration des molécules n’était pas uniforme dans I'espace (e.g. diffusion de
molécules sécrétés par une cellule, communication inter-cellulaire, etc). L'outil a été publié en
2018 [76]. Son fonctionnement est rappelé dans les grandes lignes dans la suite. Une
description plus détaillée de I'outil et des exemples d’application se trouvent dans le
manuscrit de theése d’Elise Rosati [64].

2.1. Présentation générale
Le simulateur est constitué de plusieurs outils interconnectés, comme nous pouvons le voir
sur la Figure 38. L'utilisateur spécifie dans un premier temps les parametres d’entrées du
systéme, a savoir les valeurs et position des flux moléculaires, les caractéristiques physico-
chimiques des espéces étudiées et la géométrie de I'espace de simulation (volume d’intérét).
Ces parameétres sont utilisés par un mailleur codé en C++ qui permet de discrétiser le volume
d'intérét en parallélépipedes. L'utilisateur choisit la taille de la maille élémentaire mais peut
également spécifier des zones dans lesquelles un maillage plus fin est nécessaire. Le mailleur
fourni deux fichiers CSV, I'un contenant la liste des noeuds du réseau avec leurs coordonnées,
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et I'autre contenant la liste des mailles avec, pour chacune, le numéro des nceuds de chacun
de leurs coins.

Transport de molécules:

*  Flux moléculaires
«  (aractéristiques Parameétres d’entrée

chimiques
*  Géométrie de la cavité

C++ N

Mailleur de base, génére
une liste de maillages

.

Python

Génére un fichier .cir pour SPICE

Verilog-A

Modele d'un maillage
élémentaire

l

| Python ,.

\ Traite le fichier de sortie /
N pour la visualisation /

Figure 38. Représentation schématique des transferts de données pour la simulation de la diffusion

Un script Python est ensuite utilisé pour lire ses fichiers CSV et générer une netlist SPICE. Cette
netlist est constituée d’'une série d’instances d’'un modéle de maille élémentaire écrit en
Verilog-A ou en SPICE. Plus de détails sur ce modéle de maillage élémentaire sont donnés dans
la section 2.b. Cette netlist SPICE est ensuite complétée par les flux de molécules, des modeles
de réactions chimiques pouvant avoir lieu dans la zone d’intérét, d’autres instances de
composants permettant de simuler les conditions aux limites et des directives de simulations.

La simulation est ensuite réalisée par un simulateur SPICE. Deux simulateurs ont été validés :
I'un gratuit et open-source (NgSpice [77]) et I'autre industriel (Spectre [78]). Un nouveau script
Python est ensuite utilisé pour collecter et traiter les résultats de simulation.

2.2. Fonctionnement du mailleur
Le mailleur écrit en C++ prend en entrée un fichier décrivant I'espace a discrétiser (taille,
nombre minimal de division pour chaque direction) et un fichier contenant les zones dans
lesquelles le maillage doit étre raffiné et le degré de raffinement associé a chaque zone. Si une
maille chevauche une zone de raffinement, celle-ci est divisée en 8 sous-mailles, puis chaque
sous-maille est a nouveau divisée en 8, etc. Ce processus est répété autant de fois que le degré
de raffinement de la zone le nécessite. Puis I'algorithme vérifie s’il y a au plus un degré de
raffinement d’écart entre une maille et ses voisins directs. Si ce n’est pas le cas, les voisins
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subissent également un raffinement afin de respecter cette régle de différence de degré de
raffinement.

Une fois le processus achevé, le mailleur génére une liste de mailles et de leurs noeuds
associés, ainsi qu'une liste de toutes les coordonnées des nceuds. Le maillage est a priori en
3D mais peut-étre facilement ramené a un cas 2D en ne considérant que la couche de maille
pour z = 0.

Le mailleur fournit deux fichiers de sortie. La netlist est un fichier CSV composé d'une ligne par
maille dans le maillage et de 27 colonnes par ligne. La premiére colonne est le numéro de la
maille. Les colonnes 2 a 9 correspondent au numéro de nceud de chaque coin. Les colonnes 10
a 15 correspondent au numéro de nceud du centre de chaque face. Les colonnes 16 a 27
correspondent au numéro du milieu de chaque aréte. La valeur -1 est affectée si un nceud
n'existe pas, ce qui est le cas lorsque deux mailles adjacentes ont le méme degré de
raffinement. Le fichier nodelist est un fichier CSV composé d'une ligne par noeud dans le
maillage et de 4 colonnes. La premiéere colonne est le numéro du nceud ; les trois suivantes
sont les coordonnées des nceuds en x, y et z.

2.3. Modele d’une maille élémentaire
La maille élémentaire décrit la contribution d’une maille au flux de molécule arrivant a chacun
de ses nceuds. Pour des raisons de simplicité, nous décrirons ici le modéle de la maille
élémentaire en 2D, mais ce modele a également été établi en 3D [79]. La concentration
C(x,y,t) d’'une molécule donnée dans un espace fermé peut étre décrite par I'équation de
diffusion en 2D :

oc_ azc+azc o 54
at 0x2 | dy? X

Avec D le coefficient de diffusion (m?/s) et dy la constante de dégradation. Nous considérons
la discrétisation de I'espace de la Figure 39.

i,j+1

Ay

i+1,

Ax

Figure 39. Notation de I'espace discrétisé

Considérons maintenant un espace discrétisé (Figure 39) et intéressons-nous a la
concentration C; ; en un point de coordonnées (i, j). Soient Ax et Ay les pas entre les nceuds
dans les deux directions. Nous appliquons un schéma de discrétisation d’Euler centré. La
dérivée seconde de I'équation 54 peut étre exprimée en fonction des concentrations des
nceuds proches :
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aC aC C(x+Ax) —C(x) C(x)—C(x—Ax)
0%Ci _gx ¥+ A0~ (x— A Ax - Ax 55

0x?2 Ax Ax

Soit également, en utilisant la notation de I'espace discrétisé, comme :

0%C;; _ Giv1j = Gy — (Cij — Ciygy)
ox2 Ax?

56

L’équation 56 peut également étre appliquée a la coordonnée y. Si nous considérons une
maille carrée ou Ax = Ay = Al , I'équation 54 devient :

aG;

ot

D)

D
=1L (Ciz1,j + Ci—qj + Cijoq + Cij—qg — 4~ Cyj) — dx - Gy 57

Cette équation différentielle peut étre retrouvée en considérant un nceud électrique dont la
tension serait C;; et qui serait connecté aux quatre nceuds voisins par des résistances de

A , . 1
valeur - et a la masse par un condensateur de valeur 1 et une résistance de valeur o Avec
X

cette analogie, il est possible de construire un modele électrique équivalent d’'une maille
élémentaire en répartissant ces 8 composants (Figure 40).

Figure 40. Schéma d’une maille élémentaire

Dans les 4 mailles voisines, C; ; est le noeud commun (Figure 41). Lorsque les mailles voisines
sont de tailles différentes, le nombre de noeuds de la maille élémentaire évolue et la
répartition des composants électrique entre chacun des noeuds évolue aussi. Les calculs sont
détaillés dans [64].
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B

Figure 41. Schéma d’un nceud dans une maille carré simple

Le modéle de la maille élémentaire a été implémenté en Verilog-A et en SPICE. Il est composé
de 9 terminaux représentant les concentrations moléculaires a chacun des coins de la maille
(Co, C1, C2 et C3) et au milieu de chaque c6té (C01, C12, C23 et C30) ainsi qu’un nceud de
référence. Il prend en entrée 10 parametres décrits en Tableau 3. Les nceuds en coins sont
toujours connectés, alors que les nceuds au milieu de chaque c6té ne sont connectés qu’en
cas de raffinement.

Tableau 3. Paramétres du modéle d’une maille

Parametres Définition
ID Numéro de la maille
N Degrés de raffinement

X01, X12, X23 and Booléen qui indique si une maille voisine plus petite est connectée au

X30 milieu du bord correspondant

Ro Constante de dégradation locale

Ko Parametre de mise a I'échelle (1 par défaut)
Do Constante de diffusion locale

MeshSize(Ms) Taille maximale des bords d’une maille

2.4. Organisation de la Netlist pour SPICE
Le simulateur SPICE nécessite une description du systeme sous forme de netlist. Ce fichier
contient les éléments suivants :

1) la définition des parametres globaux du modele,
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2) les instanciations des mailles élémentaires selon la liste des mailles fournie par le
mailleur,

3) une carte des concentrations initiales (optionnelle),

4) l'instanciation de composants spécifiques pour reproduire les conditions aux limites,

5) les instanciations de tous les modéles biologiques des mécanismes locaux
consommant ou produisant des molécules

6) et des directives de simulation.

Concernant les conditions aux limites, différents types peuvent étre décrits. Par défaut,
I'espace représenté par le maillage est considéré comme fermé. Du point de vue de la
modélisation, cela correspond a des circuits ouverts aprées chaque nceud de bordure. L'espace
peut également étre considéré comme suffisamment grand pour avoir une concentration fixe
(souvent nulle) a ses bords. Dans ce cas, les noeuds de bordure sont reliés a des sources de
tensions fixes. Enfin, il est également possible de modéliser une diffusion supplémentaire au-
dela des frontiéres du maillage en ajoutant une résistance mise a la terre a tous les nceuds de
bordure. Bien évidemment, les conditions limites peuvent étre différenciées pour une seule
et méme simulation.

Concernant les modeles biologiques, ceux-ci peuvent également étre représentés par des
réseaux électriques équivalents, comme cela a été démontré dans [57].

3. Utilisation de I'outil existant pour la simulation d’un biocapteur

3.1. Présentation du cas d’étude

Reaction chamber
Water + Penicillin + H*

ISFET #1 ISFET #2

Penicillinase
deposit

Glass
[ | Output
{ Voltage

Biasing and processing PCB
Figure 42. Schéma d’un laboratoire sur puce pour la détection de pénicilline

Pour illustrer la possibilité de simuler un laboratoire sur puce avec l'outil décrit
précédemment, nous nous intéressons a un cas d’étude simple : un laboratoire sur puce pour
la détection de pénicilline, représenté schématiquement a la Figure 42. Il est composé d'une
chambre de réaction 40x20x5mm?3 contenant I'échantillon a analyser. Les dimensions ne sont
pas microfluidique, mais nous étudions ici que la diffusion, et donc il n’y a pas de mouvements
de fluides. L'étude peut ainsi étre retranscrite quelles que soient les dimensions. La face
arriére de la chambre de réaction est une plague de verre fonctionnalisée par un dépot local
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de pénicillinase. La solution a l'intérieur de la chambre est en contact avec deux ISFETs via des
trous percés dans la plaque de verre. La pénicilline contenue dans I'échantillon est dégradée
par la pénicillinase sur le verre. Cette réaction produit des ions H* conduisant a une diminution
locale du pH. Cette diminution est mesurée par un couple d'ISFETs, I'un proche de la zone
fonctionnalisée (ISFET #2 ou ISFET de mesure) et l'autre éloigné (ISFET #1 ou ISFET de
référence). La quantité d'ions H* libérés ainsi que la vitesse de réaction dépendent de la
concentration de pénicilline dans I'échantillon (plus il y a de pénicilline dans la solution, plus
la diminution du pH est rapide).

3.2. Modele du biocapteur

3.2.1. Modeéle de la diffusion de molécules dans la cavité
L’outil décrit en partie 2 est utilisé pour modéliser la diffusion des molécules dans la cavité.
Nous considérons dans un premier temps le probleme comme un probléme 2D. Le volume de
la cavité est discrétisé avec des mailles homogénes de 2x2 mm3. En pratique, il y a deux
especes chimiques qui diffusent dans la cavité, les ions H* et la pénicilline. Il faudra donc
implémenter deux modeles de diffusions, un pour chaque molécule.

3.2.2. Model biologique

Le bio-récepteur de ce laboratoire sur puce est une réaction enzymatique qui transforme un
substrat S (antibiotique B-lactame ou pénicilline) en un produit P. La réaction est catalysée par
une enzyme E (R-lactamases ou pénicillinase). Les R-lactamases acylent le B-lactame puis
utilisent des molécules d'eau stratégiquement positionnées pour hydrolyser le substrat acylé.
De cette maniére, la B-lactamase est régénérée et peut inactiver des molécules de B-lactame
supplémentaires [80]. Cette réaction libére des ions H*. La réaction peut étre représentée par
I'équation-bilan suivante :

IFEl) ko k3,H20
E+S(_E:S—>E—S—>E+P+H+ 58
k-1

ou E:S est le complexe enzyme-substrat, E-S est I'acyl-enzyme, k; et k_; sont des constantes
d'association et de taux de dissociation pour le complexe de pré acylation, respectivement, k,
est la constante du taux d'acylation et k5 est la constante de vitesse de dé acylation. En
supposant que la premiére réaction est beaucoup plus lente que les deux autres, ce
mécanisme peut étre modélisé par un simple modele de Michaelis-Menten donnant la vitesse
de réaction effective comme :

[S]
v(|E],[SD = keat * [E] ' =———— 59
([BLISD = Kear [F] g 1
avec:
ks k_; +k,
Kn = .
k, + k; k, 60
kz'k3
kiyy =———
At Tk, + ki
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Cette réaction a été décrite dans BB-SPICE [57] et est convertie en un modele SPICE
équivalent.

3.2.3. Model d’ISFET
Fondamentalement, un ISFET peut étre modélisé comme un MOSFET pour lequel la tension
de seuil V; est modifiée par un terme qui dépend du pH de la solution selon cette relation :

VT = VTO +S- (pH - pHo) 61

ou Vg la tension de seuil d'un MOSFET standard (fixée par la géométrie et la technologie), S
est la sensibilité de I'ISFET qui dépend des propriétés électrochimiques des électrodes et des
solutions selon la loi de Nernst, et pH,, est une valeur de pH virtuelle pour laquelle les tensions
de seuil de I'ISFET et du MOSFET équivalent sont égales.

