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Introduction générale

La microfluidique, branche de la mécanique des fluides, a connu un essor sans
précédent depuis le début des années 1990. Cette science, plutot récente, porte sur I'étude
du comportement des fluides a faibles échelles et est aujourd’hui au croisement de
nombreuses disciplines telles que la biologie et la chimie. L’émergence de la microfluidique est
principalement issue de l'avancée des techniques de microfabrication développées en
électronique ce qui a basé les premieres recherches expérimentales sur des dispositifs en
silicium et en verre jusque dans les années 90. C'est justement au début de cette décennie
gu’apparait pour la premiere fois le terme UTAS (Micro Total Analysis System) suite a la
présentation d’un systeme d’analyse microfluidique compact de A.Manz qui marqua le début
de I'envol de la microfluidique. S’en suit alors une multitude d’études sur ce domaine qui ne

cesse encore aujourd’hui d’attiser la curiosité des chercheurs.

Un des outils microfluidiques parmi les nombreux qui existent est celui a onde élastique
de surface qui a démontré un fort potentiel tant dans le domaine des capteurs que dans celui
des actionneurs microfluidiques. Le principe consiste a exciter électriquement un transducteur
métallique réalisé a la surface d’'un matériau piézoélectrique. En fonction du choix de ce
dernier, un certain type d’onde élastique de surface est générée et se propage a la surface du
matériau. Celle de Rayleigh, par exemple, permet des interactions avec des gouttes de
quelques dizaines de nanolitres a plusieurs microlitres « posées » sur le matériau : mélange,
échauffement, déplacement et atomisation de gouttes sont les principaux effets remarquables
et sont a la base de plusieurs systemes microfluidiques. Il s’agit donc de dispositifs ouverts ol
les microgouttes sont dispensées a la surface du composant sans connexions fluidiques

complexes.

L’équipe Micro et Nano Systemes de I'Institut Jean Lamour a Nancy, avec laquelle ces
travaux ont été effectués, souhaite développer une plateforme miniaturisée a base d’onde
élastique de surface intégrant différentes fonctions de traitement et d’analyses biologiques.
L'une d’entre elles est la réaction de PCR (Polymerase Chain Reaction). Il s’agit d’une réaction

enzymatique a cycle thermique capable d’amplifier des séquences d’ADN précises et de rendre



décelable, et de ce fait analysable, de I'ADN souvent présent a I'état de traces dans les
échantillons. Cette réaction est fondamentale dans plusieurs domaines tels que ceux
biologiques et médicaux. Sa miniaturisation est tres étudiée dans le but de diminuer les durées
réactionnelles et de réaliser des dispositifs d’analyses toujours plus petits afin de proposer des
systemes portables et capables, notamment, de diagnostiquer des maladies de plus en plus

rapidement.

Dans le but d’intégrer cette réaction a un systeme type UTAS (aussi appelé laboratoire
sur puce) a base d’ondes élastiques de surface, nous étudierons différents points. Nous
aborderons I'échauffement de goutte induit par I'atténuation des ondes élastiques dans le
liquide ainsi que I'uniformité de la température, importante pour ce type de réaction. Nous
vérifierons et validerons ensuite la compatibilité entre les réactifs de la réaction de PCR et les

ondes élastiques de surface indispensables a I'’échauffement.

Par ailleurs, le déplacement de gouttes est un aspect fondamental pour la réalisation
d’un laboratoire sur puce afin de mouvoir ces derniéres dans les différentes zones de réactions
et d’analyses. Une couche aux caractéristiques hydrophobes est indispensable entre les
gouttes et le matériau piézoélectrique afin de minimiser la force nécessaire a I'actionnement.

Une étude portera ainsi sur ce point.

Au-dela de la réaction de PCR a cycle thermique, I'étude de I’échauffement et de
I"'uniformité de la température de gouttes présentée dans ce mémoire pourra également étre
dédiée a d’autres réactions biologiques ou encore chimiques dont la cinétique dépend souvent
de la température.

Le chapitre 1 de ce manuscrit est dédié a I'état de I'art concernant la microfluidique en
général. Nous présenterons I'historique depuis I'avancée des techniques de fabrication de
microélectronique jusqu’a nos jours avant d’exposer les différentes approches microfluidiques

ainsi que la physique mise en jeu.

Le second chapitre concerne les dispositifs a ondes élastiques de surface et la
microfluidique. Nous verrons tout d’abord le principe des dispositifs a onde élastiques de
surface et les premiéres applications qui en ont découlé. Nous aborderons ensuite le couplage
des ondes élastiques avec un liquide d’'une maniére théorique avant de présenter les

nombreuses applications dont les plus récentes

Le troisieme chapitre est consacré aux couches hydrophobes. Aprés un rappel a propos
des phénomeénes superficiels et des techniques de caractérisations de ces couches, nous
présenterons une technique simple de réalisation de couches hydrophobes que nous

comparerons a d’autres.

Dans le quatrieme chapitre sont abordées la température et l'uniformité de la

température de gouttes échauffées par des ondes élastiques de surface. Nous introduirons



d’abord la thermographie infrarouge, la calibration de notre systéme et le protocole

expérimental avant de présenter les résultats.

Pour finir, le chapitre 5 est consacré a I'étude de la compatibilité entre les réactifs de la
réaction de PCR avec les ondes élastiques de surface. Nous présenterons le principe de la
réaction ainsi que quelques applications, suivi de I'avantage qu’apporte la microfluidique a sa

miniaturisation avant d’exposer les résultats






Chapitre 1

Etat de I'art de la
microfluidique







Chapitre I : Etat de I'art

I.A. Prologue

Tout d’abord, que signifie microfluidique? Il s'agit de la science et de la technologie de
manipulation de fluides dont au moins une des dimensions du systeme est de l'ordre du
micrometre. Cette limite est informelle. En effet, il n’est pas rare de voir des systemes
microfluidiques de taille bien supérieure, notamment les systémes « ouverts » que nous
aborderons plus tard. Ces microsystemes sont développés suivant deux techniques: la
microfluidique continue ou le liquide s’écoule dans des microcanaux de 'ordre de la dizaine a
la centaine de micromeétres organisés en réseaux, et la microfluidique discrete, ou encore
digitale, ou des gouttes, de I'ordre du nanolitre jusqu’a quelques microlitres sont manipulées.
Les premieres applications de cette technologie furent dans le domaine de I'analyse pour
laquelle la microfluidique offre de nombreux avantages comme le faible volume d’échantillons
et de réactifs, la détection d’espéces avec une haute résolution, une forte sensibilité, le faible
co(t de fabrication ou encore le faible temps d’analyse [1]. La microfluidique est devenue, ces
derniéres décennies, une science a part entiére. Cet intérét s’illustre notamment sur la Figure

1.1 qui présente I'évolution du nombre de publications dans ce champ scientifique.
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Figure 1.1 : Evolution du nombre de références indexées dans la base de données de
Scopus concernant la microfluidique et les ondes élastiques de surface (SAW)



I.B. Historique et premieres applications

I.B.1. Les premiers pas

La microfluidique est une branche récente de la mécanique des fluides. En tant que
discipline, la microfluidique est apparue a la fin des années 60 mais son développement était
tres lent en raison de difficultés liées a I'utilisation de dispositifs en silicium ou en verre telles
que l'usinage de ces matériaux. La miniaturisation de systemes mécaniques et
électromécaniques sur silicium a donné naissance aux MEMS (Micro Electro Mechanical
System) a la fin des années 50. On peut fixer le début de leur histoire en 1959 apreés le discours
de R. Feynman « There's Plenty of Room at the Bottom » a la réunion de I’APS (American
Physical Society) a I'institut technologique de Californie (Caltech). Depuis, de nombreux MEMS
ont vu le jour. En tant que grand succeés mondial, on peut citer, entre autres, les capteurs
MEMS accélérometres. La premiére apparition date de la fin des années 70 a l'université de
Stanford. Il a fallu une quinzaine d’années avant de voir ces premiers dispositifs produits a
grande échelle [2]. Ils équipent aujourd’hui toutes les automobiles modernes pour la détection

des chocs et la commande des airbags, les jeux vidéo ou encore les téléphones portables.

La microfluidique s’est développée grace aux MEMS dans un premier temps. En effet,
les techniques de gravure profonde et de collage des MEMS ont permis la réalisation de
canaux a I’échelle micrométrique sur silicium et verre puis de les refermer avec un « capot ».
Des puces a succés mondial ont vu le jour suite a la combinaison des MEMS et de la
microfluidique. Une des premiéres applications commerciales est I'imprimante a jet d’encre
développée au début des années 70 et disponible commercialement en 1976. C’est la société
IBM qui brevéte cette technologie et nomme la premiere imprimante a jet d’encre IBM 4640
Ink Jet. Le schéma de principe de la téte d’'impression a jet d’encre est illustré sur la Figure 1.2.
Elle est constituée d’une partie micro-fabriquée en silicium issue des MEMS avec un réservoir
d’encre, un élément chauffant réalisé en couche mince et une buse de quelques dizaines de
micromeétres (Figure l.2.a). Une impulsion électrique est appliquée a I'élément chauffant
pendant quelques microsecondes permettant d’obtenir une température de surface de I'ordre
de 300 a 500°C. La fine couche d’encre proche de I'élément chauffant se vaporise créant ainsi
une bulle (Figure 1.2.b). La formation de cette bulle induit une forte pression et propulse
I’encre vers I'extérieur (Figure 1.2.c). Le diameétre des gouttes éjectées est de |'ordre de la
dizaine de micromeétres et celles-ci s’écrasent sur le papier formant une tache élémentaire.
Des gouttes satellites de plus petite taille, appelées aussi gouttes parasites, sont émises
altérant la précision de I'impression. Cette derniére est directement liée aux diametres des
gouttes. Typiquement, une goutte de 50um correspond a une précision de 500dpi environ [4].
Les tétes d’'imprimantes a jet d’encre sont toujours aujourd’hui fabriquées a partir de la
technologie silicium issue de la microélectronique affirmant le grand succés commercial des
MEMS.
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Figure 1.2 : Schéma de principe de la téte d'impression a jet d'encre.