3.2.4. Modele complet
Le modeéle complet est décrit sur la Figure 43. |l est constitué de deux modeles de diffusion,
I'un pour la pénicilline et I'autre pour les ions H*. Les nceuds, ou se trouvent I'enzyme
immobilisé de la simulation de diffusion de la pénicilline et les ions H*, sont reliés aux modeéles
de réaction biologique (un par noeud). Les modeles d’ISFET sont quant a eux connectés au

modeéle de diffusion des ions H* sur les nceuds qui correspondent aux endroits ou les ISFETs
sont positionnés.

‘ Biasing & Processing ‘

| D Ref s D Ref S |2
@ =
] 5
8 ]
2| ISFET H* H* ISFET | =
Diffusion :g:e ; — ——=e Node1 Diffusion
e2 ¢— —= Node?2
moc.le.l for Node 3 ¢—— — 4 Node3 mode! for
penicillin H+ ions
Node s1 &— L eNode s1
Nodes2¢— '——————————@Node s2
Node rl *Node rl
Node r2 ——9®Node r2
Node rk ———eNode rk
Node N o——— ——e Node N
J l L 3 - - l
Pen  H* Pen  H* Pen  H*
Model of the Model of the Model of the
biochemical reaction biochemical reaction biochemical reaction
Instance #1 Instance #2 Instance #k

Figure 43. Schéma général d’interaction entre les différents modéles
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3.3. Résultats

3.3.1. Modéle 2D
Tout d'abord, chaque partie du capteur est simulée individuellement. Pour I'ISFET, les
caractéristiques statiques Ip — Vs sont décalées en fonction du pH (Figure 44). Le décalage
est d'environ 350 mV entre la courbe a pH 4 et la courbe a pH 10, ce qui est conforme a la
théorie de la loi de Nernst avec 60 mV/pH.
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i —+pH=6
L o005 pH=8
g —k—pH =10

ol i

-16 -14 -1.2 -1 -0.8 06

Reference Electrode Voltage (V)

Figure 44. Résultats de la simulation sur le modéle ISFET: Courant drain-source en fonction de la tension de référence pour
différents pH.

La Figure 45 montre I'évolution transitoire du pH pendant la réaction pénicilline-pénicillinase
pour 2 concentrations initiales différentes de pénicilline et deux concentrations différentes de
pénicillinase. La encore, les résultats sont conformes a la théorie : I'état d'équilibre (lorsque
toutes les molécules de pénicilline sont consommeées) correspond a une concentration de H*
égale a la concentration initiale de pénicilline. De plus, plus il y a de pénicillinase, plus la
réaction est rapide.

T T 1
—P =10uM/P___=1mM
0 ase
—P _=10uM/P__ =10mM
[} ase
P =100uM/P___ =1mM
[} ase

—P_=100uM /P __ =10mM
0 ase

3 1 1 1 1
0 500 1000 1500 2000 2500

Time (s)

Figure 45. Simulation transitoire de la réaction biochimique : évolution du pH de la solution pour différentes concentrations
initiales de pénicilline et différentes concentrations de pénicillinase.

Le modeéle de diffusion est simulé avec des sources H* constantes aux noceuds qui
correspondent a la zone fonctionnalisée (Figure 46). Six configurations différentes sont
testées. La constante de diffusion des ions H* est fixée a 0,01 mm.s-1.
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Figure 46. Réponse transitoire simulée du capteur en fonction de la concentration de pénicilline.

Enfin, le modéle complet est simulé pour différentes concentrations de pénicilline dans
I'échantillon (Figure 47). Des réponses en forme de cloche sont observées. lls sont composés
de deux phases. Tout d'abord, des ions H* sont produits et diffusés vers I'ISFET de mesure ;
ainsi, la tension de sortie augmente. Ensuite, la production de H* diminue (la pénicilline est
intégralement consommée) et de plus en plus d'ions atteignent I'ISFET de référence ; ainsi, la
tension de sortie diminue. En régime permanent (non atteint aprés 10 minutes), la tension de
sortie tend vers 0.

Configuration #1 Configuration #2
Configuration #3 Configuration #4
il
Configuration #5 Configuration #6
I
=
E
:
I A

4 4.5 5 5.5 6 6.5 7

Figure 47. Résultats de simulation pour le modele de diffusion : cartes de pH simulées pour 6 configurations différentes. Pour
chacun d'eux, la production de H + est modélisée par des sources locales (cercles sur la figure) et une réaction qui consomme
des ions H + a été ajoutée partout.

Figure 48 montre les différents résultats obtenus avec les différentes configurations. Cette
étude a fait I'objet d’une publication [76].
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Figure 48. Résultats simulés avec le prototype virtuel du capteur

3.3.2. Modeéle 3D
Comme décrit dans la section 2, I'outil permettant la simulation de la diffusion moléculaire
fonctionne également en 3D. Nous l'avons donc utilisé pour tester des configurations
alternatives de positionnement de I’électrode et du dépot de pénicilline en exploitant cette
fois ci les 3 dimensions de la cavité.

Penicilinase

Deposit #2
Reaction cavity

X o

t ’ Penicilinase
i A

Deposit #1
ISFET #1 \
(Reference) (1 ISFET #2
(Measure)
Electronic L
board — —
. \Output
Differential amplifier voltage

Figure 49. Schéma du laboratoire sur puce pour la détection de la pénicilline en 3D.
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La nouvelle version du biocapteur est décrite sur la Figure 49. Celui-ci est composé d'une
cavité de 40x20x10mm?3 remplie de I'échantillon a analyser. Au fond de la cavité, la solution
est en contact avec deux ISFETs mesurant les variations de pH locales. La solution est
également en contact avec une bande de pénicillinase immobilisée qui peut étre déposée sur
le fond de la cavité, a droite du deuxiéme ISFET, ou sur le dessus de la cavité, face au deuxieme
ISFET.

Output Voltage

o Reference ISFET 7
° Measurement ISEFT

0 500 1000 1500 0 500 1000 1500
Time (seconds) Time (seconds)

Figure 50. Résultats de simulation obtenus pour le modéle de capteur complet avec configuration standard. Les cercles
correspondent a une concentration initiale de pénicilline de 1 mM, les croix a 100 uM, les symboles (+) a 10 uM et les carrés a
1 uM. Sur la courbe de gauche, le pH calculé au nceud correspondant respectivement a I'ISFET de référence (en noir) et a la
mesure ISFET (en rouge) sont comparés. Sur la courbe de droite, la tension de sortie est affichée.

Des simulations transitoires sont effectuées avec un pH initial de 7, le dépot de pénicillinase
étant en position # 1, une concentration de pénicillinase dans le dép6t de 1 mM, et quatre
concentrations initiales de pénicilline dans I’échantillon : 1 mM, 100 uM, 10 uM et 1 uM. Les
résultats sont donnés sur la Figure 50. Le sous-graphique de gauche correspond au pH simulé
a chaque ISFET. Deux comportements différents peuvent étre observés. Au début de la
mesure, I'ISFET de référence joue son role et le pH mesuré en sortie du circuit correspond au
pH réel a I'ISFET de mesure. Au bout de quelques minutes, le pH a I'ISFET de référence baisse
également en raison de la diffusion d'ions H* dans la cavité. A ce stade, la mesure biologique
n'est plus pertinente. Ceci est confirmé par la tension de sortie en forme de cloche sur la
courbe de droite. Pour une concentration de 1 mM, la sortie attendue est de 4 V mais en
pratique, la tension atteint un pic de 3,2 V aprés 170 secondes avant de diminuer. De tels
résultats sont trés importants pour le concepteur lorsqu'il optimise son capteur, comme
indiqué ci-dessous.

Les mémes simulations sont effectuées sur la configuration #2. Les résultats se trouvent sur la
Figure 51. lIs mettent en évidence que le capteur est moins sensible avec cette configuration.
De plus, le probleme de la dérive du pH a I'ISFET de référence n'est pas résolu.
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Figure 51. Résultats de simulation obtenus pour le modéle de capteur complet avec la configuration n ° 3. Les cercles
correspondent a une concentration initiale de pénicilline de 1 mM, les croix a 100 uM, les symboles (+) a 10 uM et les carrés a
1 uM. Sur la courbe de gauche, le pH calculé au nceud correspondant respectivement a I'ISFET de référence (en noir) et a la
mesure ISFET (en rouge) sont comparés. Sur la courbe de droite, la tension de sortie est affichée.

Le modele de réaction-diffusion 3D permet également I'étude de géométries plus complexes.
Par exemple, pour surmonter le probleme de la dérive, nous pourrions imaginer créer une
paroi a l'intérieur de la cavité entre les deux ISFETs (Figure 52). Une telle géométrie peut étre
facilement modélisée avec notre outil en imposant un coefficient de diffusion nul aux zones
correspondant aux trous.

Cavity =
Deposit
Ref. ISFET Meas. ISFET
. .
Configuration #3
Cavity L=
o
Q.
Ref. ISFET Meas. ISFET &
N I W

Configuration #4

Figure 52. Description des deux nouvelles configurations comprenant une paroi a l'intérieur de la cavité pour géner la diffusion
de H + de I'ISFET de mesure a celui de référence.

Deux nouvelles géométries, décrites sur la figure 52, ont été simulées dans les mémes
conditions que précédemment, en fonction de I'emplacement du dépd6t de pénicillinase. Dans
les deux cas, la paroi est située coté dépét (figure 52) afin de géner la diffusion des ions H*
vers I'ISFET de référence. Les résultats sont donnés a la figure 51 pour la configuration n ° 3 et
a la Figure 53 pour la configuration n ° 4. L'efficacité du mur est mise en évidence. Il double le
temps pendant lequel la mesure est pertinente (le pH sur I'lSFET de référence diminue de
moins de 1%). Grace a cette géométrie modifiée de capteur, la sortie de I'ISFET de mesure
atteint une valeur plus élevée, c'est-a-dire que la sensibilité du capteur est améliorée. Ici, pour
les deux configurations, la valeur de créte de la réponse du capteur est augmentée de 10%.
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Figure 53. Résultats de simulation obtenus pour le modéle de capteur complet avec la configuration n ° 4. Les cercles
correspondent a une concentration initiale de pénicilline de 1 mM, les croix a 100 uM, les symboles (+) a 10 uM et les carrés a
1 uM. Sur la courbe de gauche, le pH calculé au nceud correspondant respectivement a I'ISFET de référence (en noir) et a la
mesure ISFET (en rouge) sont comparés. Sur la courbe de droite, la tension de sortie est affichée.

4. Intégration de I'advection

La version initiale du simulateur peut parfaitement simuler la diffusion et nous avons
démontré qu’elle était utilisable directement dans notre environnement de modélisation de
laboratoire sur puce. Cependant, de nombreux laboratoires sur puces prennent en compte
des fluides en mouvement [73],[74]. Nous avons donc fait évoluer le simulateur existant pour
y intégrer les phénomeénes d’advection.

4.1. Présentation générale
La Figure 54 est une description des flux de données et les environnements de travail utilisés
pour générer le modeéle. Celui-ci reprend la structure de I'outil existant (Figure 38) auxquels
s’ajoutent deux nouveaux modules principaux.

La nouvelle équation a résoudre, pour tenir compte de I'advection et de la diffusion est

ac
—=D-AC—V(v-C)+Zrk 62
Jat k

avec D (m?/s) le coefficient de diffusion de la molécule, v (m/s) la vitesse du fluide et 1y, la
vitesse de la k-eme réaction chimique. Ces trois grandeurs peuvent dépendre du temps et de
I’espace. De plus, 1, dépend également des concentrations des autres molécules impliquées.
La vitesse v du fluide est obtenue, de son c6té, en résolvant I'équation de Stokes (voir
chapitre 3).

La simulation compléte des phénomeénes d’advection et de diffusion dans un circuit
microfluidique implique donc la résolution couplée de deux équations aux dérivées partielles,
ce qui est possible avec des simulateurs multiphysiques (COMSOL par exemple) mais
ambitieux en utilisant des modeéles SPICE équivalent. En revanche, si nous considérons que le
systeme microfluidique est en régime permanent, v ne dépend plus que de I'espace et devient
une constante de I’équation vis-a-vis du temps. Cette fonction, ou carte de vitesse v(x,y, z),
peut donc étre calculée en résolvant I'équation de Stokes en statique puis intégré au niveau
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de la maille élémentaire via des parametres constants. C'est le role des deux modules que
nous avons ajoutés.

Transport de molécules:

*  Flux moléculaires
«  (aractéristiques Parameétres d’entrée

chimiques
*  Géométrie de la cavité

V4 ™
C++ ‘ Simulateur externe ‘ N
Mailleur de base, génére Calcul du champ de |
une liste de maillages vitesse du fluide
Python Python
Génére un fichier .cir pour SPICE r Sortie des données .csv

| Verilog-A

Modéle d'un maillage
élémentaire

1

| Python ,.

L Traite le fichier de sortie /
N pour la visualisation

Figure 54. Modules de base de I'outil. Les étiquettes indiquent le langage de programmation.

4.2. Simulation du champ de vitesse
La premiere étape du processus de génération du modele consiste a calculer la carte de
vitesse. L'équation de Stokes qui décrit I'écoulement d'un fluide visqueux et incompressible a
de petits nombres de Reynolds [81], est utilisée a cette fin. L'équation de Stokes peut s'écrire

comme suit :
MWAv=Vp—p-f 63

Ou p est la pression (Pa), p est la masse volumique du fluide (kg.m3), u est la viscosité
dynamique (kg/m/s), v la carte de vitesse (m/s) et f est une force massique (N/kg) s'exergant
sur le fluide (exemple : la pesanteur), cette force est souvent négligeable dans les conditions
microfluidiques que nous étudions.