I ne faut pas résumer le développement de la microfluidique uniquement par
I’évolution des MEMS au contraire. Ces derniers étant en plein développement, la
microfluidique avait alors a disposition des outils pour réaliser des microsystemes simples. Or,
on ne trouve que peu de travaux expérimentaux avant les années 90. Un premier dispositif de
chromatographie a gaz miniaturisé est développé en 1975 par S. Terry [4] [5]. Celui-ci est
constitué d’un microcanal de 1,5m de longueur gravé dans le silicium et d’une valve d’injection
intégrée au dispositif permettant d’autoriser I'accés du gaz au microcanal. Ce chromatographe
sépare un mélange gazeux simple en quelques secondes et ne mesure que quelques
centimetres. Malgré les possibilités de ce type de dispositif, il est resté a I'état de
développement di au fait que la communauté scientifique dans ce domaine n’était pas préte
a utiliser des dispositifs miniatures a base de silicium pour ses propres besoins [7]. On peut
tout de méme relever des travaux sur la miniaturisation sur silicium de composants comme
des micropompes [8] [9] [10] [11] [12] [13], des microvalves [14] [15] et des capteurs
chimiques [16] [17] [18] [19]. Seuls quelques exemples présentent la combinaison de

dispositifs silicium miniaturisés couplés a des capteurs chimiques [20].

I.B.2. La premiere marche

Comme on peut le lire parfois, la microfluidique ne découle pas uniquement de la
microélectronique et des MEMS. G.M. Whitesides [21], souligne que la microfluidique résulte
de quatre antécédents : la microélectronique, la biologie moléculaire, I'analyse moléculaire et
la biodéfense. En effet, les méthodes de microanalyse, comme |'électrophorese capillaire, ont
révolutionné I'analyse chimique. Ces méthodes ont permis d'atteindre simultanément une
haute sensibilité et une haute résolution en utilisant de petites quantités d'échantillon. Avec
les succés de ces méthodes de microanalyse, il était évident de développer de nouveaux
formats plus compacts et polyvalents et de chercher de nouvelles applications des dispositifs
microniques. Par ailleurs, I'évolution de la génomique dans les années 80 et I'apparition

d’autres domaines de la microanalyse liées a la biologie moléculaire a nécessité des méthodes

9



d’analyses de haut débit, plus rapides et sensibles que les méthodes « traditionnelles ». Le
quatriéeme et dernier antécédent, la biodéfense, est issue de la fin de la guerre froide aux
Etats-Unis d’Amérique. En effet, les armes chimiques et biologiques sont devenues des
menaces militaires et terroristes. Pour les contrer, la Defense Advanced Research Projects
Agency (DARPA) du département américain de la défense a soutenu une série de programmes
dans les années 90 visant a développer des systemes microfluidiques destinés a détecter des
menaces chimiques et biologiques. Ces programmes ont été le principal stimulant de la

croissance rapide de cette technologie.

I.B.3. La course

C'est a partir de l'année 1990, et des travaux de A. Manz a propos de la
chromatographie [22] que lI'on se rend compte de la capacité considérable de Ia
miniaturisation. C'est lui-méme qui introduit le concept de UTAS (Miniaturized Total Analysis
System) [23] avec un dispositif d’analyse en silicium compact (25mm?2) comportant un
prétraitement de [’échantillon, la séparation et la détection par électrophorese et
chromatographie. Ces mots UTAS et Laboratoire sur Puce (Lab On Chip, LOC), étant en
pratique synonymes, sont tres fréquemment utilisés. Les conférences et journaux portant les
mémes noms sont les plus importantes dans le domaine de la microfluidique (le facteur

d’impact du journal Lab on a Chip est 5,7).

De nombreuses études s’en suivent et des systemes microfluidiques de toutes sortes
sont développés dans les laboratoires : des micromélangeurs [24] [25], des systemes de
séparation électrophorétique [26] [27], des séparateurs diffusifs [28], des systéemes
d’amplification d’ADN (Acide DésoxyriboNucléique) [29] [30], des microréacteurs chimiques
[31]... Notons l'apparition de nouvelles techniques d’actionnement, comme les pompes
électroosmotiques [32], permettant un contrble précis des déplacements de fluides sans

parties mobiles.

Le silicium et le verre étant des matériaux difficilement structurables, il a fallu trouver
une autre technique de fabrication simple, rapide et peu chére. Le programme de défense
américain a permis a I'’équipe de G.M. Whitesides, alors professeur a I'Université de Harvard,
de donner un grand coup d'accélérateur au domaine de la microfluidique. Grace au principe
de lithographie souple (ou encore Soft Lithography), il est devenu possible de mouler des
dispositifs a base d’élastomeres [33] [34]. L’élastomere le plus utilisé en microfluidique est le

PolyDiMethylSiloxane (PDMS) et présente les avantages suivants :

e Prototypage trés simple et rapide

e Possibilité de travailler a des échelles cellulaires

e Le colit de fabrication est faible comparé aux dispositifs a base de verre et/ou de
silicium

e Possibilité de réaliser des dispositifs déformables dus a la souplesse de

I’élastomeére comme des valves ou des mélangeurs [35]
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Les matieres plastiques sont aujourd’hui fortement utilisées dans le domaine de la
microfluidique. Celle-ci a donc pris un tournant décisif grace a cette nouvelle technique de
fabrication et de nombreuses équipes de recherches et start'up s'en sont emparées pour
développer de nouveaux laboratoires sur puces. On découvre alors de nouvelles techniques
expérimentales, d’analyses et de mesures mélant différentes approches et technologies
permettant de réaliser des microsystemes tout aussi exotiques que nous verrons dans la
prochaine partie. Avant d’aborder la physique mise en jeu dans nos systémes, nous allons

résumer les différentes approches propres a la microfluidique.
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I.C. Les différentes approches microfluidiques

Depuis les années 1990, la microfluidique a connu un essor sans précédent. Un point clé
de ce domaine de recherche est le transport de fluide. Il en existe deux grandes catégories que
I’'on nommera la microfluidique continue, plus ancienne, ou le fluide est mis en mouvement
dans des microcanaux avec un écoulement continu, et la microfluidique discréte ou digitale ou
encore la microfluidique de goutte ou ici, des microgouttes sont manipulées une a une. Bien
que totalement différentes, ces deux technologies ont chacune les avantages et les
inconvénients de la miniaturisation des systemes mais peuvent néanmoins étre

complémentaires.

I.C.1. La microfluidique continue

Comme nous l'avons vu précédemment, la premiére approche microfluidique a consisté
a utiliser les méthodes de fabrication de la microélectronique pour miniaturiser les dispositifs
de manipulation classiques. Les premieres publications présentent la miniaturisation de

canaux et reposent sur le transport de liquide dans ces microcanaux.

L.C.1.1. Fabrication des microcanaux

LC.1.1.1. Le microusinage de volume

Il existe différentes méthodes pour la réalisation de microcanaux. La premiere est le
micro usinage de volume. Celle-ci consiste a recouvrir un substrat (en silicium ou en verre) par
un masque ou une résine, puis de « graver », d’usiner, ce substrat par voie humide avec des
produits chimiques sélectifs. L’autre possibilité est de graver avec une technique d’usinage
comme la DRIE (Deep Reactive lon Etching) plus lourde et lente a mettre en ceuvre que les

techniques chimiques (Figure 1.3). On distingue deux types de gravure : la gravure isotrope qui

Gravure anisotrope:
Vitesses de gravure différentesen
fonction de I'orientation cristalline

=~ LR B3

Silicium

NLr_ =3

Gravure isotrope:
Vitesse de gravure identiques dans
toutes les directions

Figure 1.3 : Exemple de géométries obtenues par usinage du silicium
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engendre des vitesses de gravure identiques quelle que soit I'orientation cristalline et Ila
gravure anisotrope qui induit des vitesses de gravure différentes en fonction de I'orientation
[36] [37] [38] [39].

L.C.1.1.2. Le microusinage de surface

La deuxieme technique est l'usinage de surface présenté Figure |.4. La principale
différence avec I'usinage de volume réside dans le fait que le substrat est ici utilisé comme
support mécanique et non comme matériau a structurer. Le microsysteme final est obtenu par
différents dépots de plusieurs couches successives de matériaux [40]. Ces derniers sont
souvent des métaux et/ou des couches d’accroches, déposés principalement par évaporation
ou par pulvérisation, et des résines étalées par spin-coating puis structurées par lithographie

qui permettront de réaliser les microsystéemes.

Dépdt de la résine ou
couche sacrificielle

_

Substrat
Structuration de la
couche sacrificielle par ] [
lithographie
Dépodt du matériau
souhaité 1 [

Gravure sélective de la
couche sacrificielle

— I [ |

Figure 1.4: Exemple du principe de |'usinage de surface

1.C.1.1.3. La technologie LIGA

De nouvelles techniques sont apparues suite a I'explosion de la miniaturisation
notamment pour éviter |'utilisation de substrat en silicium et en verre. Ainsi, des techniques a
base de polymeéres ont vu le jour et permettent la réalisation d’architectures complexes et
difficiles a obtenir avec les techniques de fabrication classiques de la microélectronique. La
LIGA, acronyme de RontgenLithographie, Galvanoformung, Abformung (soit Lithographie,
dépot électrolytique et moulage), a été développée a la fin des années 1970 en Allemagne au
Kernforschungszentrum Karlsruhe. La technique consiste a structurer une résine polymere de
PMMA (PolyMethylMethAcrylate), plus connue sous le nom commercial Plexiglas. Cette résine
est sensible aux rayons X et est irradiée a travers un masque comme le montre la Figure 1.5a. ||
suffit ensuite de la développer pour obtenir I'inverse du motif que I'on souhaite (Figure 1.5b).

Enfin vient une étape de croissance de métal par électrodéposition (Figure 1.5c) avant de
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dissoudre la résine restante devenue obsoléte (Figure 1.5d). On obtient ainsi une piece en
métal, souvent en nickel ou en or, que I'on utilise soit telle quelle, soit comme un moule
permettant ainsi de réaliser des piéces en polymere. Cette technique, appelée LIGA X, possede
plusieurs avantages comme la faible température du protocole ou I'obtention de systemes a
forts facteurs de forme. En effet, par I'intermédiaire des rayons X, il est possible de structurer
le PMMA de plusieurs centaines de micrométre d’épaisseur. La microfluidique a ainsi profité
des avantages de cette technique de fabrication pour réaliser des microsystemes fluidiques
[41] [42].

@ Insolation @ Electrodéposition

Rayonnementsynchrotron

Masque

PMMA ———,

Substrat —

@ Développementde la résine @ Enlévementde la résine

Figure 1.5 : La technique de fabrication LIGA

Les principaux désavantages de cette technique reposent sur le masque d’insolation et
I"utilisation d’un synchrotron pour la production des rayons X. En effet, le masque d’insolation
est constitué d’'une membrane, en graphite ou silicium ou encore en diamant, recouverte
d’une couche absorbant les rayons X comme de I'or, du cuivre ou du nickel. La fabrication de
ce type de masque engendre un double co(t puisqu’il nécessite I'utilisation d’une lithographie
UV et donc la fabrication d’un masque spécifique de lithographie UV. Pour les dispositifs a
haute résolution et faibles dimensions, la fabrication du masque de LIGA X peut étre effectuée
par lithographie électronique. L’autre inconvénient est |’excitation des rayons X par un
synchrotron qui peut se révéler lourde et colteuse. C'est pourquoi une autre technique
appelée LIGA UV a vu le jour. Le PMMA et la source de rayon X sont remplacés par une résine
photosensible et une lampe UV a mercure. Toutefois, cette technique ne permet pas

I’obtention de motifs d’épaisseurs équivalentes a la LIGA X.

L.C.1.1.4. La résine photosensible SU-8

Pour combler cette lacune, une autre technique a été développée avec des résines
polymeéres photosensibles a fortes épaisseurs comme la SU-8. Celle-ci est peu colteuse et

simple a mettre en ceuvre. Elle a été développée par IBM pour l'industrie de la
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microtechnologie au début des années 1990 [43]. Cette résine est un bon substitut a la
technologie LIGA. Elle permet d’obtenir des systémes avec des épaisseurs de plusieurs
centaines de micrométres comme des systéemes de faibles dimensions de I'ordre du um [44]
[45]. La structure finale peut étre réalisée par lithographie électronique et/ou par lithographie
UV [46]. De nombreux dispositifs microfluidiques ont vu le jour grace a ce polymére et celui-ci

continue d’inspirer de nombreuses équipes [47] [48] [49].

LC.1.1.5. Le moulage de polymeéres

La derniere technique de fabrication est le moulage de polymere. Comme vu
précédemment, cette technique est simple a mettre en ceuvre et permet des prototypages
rapides et peu colteux. Le polymeére le plus utilisé est le PDMS présentant de nombreux
atouts comme la biocompatibilité [50], des propriétés optiques de transparence, des
propriétés mécaniques comme la flexibilité et la facilité de réalisation de prototypes. La
fabrication des piéces en PDMS est réalisée par moulage. Le polymére est versé dans un moule
fabriqué par les techniques précédentes d’usinage de volume, de surface, la technique LIGA
ou méme des moules en SU-8. Apres polymérisation, le PDMS est démoulé et prét a étre
utilisé. La résolution de microsystemes a base de PDMS peut atteindre quelques nm en
optimisant le protocole de fabrication [51]. L’avantage de ce polymere est qu’il est simple a
coller sur une surface en verre. En effet, un traitement par plasma d’oxygéne ou d’ozone
permet de créer des liaisons OH en surface. Ensuite, un contact avec le verre ou d’autres types
de substrats engendre un collage irréversible et étanche [52]. Ceci permet de fabriquer des
dispositifs en PDMS multicouche et de profiter des possibilités technologiques du substrat
verre comme ['utilisation des dép6ts métalliques, de dépobt d’oxyde ou de fonctionnalisation
de surface [53].

Récemment, d’autres polymeéres, comme la résine Polyurethane Methacrylate, ont été
identifiés comme complémentaire au PDMS. Ces « nouvelles » résines ont des propriétés
similaires de fabrication de prototype et en possedent d’autres comme une meilleure

résistance a certains solvants ou une meilleure rigidité [54].

LC.1.2. Les méthodes de transport de liquide en microfluidique continue

En microfluidique et depuis I'étude des premiers systemes, de nombreux travaux ont
été publiés concernant les méthodes de transport et d’actionnement de fluide dans des
microcanaux. La premiere idée que I'on peut avoir est de créer un gradient de pression entre
I'entrée et la sortie du microcanal. Pour cela, une simple pompe permet de mettre en
mouvement les liquides dans des microcanaux. Certaines entreprises, comme BioTray,
Fluigent, Coleparmer ou encore Elveflow proposent ce type de systeme capable de générer et
de controler indépendamment plusieurs flux de liquides. Par ailleurs, la volonté d’intégrer
toutes les fonctions nécessaires a la microfluidique, telles que les pompes ou les valves, sur
une méme puce a mené a miniaturiser celles-ci. Les micropompes ont ainsi fait I'objet de

nombreux travaux. Il en existe deux types: celles mécaniques avec des parties mobiles
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agissant sur le liquide et engendrant un écoulement de Poiseuille, et celles « énergétiques »
ou une énergie électrique ou magnétique est transférée au fluide induisant le déplacement de

celui-ci.
1.C.1.2.1. Les micropompes mécaniques

I.C.1.2.1.1. Principe

Dans le grand domaine qu’est aujourd’hui la microfluidique, les micropompes
représentent un axe de recherche trés étudié [55] [56]. Les premiers dispositifs expérimentaux
datent du milieu des années 1970 [57] [58] et le développement de nouveaux systémes n’a
fait que croitre. Le principe est basé sur un diaphragme en mouvement créant soit une
surpression soit une dépression dans une chambre et permettant de faire circuler le fluide par
I'intermédiaire de deux valves comme le montre la Figure I.6. Au repos, les deux valves V1 et
V2 sont fermées et le diaphragme est en position intermédiaire. Lors d’'une phase de
dépression, la pression est inférieure a la pression d’équilibre du systeme ce qui provoque
I'ouverture de la valve V1, la fermeture de la valve V2 et laisse entrer le liquide dans la
chambre. Puis vient une phase de surpression ou la pression devient supérieure a une valeur
critique permettant la fermeture de la valve V1 et I'ouverture de la valve V2 pour ainsi éjecter
le liquide.

Repos

Diaphragme

vi

V2

Phase de dépression Phase de surpression

Figure 1.6 : Principe de fonctionnement d'une micropompe mécanique

1.C.1.2.1.2. Mécanismes d’actionnement

Afin d’actionner les diaphragmes des micropompes, il existe de nombreuses solutions
qgue I'on peut trouver dans la littérature. L'une d’entre elles est basée sur des matériaux

piézoélectriques générant des changements de forme lorsqu'ils sont alimentés par un courant
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électrique. Les contraintes exercées par le matériau, collé au-dessus du diaphragme, peuvent
étre utilisées pour pomper des liquides. Cette méthode de pompage présente plusieurs
avantages comme une mise en ceuvre relativement simple, d’importantes forces pour
déformer le diaphragme et de faibles temps de réponse. Cependant, elles nécessitent de
fortes tensions d’alimentation car les déformations sont de I'ordre de quelques pourcents ce
qui limite le débit des micropompes. Certains des premiers modeles de micropompes
piézoélectriques ont été micro-usinées a partir de substrat de silicium par microusinage de
volume [59] [60]. Plus récemment, le développement de micropompes piézoélectriques a
évolué vers |'utilisation de matériaux optiques transparents, a faible cot, comme le PDMS et
le PMMA, a la place des substrats en verre ou silicium plus difficiles a usiner [61]. De plus, le

diaphragme peut lui aussi étre fabriqué en PDMS [62].