Cette équation est résolue par un solveur d'équations aux dérivées partielles. Ces solveurs
utilisent une approche par éléments finis pour résoudre I'équation de Stokes en discrétisant
I’espace avec un maillage qui est propre a I'outil utilisé. Deux outils ont été testés dans le cadre
de cette these : COMSOL Multiphysics® ou FeelPP [82]. FeelPP est un solveur d’équation
différentielle par éléments finis ‘open source’ développé par I'équipe de recherche I'Institut
de Recherche en Mathématique Appliquées (Pr. Prud’homme/IRMA) a Strasbourg.
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Les résultats présentés dans la suite ont été obtenus avec COMSOL Multiphysics® par souci de
facilité. En effet, cet outil, certes commercial, possede une interface graphique facilitant
grandement le travail de test et de validation. Nous avons toutefois vérifié pour les différents
cas d’étude présentés ici que COMSOL et FeelPP fournissaient des cartes de vitesse
équivalentes et peuvent donc étre librement interchangées.

Le simulateur renvoie la carte des vitesses sous la forme d’un fichier texte (COMSOL) ou CSV
(FeelPP). Ces vitesses sont calculées aux nceuds du maillage utilisé pour résoudre I'équation
de Stokes. Celui-ci ne correspond pas nécessairement au maillage généré par notre propre
outil. Une étape d’interpolation est donc nécessaire ; elle est réalisée par simple interpolation
linéaire sous Python.

4.3. Nouveau modele de la maille élémentaire
Le nouveau modeéle de la maille élémentaire est obtenu par discrétisation de I'équation
d’advection-diffusion. Le modéle a dans un premier temps été écrit et validé en 2D. C(x,y,t)
est la distribution de la concentration dans le temps et dans |'espace. L'équation de réaction-
advection-diffusion, qui fixe le profil de concentration de chaque molécule impliquée dans la
zone d'intérét, peut s'écrire comme suit :

aC

SS=D-AC- V(- 0)+ Zkrk

64

Ou D (m?/s) est le coefficient de diffusion de la molécule, v (m/s) est le champ de vitesse du
fluide calculé au préalable par un solveur numériques 7, (mol/L/s) est la vitesse de la k-éme
réaction chimique qui dépend de la localisation et la concentration des différentes espéces
impliquées dans la réaction.

Comme précédemment, le modele de la maille élémentaire est écrit pour obtenir, une fois
assemblé dans un maillage, un ensemble d'équations différentielles ordinaires qui
correspondent a la discrétisation par différences finies de I'équation (64) sans le terme de
réaction. Considérons par exemple un nceud (i, j), sa concentration associée C; ;, la constante
de diffusion locale D(; jy ainsi que les deux composants locaux du vecteur vitesse v, (; i et
vy i,j)- L'équation (64) a ce nceud s’écrit :

ot W) axz T ay?
TV gy TV Gy

La discrétisation par différences finies des termes de second ordre de I'équation (65) avec un
schéma central est :
02Cij  Ci1j+ Ciygy—2-Cyy 66

ox2 Ax?

ou Ax? est I'écart entre deux noeuds consécutifs dans la direction de x. De la méme maniére,
la discrétisation de la dérivée du premier ordre avec un schéma central est :
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aG;; _ Ciz1j — Cizj 67
ox 2 Ax

La discrétisation sur I'axe y est obtenue de la méme maniere. Finalement, I'écriture discrete
de I’équation (65) pour une maille carrée (Ax = Ay = Al) est:
Vi, (i,)

aCi,j _ Di,j
o E(CHU + Cigj + Cijyr +Cijog —4-Cij) + 2 Al (Cis1j = Cizg) 68

Ve s
+ Zy—(lAJ; (Cij+1 = Cij-1)
Le premier terme de cette équation peut étre modélisé par les mémes composants électriques
gue dans le cas de la diffusion pure. Le deuxiéme terme ne peut étre implémenté directement
car Ci4q,j et C;_4,j ne sont pas connus dans la méme maille. Ce terme est donc décomposé en
deux: (Ciyq,j — Cij) + (Cij — Ci—q,j). Chacun de ces deux termes est ensuite modélisé par
des sources de courant appliqués aux nceuds impliqués dépendant de la concentration en ces
nceuds. Il est important de remarquer que contrairement aux termes de diffusion, ces termes
sont orientés : le flux qui vient de la gauche tend a diminuer avec (; ; tandis que celui qui vient
de la droite tend a augmenter. C'est cette propriété particuliere des termes d’advection qui
nous oblige a utiliser des sources de courants commandées plutét que de simples résistances,
comme dans le cas de la diffusion. Le modéle de la maille élémentaire est donné sur la Figure
55.

J&
2
L«
f&

Figure 55. Représentation élémentaire de maillage Verilog-A. Les résistances entre les nceuds sont proportionnelles au
coefficient de diffusion. Les sources de courant sont proportionnelles au champ de vitesse

Tous les composants électroniques qui forment le réseau de la maille sont alors repartis en 4
sous-unités identiques et dupliquées 4 fois (une pour chaque nceud) pour obtenir le modele
du maillage élémentaire. Finalement, ce modéle a quatre terminaux biologiques, un pour
chaque coin du rectangle.
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5. Validation du modeéle d’advection-diffusion

5.1. Validation du modele de la maille élémentaire sur un cas simple
La validation de la modélisation des termes de diffusion ayant déja été effectuée [64], nous
nous concentrons donc ici sur les termes d’advection. Dans un premier temps, nous validons
notre modele dans des cas particuliers pour lesquels I'équation diffusion-advection a une
solution analytique. C'est par exemple le cas lorsque le champ de vitesse peut s'écrire comme

suit :
v 1 69
v(x,y) = 1+x
0
L’équation (64) en statique avec un terme de dégradation s’écrit alors :
0%C N 0%C 1 ocC C—o 70
d0x? = dy? V'1+x ox B

Avec des conditions initiales et aux limites homogenes en y, nous montrons que C ne dépend
qgue de x. L'équation (70) posséde une solution analytique qui peut s’exprimer avec les
fonctions de Bessel sous la forme suivante :

C(x)=(1+x)_“-(A-]n(i-a-x)+B-Yn(i-oc-x)) 71

D?>—v
2

. - X fd
avec J, et K, les fonctions de Bessel de premiere et de seconde espece, a = > etn =

Nous avons calculé, a I'aide de notre environnement et notre modeéle de maille élémentaire,
la carte de concentration dans le cas d’un carré de 100x100 um discrétisé en carrés de 1x1 um
avec comme condition limite une concentration constante sur le bord droit du carré de 10mM
et une concentration nulle sur le bord gauche du carré. Le coefficient de diffusion D est fixé a
1 um?/s, la vitesse v a 0.5 um/s et la constante de dégradation d a 1.25 s. Les résultats de
simulations sont présentés sur la Figure 56-A1 pour un flux de vitesse v négatif, et donc
orienté dans le méme sens que la diffusion et sur Figure 56-B1 pour une vitesse v positive et
donc orientée dans le sens opposé a la diffusion.
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Données de simulation SPICE

*  Données de simulation SFICE
Résultats de la solution analytique — Ré

ésultats de Ia solution analytique

Concentration (mM)
Concentration (mM)

0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100

X (pm) X (um)
A2 Sens de I'advection C, = 10mM B2 Sens de I'advection Cy= 10mM
* L

Sens de la diffusion Sens de la diffusion

100pum 100pum

Figure 56. Validation de la vitesse représentée par une source de courant. A2 et B2 montrent un schéma de la simulation 1D
réalisée avec SPICE, la différence entre les deux modéles est la direction de la vitesse. A1 et B1 montrent les résultats obtenus
avec SPICE et les résultats de la solution analytique.

Les résultats de simulation ont ensuite été importés sous MATLAB pour étre comparés a la
solution analytique trouvée plus t6t. Nous utiliserons la fonction curvefitting de MATLAB pour
vérifier dans quelle mesure il est possible de modéliser notre résultat simulé avec la fonction
analytique de I'’équation 64 en utilisant pour A et B des fonctions de n et @ permettant de
respecter les conditions aux limites, et laissant libre les paramétres n et a. Les résultats de cet
ajustement se trouvent a la Figure 56. L’ajustement est obtenu pour n = 0.75 et @ = 0.025,
ce qui correspond aux valeurs attendues pour les paramétres D, v et d utilisés.

Les résultats que nous avons obtenus nous ont permis de valider notre modele de nouvelle
maille élémentaire sur un cas simple.

5.2. Validation par comparaison avec COMSOL
La deuxieme étape de validation consiste a comparer les résultats obtenus avec notre
environnement de simulation avec ceux obtenus sous COMSOL sur des cas plus complexes.
Les cavités simulées sont généralement rectangulaires afin d’avoir un maillage et une
délimitation des conditions aux bords (mur, entrées, sorties, ...) simples et directement
compatibles avec les mailles carrées de notre simulateur.

Inflow

- I 100um

Outflow

wnpog

1000pm )

Figure 57. Premiére géométrie de cavité pour la simulation du transport moléculaire.

90



Les premiers tests de simulations ont été effectués avec une cavité rectangulaire de dimension
500x1000um. Lentrée du fluide se fait par une ouverture de 100um centrée a gauche de la
cavité et une sortie par une ouverture équivalente a droite de la cavité. Nous avons travaillé
avec un coefficient de diffusion de 1e-9 m?/s, qui représente un coefficient de diffusion
standard pour des molécules type petites protéines [83]. La concentration de départ en entrée
de la cavité sera de ImM. Au cours des tests, nous avons fait varier la vitesse d’entrée du
fluide dans la cavité sur trois ordres de grandeurs entre 10 et 103 m/s.

Pour calculer les cartes de concentration servant de référence, nous avons utilisé deux
extensions de COMSOL Multiphysics. La premiere extension permet de calculer le champ de
vitesse associé a la mécanique des fluides, alors que la seconde permet de calculer les
mouvements de concentration. Par simplicité, nous avons réutilisé les cartes de champs de
vitesse calculés par COMSOL lors de cette simulation de référence pour les intégrer dans notre
environnement de simulation.

Deux types de conditions aux limites sur les concentrations ont été testés. La premiere
condition consiste a imposer des concentrations fixes a I’entrée et a la sortie. Elle facilite la
prise en main et les comparaisons avec COMSOL mais n’est pas trés réaliste d’un point de vue
biologique. La seconde condition consiste a imposer un flux de molécules en entrée et de
laisser un flux libre en sortie (i.e. proportionnel a la concentration de molécules a I'ouverture
de sortie).

Les résultats de la simulation SPICE sont donnés dans la Figure 58. Nous pouvons y voir le
déplacement des concentrations dans la cavité sur la figure 58A, ainsi que le champ de vitesse
associé sur la figure 58B. Comme les résultats de concentrations sont relativement « peu
parlant » en terme visuel, nous avons également montré la différence absolue entre les
simulations COMSOL et SPICE (Figure 59), ceci afin de valider notre simulateur par rapport a
notre simulateur de référence. L'erreur absolue maximale entre les simulations COMSOL et
SPICE est équivalente a 5,3%, tandis que la racine carrée moyenne |'erreur (RMSE) sur toute
la cavité est inférieure a 3%.
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Figure 58. Résultat de simulation de la premiére géométrie de cavité. A : résultats pour les concentrations, B : champ de

vitesse associée
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Figure 59. Représentation schématique des différences absolues entre les résultats de simulation de notre simulateur vs
COMSOL.

La seconde géométrie testée est une cavité similaire a la précédente, mais avec un
rétrécissement de 50um de long et 50um de large au milieu (Figure 60). Pour simuler les murs
internes de la cavité et I'espace dans lequel les molécules ne peuvent pas diffuser, nous avons
tout simplement fixé le coefficient de diffusion des mailles correspondant a ces trous a 0.

50pm

] [y

Inflow Outflow

- I 100pm ][ 50pum

wrlpos

A475um

1000pm

F s

v

Figure 60. Géométrie de cavité plus atypiques mais couramment rencontrées dans les laboratoires sur puces avec deux cavités
successives.

Des erreurs similaires ont été mesurées pour différents flux d'entrée et différentes conditions
aux limites. Nous avons également simulé la seconde géométrie (Figure 60). La encore, les
simulations COMSOL et SPICE sont comparables et le RMSE est toujours inférieur a 5%. Un des
résultats de simulation de cette géométrie peut étre vu a la Figure 61. Nous pouvons voir qu’a
la vitesse étudiée, le résultat des concentrations (Figure 61A) montre que la premiére cavité
est a une concentration uniforme maximale, alors que la seconde cavité présente des
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gradients de concentrations. La Figure 61B montre le champ de vitesse associé a cette
simulation.

A
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Figure 61. Résultat de simulation de la géométrie avec double cavité successive. A : résultats pour les concentrations, B :
champ de vitesse associée

5.3. Intégration d’une réaction biologique
Ce dernier test consiste a démontrer I'intérét du modéle RADE dans le cadre de la conception
d'un laboratoire sur puce. Le cas d’étude sera assez proche de celui décrit dans le paragraphe 3
de ce chapitre. Nous utiliserons le méme modele de réaction biologique avec la réaction entre
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la pénicilline contenue dans le flux d’entrée et la pénicillinase immobilisé au fond de la cavité.
Comme précédemment, cette réaction libére des ions H* qui modifient localement le pH. Deux
ISFETs sont utilisés pour surveiller le pH local en deux points différents de la cavité, I'un étant
situé trés proche de I'entrée et I'autre juste derriere le dépot de pénicillinase. Le modele
global est le méme que celui de la Figure 43, a I'exception prés du fait que nous avons
remplacé les modéles de diffusion par des modeles d’advection-diffusion. Un exemple de
résultats de simulation, c'est-a-dire la carte du pH dans la cavité, est donné sur la Figure 62. Il
peut étre utilisé, par exemple, pour prédire la position optimale des capteurs ou la taille et Ia
position du dépot d'enzyme, pour optimiser la gé¢ométrie du capteur ou prévoir son évolution
temporelle.

Nombre de mailles sur I'axe x

40 80

o

[¢]

Nombre de mailles sur I'axe y

Figure 62. Résultat de simulation avec le nouveau modéle de maille avec la réaction biologique

6. Implémentation dans le module final

En reprenant I'exemple que nous avons pu voir a la fin du chapitre précédent, nous ajoutons
au modele du mélangeur notre simulateur différence finie décrit dans ce chapitre afin de
permettre une modélisation basse abstraction dans notre modeéle de laboratoire sur puce
complet (Figure 63).

Les parametres de sigmoide en sortie du mélangeur nous permettent de connaitre la
répartition de la concentration dans la largeur du canal. Cette répartition nous permet de
définir nos parametres d’entrée de notre simulateur décrit tout le long de ce chapitre.

Les nceuds représentant notre biocapteur sont ensuite reliés a un modeéle de biocapteur
comme nous avons pu le faire lors de nos simulations précédentes (voir paragraphe 3). Le
modeéle du biocapteur renvoie alors le résultat vers le controleur.
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: valeurs électriques (1)
— : valeurs hydrodynamiques (Q)
—— : valeurs biologiques (®)
—= : Parametres biologiques (CoeffD)
— : Parameétres de sigmoide (a,b,c,d)

Pompe 1
[] []
Contréleur
Pompe 2
Biocapteur
X L
Mélangeur - "
Modeéle compacte Cavite Y Y

Figure 63. Représentation schématique de la simulation d’un laboratoire sur puce prenant en compte le modéle compact pour
le mélange suivi d’une simulation différence finie dans une cavité comprenant le biocapteur.

7. Conclusion
Dans ce chapitre, nous avons pu voir le développement d’un simulateur basse abstraction
utilisant les différences finies dans un environnement de simulation de la microélectronique.

Dans un premier temps, nous avons pu voir la simulation de la diffusion ainsi que les différents
résultats que nous avons pu obtenir en couplant notre modele de simulation de la diffusion
avec des modeéles biologiques et de biocapteurs.

Puis nous avons apporté des améliorations a ce simulateur en ajoutant I'advection a notre
modele de diffusion.

Le fait d’étre resté dans un méme environnement de simulation permet a notre modéle de
parfaitement communiquer avec les différents modeles que nous avons pu développer dans
les chapitres précédents.

Notre nouveau modele incorporant I'advection nécessitera d’étre validé dans un espace en
trois dimensions avec un systeme de raffinement comme nous avons pu le faire avec le
modele de la diffusion.
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Chapitre 5 :

Cas d’étude : développement d’un systeme

de PCR microfluidique
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Afin de valider notre approche de modélisation/simulation SPICE sur un cas concret, nous
avons développé un laboratoire sur puce fortement multiphysique. Nous avons choisi la PCR
(Polymerase Chain Reaction) qui couplera microfluidique, électronique, biologie et thermique.

Dans cette partie, nous présenterons dans un premier temps le principe de ce laboratoire sur
puce qui a pour but d’optimiser la PCR, qui est une méthode classique de multiplication des
brins d’ADN.

Puis nous montrerons les différentes parties du développement qui nous ont permis d’obtenir
un outil fonctionnel, ainsi que le modele thermique que nous avons pu développer pour
I'ajouter a notre modéle complet.

Dans une troisieme partie, nous montrerons le modele compact associé a la réaction
biologique de la PCR.

Finalement nous expliquerons les améliorations nécessaires a notre laboratoire sur puce qui
pourrait nous permettre une modélisation compléte avec nos outils de simulation.
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1. Objectif

L'objectif de cette derniére partie de la thése était de réaliser un biocapteur qui pourrait nous
servir d’exemple d’application des outils présentés précédemment. Nous avions prévu d’en
construire une premiere version afin de valider expérimentalement les modeles développés,
puis de nous servir ensuite de I'environnement de CAO pour proposer et tester des
améliorations.

Tout d’abord, le choix du type de laboratoire sur puce s’est fait en fonction des outils et des
compétences au sein de I'équipe. Nous avons choisi une réaction biologique classique
relativement bien connue en biologie : la PCR. En nous basant sur des travaux déja existants
[7], [15], [84], nous nous sommes dirigés vers la PCR microfluidique afin d’avoir un contréle
continu des variables hydrodynamiques et biologiques. La PCR microfluidique posséde
également I'avantage de combiner quatre domaines: la biologie, la microfluidique,
I’électronique et la thermique. Le développement du premier prototype a été réalisé via des
projets pédagogiques avec des étudiants de 1ére année de la filiere ingénieure TI-Santé de
Télécom Physique Strasbourg et sont présentés dans ce chapitre.

Ces travaux nous ont ensuite permis de représenter le prototypage virtuel d’'un laboratoire
sur puce théorique. Celui-ci serait une chaine de mélanges incluant de la PCR pour détecter
un géne spécifique sur un échantillon d’ADN. Celui-ci pourrait étre ainsi schématisé :

<: Controleur <:j
Mélange de I'échantillon ADN

avec les réactifs pour la PCR:

Modeélisation microfluidique

PCR: Détection:
Modélisation de la Mélange ADN Modélisation
température Ly | +marqueur: |, | précise

:> etdes réactions | »| Modélisation TV| microfluidique
biologiques microfluidique + Modélisation

du biocapteur

Le mélange de I’échantillon ainsi que celui du marqueur pourraient étre modélisés avec notre
mélangeur présenté dans le chapitre 3. La PCR sera modélisée comme présenté dans ce
chapitre. Et finalement, la cavité avec le biocapteur sera modélisée avec notre outils de
simulation présenté dans le chapitre 4.

2. Principes théoriques

2.1. Présentation générale de la PCR
La PCR ou réaction en chaine de la polymérase est une technique conduisant a I'amplification
in-vitro d’une séquence d’ADN bien particuliére. A partir d’un échantillon contenant plein de
séquences d’ADN différentes mais en quantités tres faibles, par exemple une goutte de sang,
la PCR va permettre de dupliquer rapidement certaines séquences d’ADN ciblés afin d’en
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obtenir suffisamment pour pouvoir les détecter et surtout les distinguer des autres séquences
non-ciblées et qui rentrent en quantité faible.

Le terme PCR est devenu tres populaire depuis le début de la crise sanitaire. C'est une
technique permettant la détection du SARS-COVID-2. Ce test permet, apres extraction de
I’ARN du virus dans un échantillon de prélevement pharyngé, de retranscrire I’ARN en ADN.
Cet ADN est ensuite amplifié par PCR a I'aide d’une séquence spécifique a la séquence d’ADN
retranscrit du SARS-COVID-2 de sorte a en avoir suffisamment pour permettre sa détection
[85].

—rrrr : ADN du brin mere
: ADN du primer
- : ADN polymérisé

. : Polymérase

Dénaturation Appariement Elongation Fin du cycle
95°C - 30 sec ~60°C - 20 sec ~75°C - 40 sec
) e . N
. .IIIIIIID""' T
-LLL..LLLLLLLLLLLLLLLLLLLLLL MJ.D]E]]].M
T T

Répétition du cycle |

Figure 64. Représentation schématique des différentes phases de la PCR.

Le principe de la PCR repose sur la réplication de I’ADN via des cycles de températures. Chaque
cycle contient trois étapes : la dénaturation, I'appariement ou hybridation avec des amorces
et I'élongation (voir Figure 64).

La premiere phase de la PCR est la dénaturation. A température ambiante, I’ADN est double-
brin. Toutefois, les liaisons hydrogénes qui maintiennent ces deux brins ensemble
s’affaiblissent lorsque la température augmente. La dénaturation s’effectue entre 90° et 95°
[86]. Elle dure entre 10 et 15 minutes lors du premier cycle mais est beaucoup plus rapide lors
des suivants (environ 30 secondes).

La seconde phase est I'appariement (ou hybridation) entre les brins d’ADN simples brins et
des amorces (ou primer en anglais). Ces amorces sont une courte séquence d’ADN
complémentaire du début et de la fin du de la séquence d’ADN a amplifier. lls servent de point
de départ a la synthése du brin complémentaire. En abaissant la température, les amorces
spécifiques s’hybrident sur I’ADN simple brin. La température permettant la fixation des
amorces sur les monobrins d’ADN est comprise entre 55°C et 65°C. Cette étape dure de 2 a 60
secondes [87].

Apres hybridation, nous avons des brins d’ADN double brins au niveau de I'amorce et simples
brins ailleurs. La derniéere étape de la PCR, I'élongation, permet de compléter des molécules
afin d’obtenir a nouveau de I'ADN double brins. Une enzyme, la polymérase, se lie a
I'extrémité de I'amorce et permet d’attacher les nucléotides complémentaires de la séquence
initiale les uns apres les autres jusqu’a obtention d’un brin d’ADN complet double brin. Cette
étape s’effectue a une température d’environ 72°C, température d’activation de I'enzyme et
dure entre 4 et 120 secondes, en fonction de la taille du brin a synthétiser.
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Figure 65. Représentation schématique de la multiplication d’ADN par PCR apres n cycles.

La Figure 65 nous montre le résultat théorique que nous devrions atteindre aprées n cycles de
températures. En effet, si toutes les étapes se déroulent parfaitement et que les réactifs ne
sont pas en quantités limitantes, la quantité d’ADN est doublée a chaque étape portant la
quantité finale d’ADN a 2™ fois la quantité initiale.

Il a été montré que la PCR pouvait se faire a deux températures [88]. En effet les deux phases
d’appariement et de polymérisation se font a des températures relativement proches I'une
de l'autre. Ces deux phases peuvent étre alors fusionnées a une température moyenne. Cette
technique, relativement courante facilite grandement les cycles de températures a réaliser,
mais avec comme conséquence une efficacité plus faible car les réactions ne se passent plus
a la température ou leurs vitesses de réactions sont optimales. Si par exemple I’hybridation se
fait a une température plus haute que prévue, I'hybridation des amorces ne se fera pas sur
100% des brins d’ADN, ce qui entrainera une amplification finale inférieure a 2.

2.2. PCR microfluidique

Figure 66. Image d’un thermocycleur ouvert. Les échantillons dans les tubes a PCR sont chauffés au niveau du couvercle lorsque
la partie supérieure (blanche sur I'image) se referme sur les tubes.

Classiquement, la PCR se fait a I'aide d’un instrument de laboratoire appelé thermocycleur
(voir Figure 66). Il est toutefois possible de réaliser une PCR avec un systéme microfluidique.

Il existe déja plusieurs types de PCR microfluidique avec deux types de stratégies de régulation
de température différents.
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Une premiere technique consiste a immobiliser le fluide au niveau d’une zone ou la
température est modifiée afin d’effectuer des cycles de température. Comme nous pouvons
le voir sur la Figure 67 de la publication [89], une pompe permet de contréler la vitesse de
déplacement de I'’échantillon qui va subir les cycles de températures, contrélé par un module
Peltier, au niveau de la partie en aluminium. L’échantillon est ensuite dirigé vers une zone
avec un nano prisme. La zone avec le nano prisme est le biocapteur ; il fonctionne en utilisant
la SPR (voir chapitre 1 paragraphe 2.4), permettant la détection de I’ADN.

Top Down Plan View of PCR/LSPRi Chip

36 Gauge Aluminum Substrate, A v Glass Substrate, B |
40x40mm Piezoelectric Pumping 24x40mm
pamp  Chamber, C; D=10mm
Valve, D
m Ti Inlets, E
~
B
® Sensor Zone, F 0™
(Figure 3) F
2mm
T0.2mm
w -
20 2T chinnel Tillad 4 G

B84mm

Figure 67. Le substrat en aluminium A a été utilisé pour le contact avec le thermocycleur Peltier ; substrat en verre B - pour les
mesures de transmission optique a travers la zone du capteur de nanoparticules. Les canaux construits a partir de
polycarbonate fraisé sont collés aux substrats en aluminium et en verre par un adhésif a film sec gravé [89].

Une seconde technique vise a faire se déplacer I’échantillon d’ADN d’une zone de température
a une autre lors des cycles de température. Ainsi, comme nous pouvons le voir sur la Figure
68 de la publication [90], I'échantillon, sous forme de gouttes, est dirigé vers un micro réacteur
avec deux zones de températures fixes. Les gouttes vont tourner en cercle d’une zone a une
autre afin de permettre a I’échantillon de suivre les cycles de températures nécessaires a la
PCR.

Pour notre part, nous avons décidé de nous inspirer de cette derniére technique afin de
réaliser notre PCR microfluidique. Pour cela, nous avons créé un systeme constitué de deux
zones régulées en température et d’un canal microfluidique permettant de faire circuler le
mélange nécessaire pour la PCR entre ces deux zones. Ce mélange est appelé premix et
contient I’échantillon d’ADN, la polymérase, les nucléotides et un tampon de pH pour le
maintien de I'acidité du milieu. En pratique, nous réaliserons ce canal microfluidique a I'aide
d’un capillaire.
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Figure 68. lllustration schématique de I'architecture du systéme de I'instrument de PCR numérique a flux continu. L'injection
d'échantillon a lieu a travers le générateur de gouttelettes, et I'échantillon est ensuite alimenté a travers le microréacteur
tandis que l'intensité de fluorescence est mesurée par le module optique [90].