Une seconde technique est basée sur l'effet Joule: c’est I'actionnement thermo-
pneumatique. Cette technique est une bonne alternative a celle basée sur [l'effet
piézoélectrique. En effet, il est possible d’obtenir de grandes déflexions du diaphragme, de
I'ordre de la centaine de pum [63], et ce avec de faibles tensions. Une résistance électrique est
placée au-dessus du diaphragme dans une chambre hermétique contenant du gaz (souvent de
I'air) comme le montre la Figure 1.7 issue de [13]. Ainsi, I'air est chauffé et se dilate créant une
surpression a l'intérieur de la chambre et poussant le diaphragme. Ce type de technique
permet la réalisation de dispositifs avec des dimensions trés compactes comme le reléve
B.Biistgens [64]. Cependant, I'inconvénient principal est la fréquence de travail tres faible par

rapport a I'actionnement piézoélectrique due aux propriétés lentes de relaxation thermique.

diaphra\Igm h/eater

glass

silicon

glass

Figure 1.7 : Vue en coupe du dispositif de van de Pol et al. [13] : Une micropompe thermo-pneumatique

Une troisieme technique est I'actionnement électrostatique trés utilisé dans le monde
des MEMS car la fabrication de ces dispositifs est généralement considérée comme facile. Le
schéma de principe de la premiere micropompe électrostatique de Zengerle et al. [65] est
présenté a la Figure 1.8. L'actionneur (actuation unit) est constitué de deux puces de silicium
qui incorporent le diaphragme de la pompe, recouvert d’une électrode métallique, et d’une
contre-électrode fixe dans une configuration de type condensateur. L'application d'une
tension suffisamment élevée provoque l'attraction électrostatique du diaphragme vers la
contre-électrode permettant I'entrée du liquide dans la chambre de pompage. Ensuite, aprés

« décharge » du condensateur, le diaphragme de la pompe revient dans sa position de repos
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en éjectant le fluide par I'intermédiaire de la valve de sortie. Les principaux avantages de ces
micropompes sont nombreux : Nous pouvons citer une faible consommation électrique (8mW)
[66], un fonctionnement a des fréquences élevées pour ce type de pompes (de 0,1Hz a
plusieurs centaines de hertz) dues au temps de réponse faible des valves et des diaphragmes
et un contrdle précis de la déformation du diaphragme par la tension d’alimentation. Une
autre possibilité originale de fonctionnement de ces micropompes est la réversibilité de
I’écoulement. En effet, selon la fréquence de travail et le déphasage des valves d’entrées et de
sorties, il est possible d’inverser le flux du fluide. Par contre, ces micropompes nécessitent une
tension souvent élevée (100 & 200V) pour obtenir des débits raisonnables (30ml.min™) sachant
que le déplacement du diaphragme est faible [66]. Cet inconvénient peut devenir intéressant

dans des applications ou le controle précis d’injection de fluide est nécessaire.

diaphragm counter electrode

isolator F\P—_% ) actuation unit
pump chamber
L‘? a ) valve unit

inlet outlet

Figure 1.8 : Principe de fonctionnement de la micropompe électrostatique de Zengerle et al. [65]

La diversité des modes d’actionnement et des techniques de fabrication démontre
I'intérét porté a ces dispositifs et la pluridisciplinarité des microsystemes en général [67]. On
peut noter I'étude d’autres types d’actionnement dont nous ne détaillerons pas le principe
mais ou le lecteur pourra se référer: les micropompes a membranes pneumatiques olU une
multitude de « designs » existent [68], celles a alliage 3 mémoire de forme [69] [70] ou encore
les micropompes électromagnétiques [71]. Chacune dispose d’avantages et d’inconvénients
suivant I'application ciblée. N’oublions pas qu’en paralléle, les microvalves se développent. En
effet, on trouve de nombreuses publications traitant de ce sujet qui est complémentaire a la

fabrication de nouvelles micropompes [68] [71].
1.C.1.2.1.3. Ecoulement engendré de Poiseuille

Ces pompes et micropompes intégrées dans un systeme provoque un écoulement dit de
Poiseuille dans un microcanal. Supposons que nous sommes dans le cas d’'un écoulement
laminaire d’un fluide newtonien dans un canal de forme cylindrique de rayon R soumis a un
gradient de pression (Figure 1.9). Cet écoulement est nommé écoulement de Poiseuille et est
en tout point paralléle aux parois. La condition de non glissement implique qu'aux échelles
macroscopiques, la vitesse du fluide est supposée nulle aux parois. De plus, la pression ne
varie pas avec la distance a la paroi. Ceci implique que le fluide s’écoule selon un champ de

vitesse parabolique : La vitesse est nulle aux parois et est maximale au centre du canal. La
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vitesse v, , g) au point P, , o) est paralléle aux parois et orientée suivant I'axe z (6 étant la
troisieme coordonnée cartésienne). Celle-ci est donnée par la relation suivante :
2
_ _ 1— r (1.1)
V(rz0) = V@) = Vmax R2
avec la vitesse maximum v,,,4, en m.s™ liée au gradient de pression AP en Pa, a la viscosité
dynamique 77 en Pa.s et au rayon R du tube en m:

RZ

Umax = E .AP

(1.2)

De plus, le débit D en m*.s® d’un tuyau de longueur L en m est donné par la Loi de Poiseuille
suivante :
4
nR (13)

D =——AP
8nL

Figure 1.9 : Ecoulement de Poiseuille

I1.C.1.2.1.4. Limites

Cette derniere équation (1.3) montre bien la difficulté a conserver un débit constant
avec la diminution de la section des microcanaux. En effet, les différences de pression a
appliquer deviennent vite trés importantes. Par exemple, nous pouvons calculer le débit pour
un microcanal de forme cylindrique de diamétre 100um, d’une longueur de 5mm, avec de
I'eau de viscosité 1mPa.s et une différence de pression de 1kPa. On trouve un débit de
4,91.10"° m?s™ équivalant a 491nL.s™. En divisant par un facteur 10 I'échelle du cylindre,
c’est-a-dire un microcanal de 10um de diametre, on obtient un débit de 49,1pL.s'1 soit divisé
par 10000 : Autrement dit, il serait nécessaire d’appliquer une différence de pression 10 000
fois plus grande pour obtenir le méme débit : soit 10 000 000Pa dans ce cas équivalent a
100bar. On se rend vite compte des limites de cette technique qui présente une barriére a la

diminution des dimensions pour ce type de microsysteme.
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1.C.1.2.2. Les micropompes « énergétiques »

Pour s’affranchir des problémes liés aux diminutions de taille des microsystémes, il
existe d’autres types de micropompes de principes de fonctionnement différents. En effet,
contrairement aux précédentes, les micropompes énergétiques ne possedent pas de partie
mécanique. Elles sont basées sur la transformation d’énergie non mécanique, souvent une
tension ou un courant électrique, en un mouvement du liquide dans un microcanal. Nous
allons présenter différents principes de ces micropompes et nous verrons qu’elles s’emploient

néanmoins avec des liquides particuliers.
LC.1.2.2.1. L’'actionnement électrohydrodynamique

Il est connu depuis longtemps qu’un fluide soumis a un champ électrique peut étre mis
en mouvement. Pour déterminer les forces mises en jeux, considérons un élément de fluide de
masse volumique p, de permittivité € et supposons qu’il contient une densité volumique de
charge gy et est soumis a un champ électrique E. Alors la force électrohydrodynamique (EHD)

F engendrée par E sur cet élément est donnée par :

1 1 de
_ _ ez L 2 (9¢ (1.4)
F = qgE - 5IE| V£+2V[qE|E| (ap)T]

Le premier terme de I'équation représente la force de Coulomb qui est la force électrique
agissant sur les charges libres dans un liquide. Le second terme, appelé force diélectrique, est
une force de polarisation induite dans le liquide dont le module est une fonction du gradient
de permittivité du liquide. Elle est bien plus faible que la force de Coulomb (10° fois) [73]. Le
troisieme terme est la pression d'électrostriction. Elle ne joue aucun réle dans la mise en
mouvement du fluide. Elle est, par définition, la déformation non uniforme d’un substrat
lorsqu’il est soumis a un champ électrique. Les forces a I'origine du mouvement du fluide sont

donc la force électrique et la force diélectrique. La force F devient alors :

1
F = qf - 5|E12Ve ()

La force de Coulomb étant la plus forte, la présence de charges est nécessaire pour obtenir
une force EHD capable de déplacer le fluide. Le mouvement de ces charges, via les liaisons
visqueuses, entraine le fluide. Pour cela, nous pouvons créer cette charge par injection
unipolaire dans les liquides polaires ou par le phénomeéne de dissociation et de recombinaison
dans les liquides non polaires. Nous pouvons également utiliser des charges créées
naturellement comme en électrothermie (charges volumiques) ou en électro-osmose (charges
surfaciques). L’électrothermie existe lorsqu’un gradient de température est couplé a un champ
électrique continu ou alternatif. L’électro-osmose est basée sur la manipulation de la densité

de charge électrique par un champ électrique continu ou alternatif engendrée dans la double
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couche électrique entre un solide isolant hydrophile et un liquide. On distingue donc trois

types de pompes [74]:

e |a pompe EHD a injection

e la pompe électrothermique DC et AC

e la pompe électro-osmotique DC, AC basse fréquence et AC haute fréquence (EHD a
induction). Nous allons présenter son principe dans la partie qui suit.