Le dispositif est décrit sur la Figure 69. Il est constitué de deux zones a températures fixes
(95°C et 72°C) chauffées par un tapis chauffant. Ces deux zones sont séparées par un isolant
thermique (Figure 69B). Les tapis chauffants permettent de mettre a la bonne température
une plaque d’aluminium (Figure 69C). Cette plaque d’aluminium a des petites butées afin de
guider le tuyau capillaire en téflon. Le tuyau capillaire est ensuite enroulé autour du dispositif
(Figure 69E). Les tuyaux capillaires sont entourés d’un tampon d’interface thermique (Figure
69D et F) permettant un meilleur transfert de la chaleur entre la plaque d’aluminium et le
capillaire. Finalement, I'ensemble du dispositif est scellé par une derniere plaque en
aluminium afin d’éviter les écarts de température qu’il pourrait y avoir au niveau du capillaire
et pour maintenir en place les capillaires (Figure 69G et H).

Isolant

Tapis chauffant

Thermal Pad

Capillarres

Figure 69. Représentation SolidWorks® du montage de la PCR microfluidique.
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L’'ensemble du systéeme sera asservi en température par I'intermédiaire de capteurs de
température et d’un contréleur intégré dans une Arduino®.

Dans un premier temps, nous effectuons un modele thermique afin de dimensionner le
dispositif. Ce modele fera partie intégrante du modele du laboratoire sur puce complet.

3. Dimensionnement thermique du dispositif

3.1. Modele thermique du dispositif global
Le modele thermique de chaque face du dispositif est décrit sur la Figure 70. Les transferts de
chaleurs entre les différents composants du dispositifs (tapis chauffants, plague d’aluminium
capillaire, couvercle) sont représentés par des fleches rouges tandis que les pertes thermiques
sont représentées par des fleches bleue. L'objectif est de déterminer les puissances a envoyer
par I'alimentation au systeme permettant d’amener le capillaire a la température souhaitée
et en tenant compte de contraintes de temps pour atteindre I’équilibre thermique.

* Pertes dans l'isolant
. Modele thermique [P
Alimentation * Modéle thermique » Couvercle *Pertes dans l'air

Tapis chauffants
Modele thermique
Plaque d'aluminium

Modele thermique Montée en température
Capillaire du liquide

Figure 70. Modélisation thermique du systeme

Le modéle électrique équivalent de ce systéme est décrit sur la Figure 71 et la correspondance entre les noms des
composants et leur réle est donnée dans le

Tableau 4. La plaque est considérée beaucoup plus longue et large qu’épaisse et la conduction
thermique au sein du bloc d’aluminium est négligée.

RCal cl N4
RCta RCac
Palim RPt ——Ct —Ca RPc ——Cc

Figure 71. Modéle électrique équivalent de notre modéle thermique
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Tableau 4. Légende de la Figure 71

Paiim Puissance thermique fournie par I'alimentation
RP; Résistante thermique de perte par convection entre le tapis et I'air
Ce Capacité thermique du tapis
RCy, Résistance de conduction thermique entre le tapis et la plaque d’aluminium
Cq, Capacité thermique du bloc d’aluminium
RC,, Résistance de conduction thermique entre la plague d’aluminium et le
couvercle
RP, Résistante thermique de perte par convection entre le couvercle et I'air
C, Capacité thermique du couvercle
RC, Résistance de conduction thermique entre la plague d’aluminium et le
liquide dans le capillaire
C; Capacité thermique du liquide dans le capillaire

3.2. Modele thermique a haut niveau des plaques d’aluminium
3.2.1. Modéle statique
Dans un premier temps, nous calculons la puissance nécessaire a fournir pour amener la
plaque d’aluminium a la température souhaitée. Le modeéle de la Figure 70 est simplifié de la
maniere suivante :

= Les conductions thermiques sont toutes idéales ; les résistances de conductions sont
nulles.

= La capacité thermique du tapis, du liquide et du couvercle sont négligeables devant
celle du bloc d’aluminium

Dans ces conditions, a I'équilibre, la puissance thermique fournie au bloc d’aluminium par la
source de chaleur est compensée par la puissance thermique que le bloc dissipe. En
considérant un bloc d’aluminium de dimension 12cmx7cmx0,6cm, la puissance dissipée est la
somme de trois contributions :

e Les pertes par conduction qui d’apres les hypotheses sont nulles.
e Les pertes par convection, dont la puissance peut étre modélisée par la loi :

W,=h-S- (TA - Tambiante) 72

Ou h est le coefficient de convection thermique (W/m?/K) qui est un parameétre empirique
dont I'ordre de grandeur est de 10 W/m?/K pour Iair, S la surface de contact (m?) et T, la
température (K).

e Les pertes par rayonnement, dont la puissance peut étre modélisée par la loi de Stefan
(ces pertes ne sont pas représentées sur le schéma électrique équivalent) :

W,=¢c-0-S-Tf 73

Ou ¢ est I'émissivité du matériau (sans unité et égale a 1 pour un corps noir) et ¢ est la
constante de Stefan-Boltzmann (=5.67x10% W/m?/K*).
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Dans un premier temps, nous calculons la quantité de chaleur Q nécessaire pour chauffer la
plaque d’aluminium jusqu’a une température T¢opsigne- Cette quantité de chaleur est :

Q =M * Cp * (Tconsigne - Tambiante) 74

ou M (kg) la masse d’aluminium et C, la capacité calorifique massique de I'aluminium (J/kg/K)
qui est de 897 J/Kg/K.

Cette valeur donne une approximation de la puissance thermique W, , a fournir au bloc
d’aluminium pendant un temps de chauffe t;pqyfe afin de faire monter le bloc d’aluminium

en température (Wint = %). En pratique, la température atteinte aprés un temps
chauffe

techausfe Serainférieure a Teongsigne @ cause des pertes.

Calculons maintenant la puissance thermique a fournir au systéeme afin de le maintenir a la
température Teonsigne-

D’apreés les équations (1) et (2), le rapport entre les pertes par rayonnement et les pertes par
convection s’écrit :

cq- T
€0 Tconsigne

14 75

h- (Tconsigne - Tambiante)

Ce rapport y est inférieur & 0.1 a partir de 35°C pour h=10 W/m?/K et £ = 0.03 un pour
I"aluminium [91]. Les pertes par convection sont donc négligeables.

3.2.2. Modéle dynamique
A partir du modele électrique équivalent et des hypothéses de travail, il est possible d’établir
I’équation différentielle régissant I'évolution temporelle de la température des plaques
d’aluminium.
dT, 76
M - Cp ’ W =—h-5-(Ty — Tampiante) + Win

Cette équation différentielle est celle d’un systéeme du premier ordre avec second membre
[92]. L'évolution de la température T au cours du temps s’exprime donc comme suit :

—t
T(t) = Tambiante + (Tfinale ~ Tambiante) (1 - &P (T)) 7
avec
M-C
T= L
h-S
et
W
Tfinale h ”;.
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3.2.3. Premier dimensionnement
Grace au modele a haut niveau explicité ci-dessus, il est possible de dimensionner I'épaisseur
de plaque d’aluminium ainsi que les puissances a fournir par les tapis chauffants pour réaliser
ce systeme.

Une plaque d’épaisseur de 6mm est choisie. Celle-ci semble permettre un bon compromis
entre un chauffage rapide et une certaine inertie thermique conférant au systéme moins de
sensibilité aux perturbations extérieures. De plus, en fixant A = 5 W/m?/K, avec une plaque
d’aluminium de dimension 12cmx7cmx0,6cm et de masse volumique de 2700 kg/m3, nous
pouvons estimer que les pertes par convection sont de 6,66 W a 95°C. Il faudra donc que les
tapis chauffants fournissent au moins cette puissance pour maintenir en température la
plaque. Enfin, pour obtenir 95°C en 15 min, en négligeant les pertes, nous aurons besoin d’une
puissance d’au moins 10,17 W. Un tapis chauffant capable de fournir 20 W devrait donc étre
suffisant pour faire chauffer le systéme dans le temps requis.

3.2.4. Validations expérimentales

Figure 72. Photos du premier montage expérimental

Une plaque en aluminium de dimension (120mm x 70mm x 6mm) est montée en température
grace a un tapis chauffant situé sur la face inférieure et de dimensions (100mm x 50mm). Ce
dernier est alimenté par une alimentation de laboratoire. Une sonde de température pt100
est placée a la surface de la plague (Figure 72). 20 W sont injectés dans le systeme afin
d’atteindre la température voulue plus rapidement. Nous pouvons voir sur la Figure 73 que la
réponse de ce systeme est du premier ordre avec une température finale de 126°C. Le temps
d’établissement est de 400 secondes pour atteindre 72 °C et 878 secondes pour 95°C. Nous
observons de plus un léger retard (de quelques secondes) du systeme (voir Figure 73B). Ce
retard de 5 sec est négligeable sur les 15min de temps de chauffe. Il s’explique principalement
par les effets de conduction (entre le tapis et la plaque d’aluminium, puis au sein de la plaque
d’aluminium) qui ont été négligés.
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Figure 73. Résultats expérimentaux comparés. (A) Courbes de températures en fonction du temps. (B) Observation plus précise
des premieres secondes de chauffe.
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Nous cherchons ensuite a ajuster la courbe expérimentale (Figure 73A) avec le modele
théorique (équation 77) en laissant comme degré de liberté la valeur du coefficient de
convection. Nous obtenons 5,7 W/m?/K, ce qui est conforme a la théorie.

3.3. Modele thermique avancé du systeme complet
Jusqu’a présent, dans le modele a haut-niveau, nous nous sommes intéressés a une plaque
d’aluminium isolée, en la considérant comme un conducteur idéal et sans tenir compte des
autres éléments du systeme (capillaire, couvercle, interaction possible entre les deux plaques
d’aluminium). Dans cette partie, nous utiliserons un modeéle a plus bas niveau, basé sur des
équations aux dérivés partielles, permettant d’adresser ces deux questions.

3.3.1. Modéle de la plaque d’aluminium avec conduction

La conduction thermique dans I'aluminium est supposée parfaite, ce qui entraine une
propagation instantanée de la chaleur a l'intérieur des plateaux et une température qui y est
toujours uniforme. D’aprés I'expérience, la propagation de la chaleur entre la face inférieure
en contact avec le tapis chauffant et la face supérieure est rapide mais pas instantanée [93].
Toutefois, la conductivité non infinie peut entrainer un défaut d’uniformité de température
dans le plan horizontal. En effet, les pertes sur les faces latérales pourraient conduire a une
température plus basse sur les bords de la face supérieure qu’au centre de cette face.

Le logiciel RDM [94] est utilisé pour étudier la diffusion au sein de la plague d’aluminium.

Le dispositif simulé est décrit sur la Figure 74. Il est constitué d’une plaque d’aluminium de
120x6mm et d’une source de chaleur de 100mm sur sa face inférieure représentant le tapis
chauffant. RDM simule a la fois les phénomeénes de conduction au sein des solides mais aussi
la dissipation par convection et par rayonnement. La simulation (Figure 74) montre que le
défaut d’uniformité sur la face supérieure reste faible : 0.4°C de différence entre le centre et
les bords.
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Figure 74. Schéma du systéme pour la simulation et résultats obtenus

3.3.2. Modéle de I'isolant entre les plaques d’aluminium

Nous nous intéressons désormais a l'interaction entre le plateau a 95°C et celui a 72°C. Nous
prenons une plaque isolante avec deux plateaux autour. Le systéeme simulé est décrit a la
Figure 75. Schéma du systéme pour la simulation de I'isolation des deux zones de température
et résultats obtenus par simulation Il est constitué d’un plateau en aluminium porté a 95°C
d’un isolant et d’un autre plateau d’aluminium. Le tout est isolé thermiquement. Cette
simulation permet de mesurer I'impact du chauffage du plateau du haut sur le plateau du bas
et de dimensionner l'isolant. Plusieurs matériaux isolants ont été testés. Notre choix final s’est
porté sur la laine de verre (voir Figure 75). Les résultats obtenus en isolant les deux parties
avec de la laine de verre montrent que la laine de verre permet d’assurer une différence de
température d’environ 50°C, ce qui est plus du double de I'écart nécessaire pour notre
systeme.

120mm

<«—Plagque en aluminium

3 g 50Nt &n polystyréne
expansé

«@—Plagque en aluminium

47°C

95°C

Figure 75. Schéma du systeme pour la simulation de Iisolation des deux zones de température et résultats obtenus par
simulation

3.3.3. Etude du systeme complet
La derniere simulation concerne le systéme complet. Il est décrit sur la Figure 76. Le systeme
étant quasi symétrique par translation horizontale, nous ne simulerons qu’une tranche du
plateau pour limiter la puissance de calcul nécessaire.
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D’apres cette simulation, 3.48W sont nécessaires pour amener le systeme aux températures
souhaitées, et 1.46W dans la plaque inférieure. Cette simulation sert également a identifier
les parametres dynamiques du systéme pour calculer la régulation a mettre en place. Dans un
premier temps, nous envoyons 20W dans chaque plaque. Nous supposons que la température
initiale est de 20°C. Nous atteignons 95°C en 650 s.

D’autre part, a partir de la situation régulée a 95°C et 72°C, nous envoyons un échelon de 0,2W
autour des puissances nécessaires. Ceci permet de mesurer :

e La constante de temps du systéme au voisinage de la température de travail.
e Larésistance thermique dynamique en °C/W au voisinage du point de fonctionnement,
e Leretard du systeme.

Pour la plaque a 95° (respectivement a 72°), la constante de temps vaut 1279s (resp. 1279s),
la résistance thermique est de 16.22°C/W (resp. 16.44°C/W, la résistance thermique ne
dépend que du matériau et de sa géométrie donc trouver 2 valeurs identique est cohérent) et
le retard 4.75s (resp. 6.20s) donc négligeable.

Les simulations thermiques mettent également en évidence que seulement quelques
dixiemes de secondes sont nécessaires pour que les capillaires soient a la température de la
plaque. D’autre part, la chute de température dans le voisinage d’un capillaire entrant dans le
systéme est négligeable. D’aprés ces observations, nous pouvons considérer l'instantanéité
du chauffage de I'ensemble capillaires/liquide et de la plaque.

“C

I 72°C

2mm$

<@— Couverde en aluminium

émm <¢— Plaque en aluminium
«¢— Tapis chauffant ——
8mm -«+—— Isolant
6mm
PAD thermique
/ Capillaire

957%€

Graisse therm ique

2mm$

Figure 76. Simulation de la répartition de la température sur le systeme complet.

3.3.4. Bilan que la modélisation thermique
Notre modélisation thermique nous a permis d’éclaircir de nombreux points nécessaires avant
la réalisation du montage a proprement parler :

e La résistance thermique de I'aluminium est effectivement négligeable. Nous pouvons
considérer la température de la plague comme uniforme.

e Les capillaires dans le PAD thermique n’empéchent pas la propagation de la chaleur
jusqu’au couvercle.
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e Un isolant type laine de verre d’épaisseur 8mm est nécessaire pour limiter les
interactions entre les 2 plaques.

e Les puissances de maintien sont environ de 3,48W pour la plaque a 95°et de 1,46W
pour la plaque a 72°.

e Le fluide circulant dans les capillaires se met a la température des plaques en moins
d’une seconde.

e Le systéme complet peut étre modélisé comme un systeme du premier ordre avec un
retard pur. Nous avons pu déterminer la constante de temps et la résistance au point
de fonctionnement. Nous avons pu aussi établir que le retard pouvait étre négligé.

3.4. Conception du systeme de régulation de la température
3.4.1. Stratégie de régulation
Le systéme de régulation est décrit sur les Figure 77 et Figure 78. Il est composé de deux tapis
chauffants et deux capteurs de température de type LM35. Les capteurs fournissent une
tension analogique égale a 10 mV/°C. Cette tension est acquise par une carte Arduino via ses
convertisseurs analogiques-numeériques. Les tapis chauffants sont commandés par un signal
numeérique généré par I’Arduino via un transistor MOSFET (IRF520).

Alimentation
36V ; 145A

Vers PC (test)

Alimentation 7V-12V
(utilisation)

Capteur de
température LM35

Entrée secteur
Terre
Neutre
Phase

Capteur de
température LM35

&Luu

e RN
:o\,t S
4

D Mosfet IRF520

Carte Arduino Uno

Tapis chauffant

Tapis chauffant

Figure 77. Schéma électronique visuel du montage complet pour la régulation de la température du systéme.

La stratégie de régulation consiste a envoyer dans un premier temps une forte puissance aux
tapis chauffants afin que ceux-ci atteignent rapidement la température de consigne, puis de
les asservir a leur température de consigne en se servant des mesures des capteurs de
température.

Deux types de correcteurs sont étudiés : un tout ou rien et un correcteur Pl pour lequel la
commande se fait via en modulation par largeur d’impulsion (PWM). Notre correcteur Pl avec
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sortie PWM a montré des problemes lors des tests expérimentaux alors que le correcteur
on/off a montré des premiers résultats satisfaisants pour une premiéere application.

Nous avons donc, pour le moment, délaissé le correcteur Pl pour le correcteur on/off. Le
correcteur Pl reste cependant une solution possible pour améliorer nos résultats obtenus pour
la régulation de la température en régulation on/off.

ARDUINO

-----------------------------------------------------------------------------

TEMPERATURE DE : ,
CONSIGNE CORRECTEUR || PWM R MODULE L PLATEAU B
; g MOSFET ' 7| CHAUFFANT
CAPTEUR DE

TEMPERTAURE  [*

SYSTEME PCR

Figure 78. Schéma bloc de I'asservissement en température du systéeme PCR

3.5. Régulation de la température

La Figure 79 montre le montage final de la PCR microfluidique avec le systéme
I'asservissement en température.

Figure 79. Montage final pour les tests de régulation en température

Les résultats que nous avons pu obtenir pour 'asservissement en la température avec une
régulation tout ou rien est visible sur les Figure 80 et Figure 81. Les températures
d’appariement et d’élongation sur lesquelles nous avons testé notre modéle thermique ont
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été choisie en fonction de la littérature. Ainsi I'étude a la température de 72°C a été faite sur
une approximation générale des températures de la littérature.

Cependant les échantillons que nous avons pu avoir avaient une température moyenne
d’appariement + élongation de 65°C. Ainsi la température basse a été testée a 65°C pour
convenir aux restrictions que nous avons eu sur I’échantillon de pré-mix qui nous a été fourni.
Cet échantillon sera présenté dans le paragraphe 3.6.1.

100
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90 / -

o / —Plateau haut
80 / —pl -
/ Plateau bas

75

70 /

65

o / /

55

o / /
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w |/
/

Température (°C)

35 /

30 j

Figure 80. Graphique de suivi de température en conditions réel avec passage d’eau dans les canaux microfluidiques

Nous pouvons remarquer dans la Figure 80 que le systéme de chauffage initial mériterait
d’étre amélioré pour éviter le dépassement lors de la montée en température initiale. Cela
pourrait se faire en diminuant progressivement le chauffage initial a mesure que l'on
s’approche de latempérature de consigne qui perd environ 6 min a la mise en route. Toutefois,
le temps de mise en route reste inférieur a celui que nous nous sommes imposés dans le cahier
des charges (15 min).

Au niveau de la Figure 81, nous pouvons voir les variations de températures autour d’une
moyenne de température de 94.96°C et un écart-type de 0.12°C.

Cependant, les résultats obtenus pendant la phase de température fixe nous permettent
d’envisager des tests avec du matériel génétique afin de valider la preuve de concept.
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Figure 81. Grossissement sur la zone de maintien en température a 90°C.

3.6. Résultats expérimentaux

3.6.1. Protocole
Ces tests ont été effectués en collaboration avec I'équipe de recherche du Laboratoire de
Biotechnologie et Signalisation Cellulaire de Strasbourg (Pr. Bruno Chatton). Celui-ci nous a
fourni un pré-mix avec du matériel génétique nécessaire pour effectuer une PCR. La phase 1
est la phase de dénaturation a 95°C et phase 2 la phase d’appariement + polymérisation a
65°C.

Tableau 5. Tableau récapitulatif du protocole expérimental effectué pour la PCR microfluidique

Nombre de cycles 25
Temps de Phase 1 (min) 1
Temps de Phase 2 (min) 2
Longueur canal pFlu Phase 1(mm) 58
Longueur canal pFlu Phase 2(mm) 116
Section du canal (um?) 50670
Débit du fluide (uL/min) 2.93

Dans le Tableau 5, nous pouvons voir les parameétres du protocole expérimental que nous
avons appliqués pour le test de PCR avec notre dispositif. Les mémes valeurs de temps et de
température ont été utilisées pour effectuer une PCR « classique » afin de comparer les
résultats.

Les résultats des deux PCR ont ensuite été caractérisés par électrophorese. L'électrophorése
est une technique de référence pour la caractérisation de I’ADN [95]. En ajoutant un tampon
de pH a notre solution d’ADN, nous allons pouvoir charger notre échantillon négativement, le
tampon va permettre également d’éviter la modification du nombre de charges sur I’ADN qui
pourrait changer avec une variation de pH potentiel. L'échantillon est ensuite injecté dans un
gel d’agarose. Nous allons ensuite appliquer un champ électrique de part et d’autre du gel,
forcant I’ADN a migrer vers I'anode. Le gel, dans lequel I’ADN va migrer, a le r6le de tamis ; les
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brins d’ADN plus grands vont migrer plus lentement vers I’'anode que les brins les plus courts.
Ceci permet alors de caractériser la taille les brins d’ADN dans un échantillon. Une fois la
migration finie, le gel est plongé dans un bain de bromure d’éthidium. Cet intercalant de ’ADN
est fluorescent aux rayonnements ultraviolets ; ceci permet de révéler I’ADN présent dans le

gel.

3.6.2. Résultats

Nous pouvons observer les résultats obtenus sur la photo du gel d’électrophorése a la Figure
82. Sur cette photo, chacune des bandes blanches correspond a un échantillon d’ADN de
méme longueur. Le marqueur de poids moléculaire est un mélange de différents brins d’ADN
de longueur connue ; elle nous permet de voir la taille des brins d’ADN de notre échantillon.
La Figure 82 regroupe deux résultats d’électrophoréses effectués séparément (celle avec
notre PCR microfluidique et celle effectuée avec un thermocycleur classique). Ceci explique
pourquoi le marqueur de poids moléculaire ne migre pas de la méme maniére a gauche et a
droite.

Controle
négatif  Test pFlu PCR PCR classique

Marqueur de poids moléculaire

Figure 82. Photo de I’électrophorese. Le cadre bleu montre le contréle négatif, le cadre vert montre les résultats obtenus avec
notre PCR microfluidique et le cadre jaune montre les résultats obtenus par PCR « classique ».

L'intensité lumineuse de chacune des bandes blanches représente également la concentration
d’ADN a cet endroit. Nous avons fait trois tests avec notre méthode de PCR microfluidique et
un test avec la méthode classique afin de comparer nos résultats. De I’ADN a migré jusqu’a la
méme échelle du marqueur de poids moléculaire dans les deux cas. Cela prouve I'efficacité de
I'amplification réalisée par la PCR microfluidique. En revanche, l'intensité de la trace est
beaucoup moins forte dans notre cas que dans le cas de la PCR classique. Nous en déduisons
donc que I'amplification a été moins efficace. Qualitativement, nous pouvons estimer la perte
de gain d’amplification a un facteur entre 100 et 1000

4. Modélisation de la réaction de PCR

La deuxieme étape de modélisation concerne la réaction biologique. Nous avons voulu créer
un modele dynamique dépendant de la température permettant de décrire la réaction de PCR
[96].
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4.1. Equations bilan et modeles dynamique
Nous présenterons ici dans un premier temps les équations correspondantes, phase par
phase, de la PCR, avant de présenter les équations générales.

4.1.1. Phase de dénaturation
Pour rappel, cette phase permet de séparer de I’ADN double brin en ADN simple brin. En
équation chimique cela s’écrit :

D 2S 78

S

Avec D I’ADN double brin (mol/L) et S ’ADN simple brin d’ADN (mol/L), k; (s!) la vitesse de la
réaction de dénaturation de I’ADN double brins en deux ADN simple brin et k_; (s?) la vitesse
de réaction d’hybridation de deux ADN simple brin en un ADN simple brin.

La dynamique de cette réaction est décrite par les équations différentielles suivantes.

d[D] B . .

Tl —ky - [D] + k_y - [ST? 73
d[S
cgt] =2 (ky -+ [D] —k_y = [S]?) 80

4.1.2. Phase d’appariement

Cette phase correspond a I'appariement des amorces d’ADN sur les brins d’ADN simple afin
de commencer la synthése complémentaire du simple brin. Cette réaction s’écrit donc :

k>

—>

S+P SP 81
%
k_;

Avec P les amorce d’ADN et SP le complexe ADN simple brin avec I'amorce liée, k, (molt.s.L)
la vitesse de réaction d’appariement du complexe SP et k_, (s!) la vitesse de dissociation du
complexe SP.

Le modéle dynamique associé a cette réaction est :

~gp = ke IS1-[P]+ k_z - [SP] 82
M ke 151 1P+ k5P 83
W8 e 151 1P ke - 5P 84

4.1.3. Phase d’élongation
Lors de cette phase, 'enzyme polymérase va se lier au complexe formé par 'amorce et ’ADN
simple brin. Puis 'enzyme va reconstituer le brin d’ADN complémentaire du simple brin en
consommant les nucléotides nécessaires a la polymérisation. Il y a donc ici deux réactions qui
se font I'une aprés I'autre. L'attache de I'’enzyme sur le complexe formé par 'amorce et ’ADN
simple brin :
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N
SP+E__SPE 85
b
k_3
Avec E I'enzyme (mol/L) et SPE le complexe formé par I'amorce, ’ADN simple brin et la
polymérase, k5 (moll.s.L) lavitesse de la réaction de formation du complexe SPE et k_5 (s’
1) 1a vitesse de dissociation du complexe SPE.

La deuxiéme réaction est I'élongation du brin d’ADN. Cette réaction est en réalité une série de
petites réactions qui vont se répéter les unes apres les autres. En supposant que la liaison d’un
nucléotide est une réaction rapide en comparaison avec toutes les autres, nous allons pouvoir
utiliser un modele simplifié pour I’élongation, consistant a dire que nous allons former un ADN
double brins a I'aide du complexe SPE et de p nucléotides. Cette réaction libére la polymérase.
De plus, nous supposerons que cette réaction est irréversible et se produit a une vitesse k,
dépendant de la concentration en nucléotide. Cette derniere hypothese permettra de
modéliser une éventuelle carence en nucléotide en fin de réaction.

k
SPE+p-N—D+E 86

L’ensemble de ces deux réactions se traduit numériquement par :

d[SP] = —ks - [SP] - [E] + k_5 - [SPE] 87
dt
%Lkg-[sp] E]+ (kea + ka(IND) - [SPE] N
‘”Z’;E] = ks [SP]- [E] = (k-3 + ka(IND)) - [SPE] N
d[N] _
7 = k4([N]) o

4.1.4. Modéle biologique complet
Mises bout a bout, les équations 78 a 91 permettent d’écrire le modele dynamique de la PCR
sous la forme d’un systéme de 7 équations différentielles couplées avec 7 inconnues :

( UPY e ID] 4+ ke - [ST2 + kaIND)
dt
O 2 D)~ ey (1) kg (81 1P) ey [SP)
drp] |
7——’(2 [S1-[P] + k_5 - [SP]
d[SP
LI 151 1P) — ke - 15PY — ko [5P)-[E) 4 ks - [SPE] 92
%z —ks - [SP] - [E]+ (k_5 + k4([N])) - [SPE]
d[‘ZI;E] 5 [SP]-[E] = (k_5 + k4([N])) - [SPE]
d|N
\ % = —p - k,([N])
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4.2. Couplage au modele thermique
Les vitesses de réactions sont toutes dépendantes de la température ; ce modele sera donc
couplé au modele thermique. Par exemple, si I’'on prend I’équation 78 a 95°C la réaction sera
plus dirigée vers la formation de 2S a partir de D, alors qu’a 65°C ce sera I'inverse, et le double
brins D ne se séparera pas en deux simples brins.