1.C.1.2.2.2. L’electro-osmose

L’électro-osmose (EO) est une technique de mise en mouvement de liquide provoquée
par I'application d’un champ électrique a un canal dont les parois sont chargées [75] [76]. La
plupart des surfaces acquiérent spontanément une densité de charge finie lorsqu'elles sont en
contact avec une solution aqueuse. Dans le cas de contact entre le verre (ou silice) et un
liquide électrolytique, la surface du verre se charge en raison des groupes silanols de surface
dont les protons « s’échappent ». La paroi, chargée négativement, attire les cations du liquide
alors que les anions sont repoussés. Deux sous-couches apparaissent aux bords de la paroi. La
premiere, appelée couche de Stern, comprend les cations absorbés du liquide et la seconde,
nommeée couche de Gouy-Chapman, comporte des ions majoritairement positifs et libres de
diffuser (Figure 1.10). Lorsqu’un champ électrique paralléle aux parois est appliqué, celui-ci
met en mouvement cette deuxiéme couche mobile qui entraine les autres molécules
électrolytiques de la solution. Les forces de Coulomb permettent alors de déplacer le liquide

dans le microcanal. Cette technique est tres utilisée avec des solutions électrolytiques.

@O OQ %D OOQO OQ Paroi du canal
@@ @ @ ® @ @ @@ @ @ Couche de Stern

@012 Y50 Cha
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OQ@O@@@OOOOQ Paroi du canal

Figure 1.10 : Principe d'actionnement par électro-osmose

LC.1.2.2.3. L’actionnement magnétohydrodynamique

Le déplacement de liquide peut également étre réalisé en utilisant une micropompe
magnétohydrodynamique (MHD). Un courant électrique, de I'ordre de la centaine de mA, est
injecté dans la solution ionique a I'intérieur du microcanal. Un champ magnétique de quelques
mT, appliqué de maniére transversale au plan formé par la direction du courant électrique et

du canal, est soumis au liquide : La force de Lorentz permet alors d’induire un écoulement du
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liquide [77]. Les vitesses d’écoulements sont fonctions de la conductivité de la solution. Elles
peuvent atteindre plusieurs dizaines de pl.min™. L’avantage de ce type de micropompe est la
facilité a modifier le sens de I'écoulement simplement en inversant le courant électrique ou le
sens du champ magnétique. Cependant, ce mode d’actionnement n’est adapté qu’aux liquides

conducteurs.

L.C.1.3. Conclusion partielle

Sans avoir mentionné toutes les techniques, nous avons vu les principales permettant
d’actionner des fluides dans des microcanaux. La réduction de la section des canaux provoque
des complications propres dues en particulier a une forte influence des effets de surface. Ces
derniers sont causés par I'augmentation du ratio surface/volume qui, par la méme occasion,
accentue les problémes de contamination. Dans certain cas, la difficulté a connecter des
microcanaux au systeme environnant peut aussi limiter I'intérét de ces laboratoires sur puce.
Une autre approche a ainsi été développée pour contourner certaines de ces difficultés : La

microfluidique discrete.

I.C.2. La microfluidique discrete

On parle de microfluidique discréte lorsque le liquide a controler se trouve sous forme
de gouttes de quelques picolitres a quelques microlitres : Chacune d’entre elles constitue ainsi

un volume réactionnel indépendant. Il existe plusieurs techniques :

e L'une, en milieu « fermé » dans des canaux, souvent appelé microfluidique
diphasique (ou multiphasique dans le cas d’émulsion multiple), consiste a
stabiliser des gouttes individuelles dans un flux continu.

e lLaseconde, en milieu « ouvert », differe de la premiere. les gouttes sont posées
sur un support plat et sont donc contrélables indépendamment sur tout le plan
formé par le dispositif. Il est difficile d’établir un inventaire exhaustif de ces
techniques tant il en existe et que les innovations foisonnent [78]. Nous allons

donc nous concentrer sur les principales.

LC.2.1. La microfluidique discréte en milieu fermé (microcanaux)

1.C.2.1.1. Introduction et applications

L’émulsion est une technique permettant de rendre stable deux liquides non miscibles.
Celle-ci est tres utilisée dans les domaines de la cosmétique, des industries agro-alimentaires
ou pharmaceutiques. Les émulsions sont présentes dans une multitude de produits de la vie
courante. Elles peuvent étre naturelles comme dans le cas du lait ou du jaune d’ceuf ou bien
fabriquées artificiellement dans le cas des sauces, des cremes, des gels ou encore des
peintures. On se rend donc bien compte de I'importance des émulsions dans l'industrie

biologique et chimique ainsi qu’alimentaire.
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L.C.2.1.2. Principe

L'une des techniques les plus répandues consiste a réaliser I'émulsion d’un liquide dans
un autre en utilisant un surfactant (appelé aussi tensio-actif). Le surfactant est une molécule
amphiphile possédant une extrémité hydrophobe et I'autre hydrophile. Il possede une affinité
particuliére pour les interfaces de type eau/huile et huile/eau et donne la capacité d'abaisser
I'énergie libre de ces interfaces. Ainsi, des gouttelettes de phase dispersée, de I'ordre de la
dizaine de nanometres a quelques centaines de microns, sont générées dans une phase
continue en microcanal (Figure 1.11). Nous remarquons dans la littérature qu’il existe de
nombreux types d’émulsion. La principale est de type eau dans huile [79] [80], c’est-a-dire que
des gouttes d’eau sont générées dans un flux d’huile : L'eau est la phase dispersée tandis que
I’huile est la phase continue. Il n’est pas rare d’en voir d’autres comme I’émulsion d’huile dans
I'eau (Figure 1.11) [81], de PDMS dans l'eau et lI'inverse, d’eau dans du dodecane... [81]. |l
existe une multitude de possibilités pour I'émulsion d’un liquide dans un autre permettant

I'accroissement des champs d’applications et garantissant la pérennité de ce type de dispositif.

Il existe différentes techniques pour réaliser une émulsion. Les principales sont les
jonctions en T présentées a la Figure 1.11 et la Figure .12 a). Celles-ci ont été mises en ceuvre
pour la premiere fois par Thorsen et al. [83] pour la génération de vésicules en microcanaux.
Garstecki et al. [84] ont proposé une description du mécanisme de génération de la goutte. Ici,
la phase continue circule directement dans le canal principal et la phase dispersée arrive par
un second canal positionné perpendiculairement au canal principal (Figure 1.11). Celle-ci entre
progressivement dans le canal principal en subissant le cisaillement de la phase continue dans
le sens de I"'écoulement. Un coude se forme et rétrécit avec I'avancée de la phase dispersée
jusqu’a ce que celui-ci casse. La microgoutte est ensuite entrainée dans le sens de
I’écoulement de la phase continue. C’est une des techniques les plus simples et certainement
la plus utilisée pour générer des microgouttes dans des canaux. Il existe une variante de cette
technique qui est la jonction Y dont le canal de la phase dispersive n’est plus perpendiculaire

au canal principal mais possede un angle inférieur a 90°.
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Figure 1.11 : Exemple d'émulsion huile/eau [81]
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La jonction en croix differe légérement de la jonction en T (Figure 1.12 b) [85]. Ici, la
phase dispersée s’écoule dans le canal principal et la phase continue vient
perpendiculairement de chaque c6té. Elle exerce un cisaillement sur la phase dispersée ce qui

la pince jusqu’au décrochement de la goutte.