4.3. Résultats de simulation

4.3.1. Dénaturation
L’hybridation des molécules d’ADN est souvent exprimée par le ratio 8 entre le nombre total
de ADN double brins et le nombre total de molécules d’ADN dans la solution. Cette valeur 6
s’exprime ainsi.

p—_ 2101 93
[ST+2-[D]
Or, en régime permanent et d’aprés I’équation 78, nous pouvons écrire :
k_y - [S]?
Dl=—-—"- 94
(D] =~
donc
2-k_,[S]? 1
ko [ST+2-ky ISP L K
2-k_q[S]

Cette fonction dépend évidemment de la température (via les parametres k; et k_;) et
présente, la plupart du temps, un profil de type sigmoidal [97]. Par identification de 6(T) avec
une sigmoide, nous en déduisons que :

kk__ll =2-[5]" e®p*(T—=Tp) 96
ou ap est un parametre empirique déterminant la raideur de la transition entre I’ADN simple
brin et 'ADN double brins et Tp est la température de dénaturation, c’est-a-dire la
température a partir de laquelle plus de la moitié des molécules d’ADN double brin est
dénaturée. Fixons dans un premier temps Tp a 85° c’est-a-dire 10° en dessous de la
température a laquelle se passe la dénaturation lors d’'une PCR classique. La constante ap est
alors ajustée de sorte que 6 baisse a 1% a 95°. Le calcul donne ap = 0.46. Enfin, la constante
de temps k; (resp. k_;) correspond, d’apres I'équation (79), a la constante de demi-vie de
I’ADN double brins (resp. simple brin) lorsque celui-ci est a température tres supérieure (resp.
inférieure) a Tp. Celui-ci fixe la dynamique de la réaction de dénaturation. Nous fixons
arbitrairement la somme k; + k_; a 0.05 ce qui représente un temps caractéristique de
20 secondes.

4.3.2. Hybridation des amorces
Nous pouvons faire le méme raisonnement avec les constantes k, et k_, dans la mesure ou
la liaison entre I'amorce et I’ADN simple brin peut étre assimilée a une hybridation. Toutefois,
les températures d’hybridation dépendant de la longueur des séquences, donc les valeurs de
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k, et k_, , seront différentes de celles de k, et k_;. Le rapport est également inversé car k;
représente une vitesse de dénaturation alors que k, représente une vitesse d’hybridation. En
utilisant la méme approximation sigmoidale que précédemment, nous pouvons écrire

k—z

m = e (T-Ty) 97

Ou ay joue le méme réle que ap et ou Ty est la température d’hybridation des amorces. Nous
fixons cette fois Ty a 70°C, c’est-a-dire 10°C de plus que la température normale a laquelle
cette étape se fait sur une PCR classique. a est ajusté comme précédemment a une valeur
faisant en sorte que I'efficacité d’hybridation passe a 99% pour une température 10°C
inférieure a Ty, ce qui donne a nouveau 0,46. Enfin, k, (resp. k_,) correspond cette fois a la
vitesse de formation (resp. a la demi-vie) du complexe formé par 'ADN simple brin, et
I’'amorce lorsque la température est de plus de 10° en dessous (resp. au dessus) de Ty. Ces
valeurs représentent la dynamique de I’hybridation des amorces que nous pouvons supposer
plus rapide que la dynamique de dénaturation car les brins d’ADN en jeu sont plus courts.
Nous fixons donc arbitrairement la somme k, + k_, a 2 s, ce qui représente une constante
de temps de 0,5 secondes.

4.3.3. Elongation
L’élongation peut étre considérée comme une réaction enzymatique. Nous pouvons donc
simplifier le modeéle en utilisant une équation de Michaelis-Menten, ce qui évite de devoir
utiliser ks, k_5 et k,. C'est la méme approche que celle utilisée dans [98]. Dans ce cas, les
équations (88) et (89) sont supposées toujours étre en régime permanent, et v.,;, qui est a la
fois la vitesse de consommation du substrat (le complexe SP formé par I'amorce et ’ADN
simple brin) et la vitesse de production de I’ADN double brins, peut s’écrire sous la forme :

[SP]
Veat = Vmaxm 98

Avec K, la constante de Michaelis, c’est-a-dire la concentration de SP en dessous de laquelle
la vitesse de réaction est divisée par 2 et 1,4, la vitesse maximale de réaction. En principe,
dans I'équation de Michaelis, V. = k4 - [E]. Or k, dépend de la concentration de
nucléotides disponibles. Nous modéliserons cette dépendance par une équation de Hill :

[N]4

ko = Ky - —p————
4 max K13+[N]q 99

oU k.4, €st la vitesse maximale de la réaction lorsque la concentration de nucléotide n’est
pas limitante, K, est la concentration de nucléotide en dessous de laquelle la vitesse de la
réaction est divisée par 2 et g est un parametre empirique témoignant de la raideur de la
transition entre une production maximale et une production nulle. S’agissant encore une fois
d’un phénomene d’hybridation, nous pouvons supposer que ce k4, dépend également de la
température et appliquer également un modeéle de loi sigmoide dépendant de deux
parametres ag et Ty :

!

k max
— 1
kmax(T) - 1 + eaE'(T_TE) 00
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L’équation complete de v, s’écrit donc :

k' max [E]- [N]9 [SP]
1+ e (T-TE) K+ [N]? Ky +[SP]

Veat = 101

Ici, la température d’élongation Ty est fixée 10°C au-dessus de la température a laquelle se
fait I’élongation sur une PCR classique, c’est-a-dire 85°C. a est calculée de la méme maniére
que précédemment. k', est la vitesse maximale a laquelle une polymérase effectue
I’élongation d’un brin d’ADN. Cette valeur sera fixée a 0.05 ce qui correspond a un temps
moyen d’élongation de 20 secondes. Les trois autres valeurs sont également fixées
arbitrairement a des valeurs telles que la limitation de la vitesse de réaction a cause de la
concentration de SP ne soit pas rédhibitoire en début de PCR ou la concentration de SP est
faible et que la limitation de la vitesse de réaction par la quantité de nucléotides n’intervienne
gu’en fin de PCR.

L'utilisation du modéle de Michaélis permet de réduire le modéle dynamique de la PCR a
5 équations différentielles dépendant de 5 quantités variables : la concentration d’ADN simple
brin, la concentration d’ADN double brins, la concentration d’amorces, la concentration de
nucléotides et la concentration d’ADN simple brin lié a I'amorce. Les paramétres du modeéle
sont résumés dans le Tableau 6.

Tableau 6. Résumé des différents parameétres utilisés pour la simulation

k1max €t k_1 max Constante de demi-vie de | 0.05s*
I’ADN dans des conditions de
températures optimales

kamax €t k_2max Vitesse  d’hybridation du | 2s?
primer sur ’ADN simple brin
dans des conditions de
températures optimales

k' o Vitesse maximale | 0.05 s
d’élongation par polymérase
Ky Concentration de complexe | 1 nM

a laquelle la vitesse
d’élongation de I’ADN est
divisée par 2

Ky Concentration de | 10 nM
nucléotides a laquelle Ia
vitesse  d’élongation de
I’ADN est divisée par 2

q Raideur de la transition lors | 2,5
de la limitation de la vitesse
d’élongation a cause de la
carence en nucléotides

ap Raideur de la transition de la | 0.46
courbe de dénaturation
ay Raideur de la transition de la | 0.46

courbe d’hybridation
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ag Raideur de la transition de la | 0.46
courbe d’élongation

Tp Température de | 85°C
dénaturation

Ty Température d’hybridation | 70 °C

Ty Température d’élongation 85 °C

p Nombre de nucléotides dans | 50

la séquence a amplifier

4.3.4. Modeéle thermique
Pour ces simulations, nous considererons deux cas de figures. Dans le premier, I’échantillon
est mis en contact avec une plaque d’aluminium dont la température varie au cours du temps
pour former les cycles. Nous supposons que |I’échange thermique entre la plaque d’aluminium
et I'échantillon est parfait, comme nous I'ont montré les simulations thermiques présentées
en section 3). La température de I’échantillon peut étre modélisée par un systéeme du
1¢" ordre :

dT

Cen E —h-§-(T- Tambiante) = ¢(t) 102

avec Cyp, la capacité thermique de la plaque d’aluminium, h le coefficient de convection avec
I"air, S la surface de contact entre la plaque d’aluminium et Iair et ¢p(t) la puissance thermique
fournie ala plaque. La plaque d’aluminium étudiée au paragraphe 3 a un temps caractéristique
de 1200 secondes. Elle ne conviendrait donc pas pour un tel systéme car il faudrait attendre
prés d’'une heure avant que la température ne se stabilise entre chaque cycle. Nous
considererons donc un plus petit systeme de chauffage dont la constante de temps de
0.1 seconde. Le cycle simulé est constitué de 3 étapes : 2 minutes a 95°C, 2 minutes a 60°C et
2 minutes a 75°C.

Dans le second cas de figure, nous allons considérer un systeme plus proche de celui que nous
avons fabriqué. L’échantillon circule au contact d’une plaque d’aluminium dont la
température est maintenue a 95°, puis traverse l'isolant pour se retrouver ensuite en contact
avec l'autre plague a 65°C. Le temps de contact avec la plaque chaude est de 56 secondes,
celui avec la plaque froide de 116 secondes et le passage dans l'isolant dure 4 secondes a
chaque fois. D’apreés la simulation thermique réalisée en partie 3, nous pouvons considérer le
gradient de température dans l'isolant comme linéaire.

4.3.5. Simulations
Les deux modeles de PCR ont été implémentés sous Python. Sauf indications contraires, les
simulations sont réalisées avec les parametres du tableau 1. De plus, les concentrations
initiales utilisées sont de 1 uM pour la polymérase, 10 uM pour I'amorce, 1 mM pour les
nucléotides et 1 pM pour I’ADN. Les simulations se font toujours sur 20 cycles. L'amplification
attendue est donc de I'ordre d’un million.

4.4. Cas de la PCR « classique »
Les résultats de simulation pour la PCR classique sont donnés sur la Figure 83 pour le cas idéal.
Nous observons bien I'alternance des phases de dénaturation et d’hybridation avec, a chaque
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fois, I'alternance avec la domination de I’ADN simple brin et de I’ADN double brins.
L'amplification simulée aprés 20 cycles est de 991000, ce qui est conforme a la théorie. En
jouant avec les paramétres du modele, nous observons une forte dépendance de la
performance de la PCR avec le rapport entre k_; et k,. Cette forte dépendance peut
s’expliquer a partir du modele. En effet, lorsque ’ADN simple brin est ramenée a 60°C, deux
réactions sont en concurrence : I’hybridation de I'amorce et I’hybridation (dont la constante
est k_;) et entre deux brins d’ADN (dont la constante est k,). Pour avoir une amplification, il
faut empécher la réhybridation de deux ADN simple brin, et donc avoir k, > k_;.

L0 _ 4sona

054 ssDNA

0.6
0.4 4

T (1A

0.0 — =
T T T T T T T T T
0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000

—— amplification
105 4

104 4
103 4
102 4

10! 5

10° T T T T T r T
0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000

Figure 83. Cas normal

Nous nous plagcons maintenant dans le cas ou le nombre d’amorces disponibles est limitant
(Figure 84). Nous diminuons pour cela la concentration initiale d’amorce a 10 nM. La
simulation montre un arrét net de la PCR lorsque le stock d’amorces est épuisé (ici au cours
du 128me cycle). L’amplification diminue d’un facteur 200. Un effet similaire peut étre observé
lorsque nous limitons le nombre de nucléotides disponibles.
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0.010 4 — dsDNA
ssDNA
0.008 4
—— primer
0.006
0004 ] BIBIRIRIRIRIn]
— UUUUUUU
0.000 4 — — = <T - - N
T T T T T T T T T
0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000
108
—— amplification
105 4
104_
103_
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10! 4
10° T T T T T T T
0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000

Figure 84. Simulation en réduisant le nombre d’amorces

De la méme maniére, nous pouvons simuler le comportement de la PCR lorsque le nombre de
polymérases est limitant. La Figure 85 montre une simulation pour une concentration de
polymérases de 10 nM. Nous observons que le gain des cycles chute en fin de PCR. En effet,
lorsqu’il y a plus de complexes formés de I’ADN simple brin et de I'amorce que de polymérases,
certains complexes ne peuvent pas former d’ADN double brin pendant le temps d’élongation.
Dans cet exemple, nous observons une diminution du gain de la PCR d’un facteur 5.

0.30 q
—— dsDNA

0.25 1 ssDNA
0.20 1
0.15 4 ﬂ

0.10

0.05 4 /_‘ k/ k/

0.00 4 -/ LFL k

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000
108
—— amplification

10°

104 B

103 B

102 {

10! {

100 T T T T T r T

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000

Figure 85. Simulation en réduisant le nombre de polymérases.