Une troisieme technique est le « Flow Focusing », ou autrement dit la focalisation
hydrodynamique développée par Ganan-Calvo [86] puis par Anna et al. [87] (Figure 1.12 c).
Comme précédemment, la phase continue pince la phase dispersée de chaque c6té. Ces trois
courants s’écoulent vers un unique rétrécissement provoquant un effet entonnoir. La vitesse
des phases est alors plus élevée a I'approche de ce goulot et la phase dispersée subit un

cisaillement bien plus important.
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Figure 1.12 : Quelques techniques de création d'émulsions : La jonction en T (a), la jonction en
croix (b), et la technique de « flow focusing » (c)

D’autres techniques existent permettant de réaliser une émulsion. Nous pouvons citer
la méthode de co-courant ol le microcanal de la phase dispersée est entouré par celui de la
phase continue [88]. Ici, la contrainte de cisaillement s’exerce tout autour du fluide a
disperser. Il existe aussi la technique de « Microchannel Emulsification » la phase dispersée
traverse une série de microcanaux de différentes dimensions [89]. Se forme ensuite une
goutte « cueillie » par la phase continue qui s’écoule perpendiculairement. Pour réaliser une
émulsion, de nombreux parametres sont a prendre en compte. Le débit et la viscosité des
fluides, le diamétre des microcanaux, la mouillabilité et la tension interfaciale sont les
principaux éléments qui influencent I’émulsion de microgouttes. De ces paramétres découlent
trois modes de génération d’écoulement présentés a la Figure .13 [90]. Le régime de
« squeezing » ou des gouttes, de forme ovale, occupent toute la largeur du canal, le régime de
« dripping » provoque des microgouttes, de forme sphérique, de dimensions proches de celles
du microcanal et celui de « jetting » qui caractérise un écoulement en forme de jet d’encre.
Dans ce cas les gouttes générées sont bien plus petites que le diamétre du canal avec une
fréquence tres élevée pour atteindre plusieurs milliers de gouttes par seconde [91]. Un filet de
phase dispersée se crée dans le canal et la génération de gouttes a lieu a une distance plus

importante de I'intersection des deux phases que pour les deux cas précédents [92].
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Figure 1.13 : Les modes de génération [90]

1.C.2.1.3. Avantages et limites

Le principe de I’émulsion de gouttes présente plusieurs avantages. Un des principaux est
le mélange interne au sein des gouttes. Ces dernieres glissent par rapport a la phase continue,
les séparant des parois du canal, avec une vitesse légerement supérieure. Les conditions de
continuité a I'interface provoquent des recirculations que nous pouvons visualiser sur la Figure
1.14 issue de [93]. Deux produits (Eau et Eau + colorant) constituent la phase dispersée et celle
continue est de I'huile. Cette structure en U permet, avec ce type d’écoulement, d’accélérer le
mélange interne et donc améliorer I'efficacité de réaction entre les produits constituant la
phase dispersée. Un autre avantage des techniques d’émulsion est la possibilité de générer
jusqu’a plusieurs milliers de microgouttes par seconde [91] [94]. Cette capacité permet de
réaliser de nombreuses opérations de synthése et d’analyse en paralléle et a haut débit. En
placant en série plusieurs jonctions, I'émulsion double [95] [96] et multiple [97] est réalisable.
Cela signifie la multiple encapsulation de fluide: une ou plusieurs microgouttes sont
« enfermées » dans un premier liquide qui lui-méme est émulsifié dans un second... La Figure
1.15 présente ce type d’émulsion et montre par exemple la possibilité d’emprisonner différents
réactif dans une méme goutte avant de les faire réagir ensemble ou encore la possibilité de
piéger une ou plusieurs cellules dans une méme goutte avant une réaction ou une analyse. Un
autre atout de cette technique est la capacité a créer des gouttes de volume, et donc de taille,
égales. En effet, l'indice de polydispersité représentant la variation de la taille des
microgouttes ne dépasse pas 5% [81] [88]. Un dernier avantage de I'émulsion est le risque tres

faible de contamination inter-goutte et du canal. En effet, la goutte étant « piégée » dans un

Eau et
Eau colorant
Hulle —3> - T

50 um

Figure 1.14 : Mélange interne a la goutte d'aprés [93] pour une émulsion de type eau
et eau + colorant dans de I'huile
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Figure .15 : Emulsions multiples issues de [97]

flux continu, elle ne peut ni interagir avec les parois du canal, ni avec les autres gouttes

environnantes si les propriétés de I'’émulsion sont bien définies.

Cependant, quelques inconvénients subsistent. En effet, lors de I'émulsification se
créent des gouttes parasites, appelées aussi gouttes satellites, de trés faibles volumes vis-a-vis
de la goutte principale. Celles-ci sont souvent indésirables car elles peuvent contaminer des
échantillons, une réaction ou une analyse. Cependant, des études ont eu lieu permettant de
filtrer passivement ces gouttes parasites [98]. A travers un systéme double couche en PDMS,
les gouttes satellites sont séparées des principales, assurant la purification de I’écoulement. I
est aussi possible d’utiliser ces gouttes satellites filtrées pour la production d'émulsions
monodisperses submicroniques. La séparation des phases est aussi une difficulté majeure de
cette technique microfluidique. En effet, il est important de pouvoir les séparer afin, par
exemple, de réaliser I'analyse des produits de la réaction ou simplement de les garder et/ou
les stocker pour un post-traitement.

L.C.2.2. La microfluidique discréte en milieu ouvert

Comme nous l'avons introduit précédemment, une seconde méthode microfluidique
permet d’interagir avec des gouttes. Il s’agit de la microfluidique discréte en milieu ouvert. Les
gouttes ne se trouvent plus dans des canaux mais sur un substrat plan. Un avantage
considérable est la possibilité de déplacer indépendamment chaque goutte en deux
dimensions par rapport aux méthodes en canaux ou les gouttes suivent une trajectoire définie
au moment de la conception. De plus, celle-ci permet de s’affranchir d’importants moyens
d’actionnement (comme des pompes ou des valves) nécessaires lorsque I'on travaille avec des
microcanaux. Un autre grand atout de cette méthode est |la capacité d’intégrer de nombreuses
fonctions autres que le simple déplacement et blocage du fluide. En effet, il est simple de
réaliser toute une série d’opérations sur les liquides : injection, division ou coalescence de
gouttes, mélange de fluides, dosage de réactifs, extraction ou identification de substances,
récupération des produits [78]. Il existe différentes techniques afin d’interagir avec des
volumes discrets de liquide. Nous n’allons pas toutes les aborder mais nous pouvons citer

I’électromouillage sur diélectrique basé sur |'électrohydrodynamique, les ondes élastiques de

26



surface basées sur I'effet piézoélectrique, la thermocapilarité basée sur I'effet Marangoni [99],
la microstructuration de surface asymétrique [100], plus récemment le contréle de liquide par
la lumiere [101]... Avant de présenter la technique basée sur les ondes élastiques de surface,
gue nous avons retenue, nous allons tout d’abord présenter les caractéristiques d’une des

techniques les plus utilisée : la technique EWOD (ElectroWetting On Dielectric).

L.C.2.2.1. La technique d’électromouillage sur diélectrique (EWOD)
L.C.2.2.1.1. Historique, principe et premieres applications

Les premiéres études datent de 1875 par Lippmann qui étudie I'électromouillage du
mercure et détermine qu’une tension électrique extérieure modifie les charges de la double
couche et donc la tension de surface [102]. On voit apparaitre pour la premiere fois le terme
électromouillage au début des années 1980 [103] [104] suite a I'observation de la modulation
de I'angle de contact par un champ électrique sur un polymeére isolant [105]. Le précurseur de
la recherche actuelle sur I'électromouillage est B. Berge qui publie les premiéeres expériences
et analyses du phénomeéne en 1993 [106]. La technique d’électromouillage sur diélectrique est
basée sur le principe de la modulation de la tension interfaciale entre un liquide et une
électrode recouverte d'une couche diélectrique. Lorsqu’un champ électrique est appliqué
entre une goutte et une électrode enterrée, les forces électrostatiques agissent sur les ions
présents dans la goutte permettant une réduction de I'angle de contact entre le solide et le
liquide (Figure 1.16). Comme |’électro-osmose, une double couche électrique se forme a
I'interface liquide/solide et lors de I"application du potentiel électrique, la charge de la double
couche change faisant varier la tension de surface solide/liquide et par conséquent I'angle de

contact. Ce dernier est défini par I'équation suivante en fonction de la tension appliquée U:

1&ge,
cosf, = cosfy + =

U? (1.6)
2 dylv

ol 6, est I'angle de contact initial défini par I’équation d’Young, d est I'épaisseur de la couche
isolante, g, et &, sont les permittivités du vide (ou du gaz environnant) et la permittivité
relative du revétement isolant respectivement et y;,, la tension de surface entre le liquide et le
gaz. L’angle de contact statique n’est pas unique en pratique car les matériaux présentent une
rugosité de surface qui entraine un phénomene d’hystérésis [107]. Il existe alors un angle
d’avancée 8, et de retrait 6, et 8, < 6,.. Dans le cas de I'électromouillage sur isolant, I'angle

de contact 8, est défini par I'équation suivante :

1 &gye, 1 &pe,
0, + = U? < cosf, < cosb, +=
cos @, 2dyn, cos 8, < cos 6, 2dy,,

U? (1.7)
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Figure 1.16: Effet de I'électromouillage

De nombreuses applications découlent de I'électromouillage. Nous pouvons citer les
travaux de Beni et al. a propos d’affichage a électromouillage [103] [104], ceux de Berge et al.
ainsi que de Kwon et al. a propos de lentille a focale variable [108] [109], ceux de Lee et al.
concernant les micromoteurs [110] et enfin ceux de Matsumoto et al. [111], Colgate et al.

[111] et Yun et al. [113] a propos de la réalisation de micropompes.
1.C2.2.1.2. La mise en mouvement de gouttelettes

L'idée d’actionner des gouttes a partir de I'électromouillage est issue de Pollack et al.
[114] [115] ainsi que de Lee et al. [116]. Bien que trés intéressants, les dispositifs développés
permettaient un déplacement des gouttes suivant un axe linéaire. Aujourd’hui, la fabrication
d’une matrice d’électrodes permet de déplacer des gouttes d’électrode en électrode suivant
deux directions [117] [118] [119] [120] [121]. Pour ce faire, il existe deux types de

configuration :

e La configuration « fermée » ou les gouttes sont emprisonnées en « sandwich »
entre deux plans, I'un avec les électrodes a alimenter et 'autre avec les contre-
électrodes reliées a la masse comme présenté a la Figure 1.18 a.

e La configuration « ouverte » ou les gouttes sont sur un substrat plan et se
déplacent a I'air libre. On distingue trois types de contre-électrodes :

o Tel un tramway, il est possible d’actionner des gouttes sous un réseau
de microcaténaires relié ici a la masse (Figure 1.18 b)

o Les contre-électrodes peuvent étre réalisées directement sur la couche
isolante évitant ainsi un réseau de microcaténaires suspendu (Figure
1.18 c).

o Deux électrodes successives sont connectées a l'alimentation. Ici, le
déplacement est légerement différent dans le sens ol la goutte ne
s'arréte plus sur I'électrode alimentée mais entre celles connectées a

I"alimentation (Figure 1.18 d)
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Figure 1.18 : Les différentes configurations de la technique d’actionnement par électromouillage. Les
électrodes sont systématiquement recouvertes d’une couche isolante et/ou d’une couche hydrophobe.
Les gouttes de couleurs dégradées sont celles représentant la position initiale tandis que celles
hachurées représentent la position apres alimentation de I'électrode rouge. La configuration « fermée »
emprisonne la goutte entre deux plans (a). (b), (c) et (d) représentent les différentes possibilités de la
configuration « ouverte ». Les contre-électrodes sont reliées a la masse sous forme de microcaténaires
(b) ou déposées en surface (c). Une derniére possibilité est de relier deux électrodes successives a la
source d’alimentation permettant un déplacement des gouttes légérement différent (d).
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Figure .17 : Photographie d'un dispositif d'actionnement de goutte par électromouillage sur isolant
(EWOD). La masse est réalisée par des microcaténaires (CEA-LETI, Grenoble)

Un exemple de dispositif développé au CEA-LETI a Grenoble est présenté a la Figure
1.17 sur lequel nous pouvons observer les microcaténaires. Ce dispositif permet de déplacer
des gouttes d’eau de I'ordre du puL. Quelle que soit la fréquence comprise en 1 et 500Hz, la
tension nécessaire au déplacement de la goutte est de 80V, ce qui correspond a I'estimation

théorique donnée par I'équation suivante :

4y, d
Viin = Vv (cos B, + cos ;) (1.8)

E0&r

oU Vinin est la tension minimum a appliquer pour déplacer la goutte et & (sfi0n) = 1,9 et
d=1um dans ce cas précis. Cette équation est a utiliser avec précaution. En effet, une étude
récente présente que la géométrie des électrodes influe sur la tension et la vitesse de

déplacement des gouttes [122].
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1.C.2.2.1.3. Fabrication

Comme nous venons de le voir sur la Figure 1.18, les dispositifs standards
d’électromouillage sur diélectrique comprennent quatre parties principales : le substrat, les
électrodes, la couche isolante et la couche hydrophobe. Ces deux dernieres sont parfois
réalisées a I'aide d’un seul matériau si celui-ci a intrinsequement les deux propriétés. Le choix
du substrat est important car il détermine le processus de fabrication. Souvent, le verre et le
silicium sont utilisés pour leur propriété chimique inerte et leur compatibilité avec les
processus de fabrication des MEMS. Le verre permet des applications ou la transparence est
souhaitée tandis que le silicium offre la possibilité d’intégrer I’électronique de commande. ||
apparait une nouvelle tendance a propos de l'utilisation de substrat de circuit imprimé (PCB)
di a leur faible colt et la facilité de fabrication en grande série [123]. Les électrodes sont
fabriquées en métal, typiguement en chrome, aluminium, or, cuivre ou a l'aide d’autres
matériaux conducteurs comme l'oxyde d'indium-étain (ITO) qui a l'avantage d’étre
transparent. La couche isolante, sur les électrodes, peut étre réalisée de différentes maniéres :
par dépbt en phase vapeur pour le parylene, les fluoropolymeres amorphes, le nitrure de
silicium, par croissance thermique (I'oxyde de silicium), par spin coating (PDMS ou SU-8)...
Enfin, le revétement hydrophobe, typiquement un fluoropolymére comme le téflon, est utilisé
pour réduire I’énergie de surface. Les techniques de fabrication en jeu sont celles issues de la
microtechnologie. Plusieurs étapes de photolithographie et de gravures humides et séches

sont les techniques les plus utilisées pour la réalisation des dispositifs.
1.C.2.2.1.4. Actions fluidiques et applications

Au-dela du « simple » déplacement de gouttes par électromouillage sur diélectrique,
néanmoins primordiale et indispensable pour mouvoir les échantillons vers les zones de
réaction et d’analyse, de nombreux travaux ont permis de réaliser plusieurs fonctions basiques
d’un laboratoire classique affirmant la capacité d’intégration de cette technique pour la

réalisation de laboratoire sur puce (Figure 1.19) :

e la dispense de gouttes : A partir d'un réservoir, il est possible de dispenser des
gouttes dont le volume varie de moins de 3% pour des gouttes de 64nl [124]. Le
volume dépend directement de la taille des électrodes.

e La coalescence de gouttes : Deux gouttes dirigées vers une méme électrode
coalescent pour former une unique goutte.

e La séparation de gouttes : A partir d’une goutte, il est possible de la séparer
pour former deux gouttes de volumes plus faibles.

e Le mélange: En déplacant la goutte sur plusieurs électrodes, un mélange
homogene est obtenu rapidement. Le mélange interne peut aussi étre effectué
sans bouger la goutte et avec un signal alternatif appliqué a I'électrode [125]
[126].
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Figure 1.19 : Opérations fluidiques par électromouillage sur diélectrique : Dispense,
coalescence, séparation et mélange [119]

Cette technique d’actionnement de gouttes est actuellement la plus utilisée dans les
microsystemes fluidiques ouverts. Il suffit d’observer le nombre de « review » concernées par
I’électromouillage sur isolant [117] [118] [119] [120] [121] [127] [128] ainsi que différentes
theses récentes sur ce domaine [129] [130] [131]. L'exploitation des actions fluidiques permet
la réalisation de la plupart des fonctions indispensables a I'intégration de tout un protocole

biologique ou chimique sur une méme puce [131] [133].

Ainsi, de nombreux protocoles complets ont été validés sur puce avec des résultats
comparables a ceux obtenus par les systemes conventionnels. On peut noter la réalisation
d’une plateforme de duplication de brins d’ADN par réaction PCR [134], la détection de
glucose dans des liquides physiologiques humains tel que I'urine, la salive et le plasma [135], la
préparation d’échantillons pour I'analyse protéomique [136], la détection d’explosifs
nitroaromatiques tel que 2,4,6-trinitrotoluene (TNT) [137], la détection d’insuline et
I'interleukine 6 avec l'utilisation de billes magnétiques fonctionnalisées avec des anticorps
[138]... On remarque donc les capacités de la technique EWOD a s’intégrer comme outil
microfluidique pour le contréle et le déplacement de microgoutte sur surface ouverte. Les
applications résultantes sont nombreuses et les possibilités d’intégrations pour la réalisation

de laboratoires sur puces sont abondantes.

Cependant, a I'heure actuelle, ['utilisation de cette technologie est limitée
principalement en raison du processus de fabrication « complexe » par rapport a celui de la
microfluidigue en microcanal. Cette situation devrait changer avec le développement des
techniques de production de masse. En résumé, cette technique en voie de maturation est en
continuelle amélioration et va certainement contribuer de maniére significative a des

applications biologiques, chimiques et médicales [119].
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1.C.2.2.2. La technique a base d’ondes élastiques de surface

Nous présenterons ici de maniere succincte la génération des ondes élastiques de

surface. Nous y reviendrons en détail dans la deuxieme partie.
LC.2.2.2.1. Principe de génération des ondes élastiques de surface

Les ondes élastiques de surface, ou ondes acoustiques de surface (SAW pour Surface
Acoustic Wave), sont générées grace a un matériau piézoélectrique choisi selon des critéeres
bien définis tels que le coefficient de couplage électromécanique ou encore la vitesse de
propagation des ondes élastiques dans ce matériau. Des électrodes métalliques dites
interdigitées (ou IdT pour Interdigited Transducers) sont réalisées a la surface du substrat
piézoélectrique (Figure 1.20) par les techniques de microélectronique classique telles que la

photolithographie et la gravure humide.

i i Onde élastique
:ééé%%éﬁ—_ de surface
I

Substrat piézoélectrique

Figure 1.20 : Principe de génération des ondes élastiques de surface

L'excitation de I'ldT avec un signal électrique sinusoidal génére, par effet
piézoélectrique inverse, une onde élastique qui se propage a la surface du matériau. L'énergie
du signal électrique est transformée en énergie mécanique. La vitesse de propagation v de
cette onde est fonction du matériau piézoélectrique choisi et de son orientation cristalline. La

fréquence f;, d’excitation est donnée par la relation suivante :