Nous utilisons également le modéle pour simuler une PCR a deux paliers uniqguement
(2 minutes a 95°C puis 4 minutes a 65°C). L'impact est une baisse de |'efficacité de chaque
cycle conduisant a une perte de gain global d’un facteur 2. Enfin, nous analysons I'impact de
la constante de temps du dispositif de chauffage sur les performances de la PCR. Nous
simulons par exemple le résultat d’'une PCR avec un dispositif ayant une constante de temps
de 10 secondes au lieu de 0,1 secondes. La encore, 'impact est une réduction de I'efficacité
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de la PCR a chaque cycle, conduisant a une diminution du gain global du gain. Un facteur 100
est mesuré dans notre cas.

0.0125{ — dsDNA
ssDNA
0.0100 4
0.0075 -
0.0050
0.0025 —
—1 \
0.0000 E—————— e @ mu W I N N
T T T T T T T T T
0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000
108
—— amplification
105 B
104 4
103 4
10?
101 4
10° T T T T T T T
0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000

Figure 86. Simulation en condition optimale mais avec un dispositif thermique dont la constante de temps est de 10 secondes
au lieu de 0,1 secondes.

4.5. Cas de la micro PCR

Nous avons également simulé le dispositif de uPCR dans les mémes conditions que le dispositif
de PCR classique et avec des paliers de températures correspondant a ceux réalisés par le
dispositif que nous avons développé. Les résultats de la simulation sont donnés sur la Figure
87. L'amplification semble efficace mais son gain n’est que de 66000. En observant bien la
courbe, nous remarquons qu’avec les parametres et les temps de cycles choisis, la
dénaturation de I’ADN simple brin n’atteint pas son asymptote. Le temps de dénaturation est
donc trop court. Nous avons refait une simulation avec un temps de dénaturation de
4 minutes au lieu de 1. Cette fois le gain a atteint une valeur trés proche de celle obtenue sur
le dispositif classique avec la PCR a deux paliers, c’est-a-dire environ la moitié du gain
théorique attendu.
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Figure 87. Simulation du dispositif de micro PCR

5. Prospective

5.1. Modélisation du laboratoire sur puce complet
Le principe général du laboratoire sur puce sera de pouvoir détecter un gene spécifique d’un
échantillon d’ADN et de permettre un suivi quantitatif en continu de la PCR. Nos outils de
conception et simulation permettront de pouvoir concevoir de maniére optimale la PCR ainsi
gue I'ensemble du dispositif.

Le schéma du modéle est donné sur la Figure 88. Nous pouvons y voir un controleur central
qui permet de gérer tous les parametres d’entrés du laboratoire sur puces tel que :

e Laconcentration des espéces présentes dans le premix PCR. Nous pouvons également
voir sur le schéma un fluorophore ; celui-ci permettra de suivre la PCR en continu.
Nous expliquerons plus en détail sa fonction dans le paragraphe 5.2.

e La concentration en anticorps marqueur du gene a détecter par le laboratoire sur
puce.

e Le débit d’entrée de chaque espéce.

e Latempérature des zones pour la PCR comme vu en 3.5.

Il aura aussi la charge de traiter les signaux mesurés sur le dispositif en sortie pour
éventuellement mettre en place des contre-réactions :

e Suivi de la température avec des capteurs adaptés et ajustement des puissances
envoyées dans les systémes de chauffage (déja décrit au paragraphe 3.1)

e Suivi de la PCR avec un biocapteur optique qui permettra d’adapter I'apport de
réactifs ou d’arréter lorsque I'état d’équilibre de la PCR est atteint (ces points sont
détaillés au chapitre 4.2.)

e Mesurer la réponse d’un biocapteur en charge de la détection d’un gene d’intérét
pour éventuellement stopper la réaction dés que le seuil de détection est atteint et
ainsi accélérer le diagnostic.
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Figure 88. Schéma bloc du laboratoire sur puce final. Chacun des blocs peut étre simulé par des outils développés dans les parties précédentes.
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5.2. Dispositif gPCR
Une mesure qui nous permettrait d’améliorer notre outil de PCR microfluidique serait la
connaissance des concentrations en ADN au fur et a mesure des cycles. Cette technique est
déja présente en biologie et se prénomme qPCR ou PCR en temps réel [99].

Le principe de la PCR en temps réel est une réaction PCR standard réalisée en présence d'un
fluorophore (exemple : SYBR [100]) qui fluorescence lorsqu'il est intercalé dans I'hélice d'ADN.
La fluorescence augmente a mesure que la quantité de produit de PCR augmente et est
guantifiée aprés chaque cycle de PCR terminé [101].

La fluorescence est détectée par des capteurs largement utilisés tels que des phototransistors,
des photodiodes ou des tubes photomultiplicateurs [100]. Les dispositifs optiques peuvent
capturer la lumiére de fluorescence émise par les fluorophores et mesurer l'intensité
lumineuse [90]. Pour étre adapté a notre dispositif, nous pouvons imaginer un dispositif de
détection comme décrit schématiquement sur la Figure 89.

: Plaque d'alluminium
mmmm : Tapis chauffant
mm ; Isolant thermique

Source LED

o _ e —

& D cMoS

Contréleur

Figure 89. Représentation schématique du dispositif de contréle en continu de la PCR sur notre systéme de PCR microfluidique.

5.3. Détection d’un geéne
De nombreux biocapteurs ont déja été développés pour la détection de genes spécifiques
dans un brin d’ADN [102]. Presque tous les types de transducteurs (voir chapitre 1) ont leur
méthode de détection de géne.

Nous pouvons imaginer un mélange avec un marqueur du gene spécifigue que nous
souhaitons détecter, par exemple un anticorps spécifique. Puis dans une cavité microfluidique
nous immobiliserions, sur le sol de la cavité, des anticorps anti ADN qui permettront
d’'immobiliser '’ADN marqué au niveau du transducteur du biocapteur.

La modélisation de cette chambre d’analyse, via les outils que nous avons développés dans le
chapitre 4, nous permettra d’optimiser la conception de celle-ci.
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5.4. Mélangeurs adaptés

5.4.1. Meélangeur pré-mix / préparation PCR
Comme nous avons pu le voir plus tét (paragraphe 1.2), afin d’effectuer une PCR il nous faut
un mélange spécifique de réactifs avec I’échantillon d’ADN. Cette préparation a besoin d’étre
bien mélangée. Afin de concevoir ce mélangeur, nous utiliserons les techniques que nous
avons pu voir dans le chapitre 2. Ainsi notre mélangeur peut étre traduit en un schéma
électrique équivalent, comme cela est montré a la Figure 90.

Les résistances sont calculées en fonction de la proportion de chaque éléments (nucléotides,
amorces, polymérases, fluorophore et échantillon d’ADN) présent dans la préparation pré-
PCR.

Figure 90. Schéma électrique équivalent du mélangeur pré-PCR. A, B, C et D représentent les pompes affiliés au pré-mix et E
la pompe de I’échantillon d’ADN.

5.4.2. Meélangeur sortie de PCR
En sortie de PCR, nous avons un mélange entre I'échantillon d’ADN amplifié et un marqueur
du géne spécifique que nous cherchons a détecter.

Ici, le mélange est différent puisqu’il implique une réaction entre les deux especes mélangées.
Pour pouvoir modéliser au mieux ce mélangeur, nous allons avoir besoin des outils que nous
avons développés dans le chapitre 3, a savoir le modeéle compact de mélangeur
microfluidique.

6. Conclusion

Au sein de ce chapitre nous avons pu voir comment créer un outil de PCR microfluidique. Cet
outil nous a permis de d’ajouter la modélisation de la température ainsi que la modélisation
d’une réaction biologique complexe.

La PCR microfluidique a pu étre testé expérimentalement afin de valider notre modele
thermique. Cet outil permettra pour la suite du projet de réaliser un laboratoire sur puce
complexe.
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Nous avons présenté ici la modélisation du laboratoire sur puce complexe. Cette modélisation
utilise les différents outils que nous avons pu développer dans tous les chapitres de cette
these.
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Conclusions et perspectives générales

Tout le long de cette thése nous avons pu avancer notre conviction sur le futur des
laboratoires sur puces. Nous sommes convaincus que l'avenir des laboratoires sur puces
passera par une spécialisation des taches : conception et fabrication.

Dans la premiére partie du manuscrit, nous avons montré la complexité des laboratoires sur
puce en montrant la pluralité scientifique qui en découle. Nous avons vu qu’il existait des outils
de modélisation pour ceux-ci, cependant aucun de permettait de modéliser un laboratoire sur
puce complet sur un méme environnement de simulation. Pour répondre a cette
problématique nous avons décidé de créer un outil de conception pour les laboratoires sur
puce dans un environnement de simulation de la microélectronique.

Ainsi, dans la deuxiéme partie du manuscrit, nous avons vu que la modélisation de circuits
microfluidiques se faisait déja a travers I'analogie entre I'électronique et la microfluidique.
Cette modélisation est particulierement puissante et déja utilisé pour modéliser de nombreux
circuits microfluidiques. Cependant nous avons pu voir que cette modélisation peut étre
problématique en cas de gradients de concentrations au sein d’'un mélangeur passif.

Pour répondre a cette nouvelle problématique, nous avons étudié le mélange passif en
microfluidique dans la troisieme partie du manuscrit. Nous avons pu voir que la résolution des
équations relatives au mélange pouvait étre résolue en traduisant celles-ci par des séries de
Fourier. Ainsi nous avons pu développer un modéle compact de mélangeur permettant de
modéliser les gradients de concentration au sein d’'un mélangeur microfluidique passif.

Dans la quatrieme partie du manuscrit, nous avons développé un outil de modélisation basse
abstraction. Cet outil permet la simulation de certaines zones du laboratoire sur puce plus
complexe qui méritait une simulation plus précise. Les travaux antécédents de I'équipe
montraient la possibilité de modéliser en 3D la diffusion d’une molécule dans un
environnement de simulation de la microélectronique. En reprenant ces travaux, nous avons
pu y ajouter I'advection afin d’adapter ce simulateur a une utilisation plus générale des
laboratoires sur puce.

Finalement dans la derniére partie du manuscrit, nous avons développé un outil de PCR
microfluidique, début d’un laboratoire sur puce plus complexe. Ce développement nous a
permis d’incorporer la modélisation thermique au sein de notre outil de modélisation. Nous
avons également développé un modele décrivant les différentes réactions biologiques de la
PCR. Finalement nous avons montré un modele complet d’un laboratoire sur puce théorique
gue nous pourrions modéliser avec I'ensemble des modéles que nous avons développé tout
le long de cette these.

In fine, nous avons finalement développé un outil de modélisation complexe multiphysique
permettant la modélisation de laboratoires sur puces. Certaines améliorations pourront étre
apportées :
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e Ajouter la réaction dans notre modele compact de mélangeur que nous avons décrit
dans le chapitre 3.

e Valider de notre simulateur différence finie, présenté dans le chapitre 4, en 3D avec le
raffinage des mailles pour plus de précision sur des zones précises.

e Eprouver nos outils avec des laboratoires sur puces existants afin de les améliorer avec
des comparaisons expérimentales.

Une amélioration finale de notre simulateur serait de le rendre plus convivial pour des
utilisateurs externes. En effet actuellement, celui-ci reste un outil utilisable uniquement par
des initiés.

Ces travaux ont pu mettre un bon premier pas dans le sens du développement d’un outil
d’aide a la conception pour les laboratoires sur puces. Ces outils sont appelés a connaitre un

développement aussi fulgurant que la microélectronique et ces travaux seront une aide pour
les concepteurs futurs.
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Résumé

Depuis les années 2000 la demande en outils d’analyses biologiques et chimiques, fiables et portatifs a augmenté
dans plusieurs domaines (santé, environnement, agroalimentaire, ...). Pour répondre a cette demande, des outils
d’analyses miniaturisés, appelés « laboratoires sur puces » se sont développés en particulier sur le plan technique
au cours de la derniére décennie. Cependant, les développements industriels a grande échelle des laboratoires sur
puces restent encore a découvrir et a étre exploités. Cette thése essaie de donner une réponse au développement
industriel des laboratoires sur puce. Notre postulat de base est un mimétique du développement de la
microélectronique. En effet, celui-ci a été fulgurant ces 50 derniéres années grace a la séparation des compétences
de technologie de fabrication et de celles de modélisation. Cette séparation a permis la libre création d’industries
spécialisées soit dans la fabrication, soit dans la modélisation sans interdépendance I'une avec I'autre.

Le but de cette these a été de développer différents outils de simulation pour les laboratoires sur puces compatibles
avec un environnement de simulation électronique. Nous avons pu développer différentes approches a des niveaux
d’abstractions différents afin de permettre une plus grande liberté de réponse a la simulation d’'un laboratoire sur
puce.

Mots-clefs : Laboratoire sur puce, simulation, modélisation, biocapteur, microfluidique, conception assistée par
ordinateur

Abstract

Since the 2000s, the demand for reliable and portable biological and chemical analysis tools has increased in several
areas (health, environment, agrifood, etc.). To meet this demand, miniaturized analysis tools, written "lab-on-a-chip"
have been developed, in particular on a technical level, over the past decade. However, large-scale industrial
developments in lab-on-chips have yet to be discovered and exploited. This thesis tries to give an answer to the
industrial development of labs-on-chip. Our basic postulate is a mimetic of the development of microelectronics.
Indeed, it has been dazzling over the past 50 years thanks to the separation of the skills of manufacturing technology
and those of modeling. This separation allowed the free creation of industries specializing in either manufacturing or
modeling without interdependence with each other.

The aim of this thesis was to develop different simulation tools for labs on chips compatible with an electronic
simulation environment. We have been able to develop different approaches at different levels of abstractions in
order to allow greater freedom of response to the simulation of a laboratory on a chip.

Keywords: Lab-on-chip, simulation, modeling, biosensor, microfluidics, computer-aided design
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