(1.9)

fo=

>

ol v est exprimé en m.s™, A est la longueur d’onde en m et f, en Hz. La vitesse de propagation
de ces ondes varie de 1681m.s™ pour le Germanate de bismuth [139] & plus de 11000 m.s™
avec des structures en couches minces IdT/ZnO/Diamant/Silicium [140]. La longueur d’onde
étant de l'ordre du micrometre jusqu’a une centaine de micrometres, la fréquence de
fonctionnement de ces dispositifs varie de la dizaine de mégahertz a quelques gigahertz.
Différents types d’ondes peuvent étre générées comme des ondes de Love ou les ondes de
Rayleigh. Ces dernieres peuvent interagir avec les liquides grace a leur vibration
perpendiculaire a la surface du substrat et c'est la tout leur intérét pour notre étude (Figure
.22 c). Elles possedent deux composantes: une longitudinale paralléle au déplacement

appelée onde P représentée Figure 1.22 a) et une transversale, perpendiculaire au
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Figure 1.22 : Représentation de différents types d’onde : Une onde longitudinale P (a),
une onde transversale S (b) et une onde de Rayleigh (c)

déplacement, appelée onde S représentée Figure .22 b). Seule la derniére interagit avec un
liquide et induit des phénomenes a I’échelle micro ou macroscopique tels que le mélange et le
déplacement de gouttes. Nous pouvons décrire les ondes de Rayleigh comme étant de petites
vagues d’amplitude nanométrique qui vont interagir avec des gouttes de taille milli ou
submillimétriques. Une photographie MEB (Microscopie Electronique a Balayage) nous montre
deux trains d’impulsion d’ondes de Rayleigh sur la Figure 1.21 issue de [141]. On remarque trées

bien la largeur du faisceau des ondes élastiques correspondant a la largeur de I'ldT.

En fonction de I'énergie que véhiculent les ondes de Rayleigh, différents phénomeénes se
produisent a I’échelle de la goutte. Il parait pourtant invraisemblable de déplacer une goutte
de taille millimétrique avec une vague de taille nanométrique. A notre échelle, cela
correspondrait a un tremblement de terre d’amplitude millimétrique pouvant induire le

déplacement d’une goutte d’un diametre de 'ordre du kilometre !

Figure 1.21 : Photographie MEB d'un transducteur interdigité (1dT) et de deux trains
d'impulsions d'ondes élastiques de surface (SAW) de type Rayleigh [140]
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1.C.2.2.2.2. Couplage des ondes de Rayleigh avec un liquide

En choisissant judicieusement le substrat piézoélectrique, 'onde de Rayleigh peut se
propager sans atténuation notable a I'interface solide/air. Cependant, une fois en contact avec
un liquide, I'onde élastique est fortement atténuée a l'interface solide/liquide aprés un faible
parcours équivalent a quelques longueurs d’onde, di aux frottements visqueux avec le liquide.
En général, dans ce type de systeme, les longueurs d’onde sont comprises entre la dizaine et
guelques centaines de micrométres ce qui signifie que I'onde est totalement atténuée aprés
un trajet inférieur au millimetre. L'énergie véhiculée par I'onde est transmise au liquide sous
forme d’ondes longitudinales et suivant un angle 6,., appelé angle de Rayleigh, défini par

I’équation suivante et représentée a la Figure 1.23:

— an-1(U
6, = sin (v_ (1.10)

N

avec v, la vitesse de propagation de I'onde dans le liquide et v celle dans le substrat en m.s™.

Plusieurs effets sont observés en fonction de I'énergie des ondes élastiques de surface :

. A faible énergie, un mélange interne (Figure 1.23) est créé dans la goutte
pouvant atteindre des vitesses de I'ordre du cm.s™ [142] [143].

. Si la surface du substrat est traitée de maniére a la rendre hydrophobe, il est
possible d’actionner la goutte dans le sens de propagation des ondes
élastiques de surface avec des vitesses de 'ordre du cm.s™ [144]

. A forte énergie, la microgoutte s’échauffe jusqu’'a des températures
supérieures a 100°C en fonction de la viscosité du liquide [145].

. A trés forte énergie, la goutte peut étre « atomisée » de maniére a créer un jet

de tres fines particules du liquide [146].

L’énergie des ondes élastiques, telle que nous en « parlons », peut étre modifiée en faisant
varier la puissance électrique appliquée a I'électrode interdigitée. Les différents phénomenes
sont alors observables en modulant la puissance électrique soumise a I'ldT. De ce fait, ces
quatre actions fluidiques permettent d’envisager I’élaboration de laboratoires sur puces

dédiés a la biologie ou a la chimie.

Ecoulement
Onde
EEER
longitudinale
IdT ?
Onde de Atténuation Substrat
Rayleigh des ondes de piézoélectrique

surface

Figure 1.23 : Interaction entre une onde élastique de type Rayleigh et une goutte de liquide
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1.C.2.2.2.3. Applications

A partir des actions fluidiques citées précédemment, de nombreux dispositifs pour
différentes applications ont ainsi vu le jour. Avec une onde élastique de faible énergie, nous
avons vu qu’un mélange interne se crée. Ce mélange s’effectue tres rapidement, en moins
d’une seconde, et peut étre utile pour mélanger des réactifs et améliorer le rendement de
réactions chimiques et biologiques [147]. Par ailleurs, en décalant la goutte sur une moitié du
faisceau des ondes élastiques, il est possible de concentrer des particules avec des temps
comparables au mélange de réactif [148] [149]. La concentration de particules est une
procédure importante pour les systemes microfluidiques, par exemple, pour la séparation de
globules rouges et du plasma. Enfin, cet effet de mélange a aussi permis la réalisation de
systemes SAW intégrés a d’autres techniques de mise en mouvement de fluide. Avec les
systemes microfluidiques continus, deux fluides dans une jonction « Y » se joignent et
s’écoulent de maniere laminaire. Le mélange est alors diffusif et il faut de grandes longueurs
de canaux pour mélanger les deux fluides. En générant des ondes élastiques de surface de
maniére transversale a I'écoulement des liquides dans le microcanal, les deux fluides sont
mélangés rapidement de facon homogene avec une grande efficacité [150] [151]. Les
mélangeurs de gouttelettes actifs basés sur des dispositifs SAW offrent une solution trés
rapide et efficace avec une vitesse de mélange qui peut étre contrélée simplement en ajustant

la puissance appliquée a I'ldT.

L’échauffement de goutte en tant que tel a été étudié dans les travaux de these de D.
Beyssen [151] ainsi que dans les publications de Kondoh et al. [145] et de Ito et al. [153]. Une
premiere application est apparue récemment avec la publication d’'un systeme type bain-
marie [154] [154]. Un réceptacle en PDMS contenant du glycérol est chauffé par irradiation
d’une onde élastique de surface. Un conteneur en métal recouvert de PDMS est inséré dans le
réceptacle chauffé garantissant un transfert thermique et assurant une température
supérieure a celle de fusion de la paraffine (58-60°C). Un morceau solide de paraffine est ainsi
dissout dans une goutte de glycérol en moins de trois minutes. L’échauffement est modifié en
ajustant la puissance électrique injectée a I'électrode, simplifiant le controle de la

température.

L'atomisation est une application trés importante pour de nombreux domaines tel que
I'injection de combustible, les pulvérisateurs agricoles, I'impression a jet d’encre, la
spectrométrie de masse, I'injection de médicaments [156] [157] [158]...1l existe différentes
méthodes d’atomisation : hydrodynamique [159], par électropulvérisation [160], ultrasonique
[161]... Comparée aux précédentes techniques, celle basée sur l'interaction SAW/liquide offre
plusieurs avantages : faibles dimensions du dispositif, réponse de I'ordre de la milliseconde,
faible colit et consommation d’énergie réduite [162] [163] [164]. Ainsi, plusieurs dispositifs a
base d’ondes élastiques de surface ont été développés dans différents domaines et sont
toujours étudiés aujourd’hui: I'extraction de liquide, de cellules et de protéines [146],
I'administration de médicaments par inhalation pulmonaire [163], la spectroscopie de masse
[165]...
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Enfin, le déplacement de goutte est une action fluidique indispensable pour Ia
réalisation d’un systeme microfluidique ouvert complet. Ainsi, de nombreuses études sont
apparues traitant de cet aspect fondamental [67] [143] [144] [151]. Les vitesses de
déplacement des gouttes sont de I'ordre du cm.s™, dépendant principalement de I’énergie de
I’'onde et du type de surface, hydrophile/hydrophobe/super-hydrophobe, entre la goutte et le
substrat piézoélectrique.

1LC.2.2.2.4. Intégration et adaptation des dispositifs a ondes élastiques de

surface

Au-dela des quatre actions fluidiques simples et efficaces dues a I'interaction des ondes
élastiques de surface avec les liquides, de nombreux systémes intégrant réactions chimiques
et/ou biologiques et analyses ont découlé de ces interactions. La grande force des systémes a
ondes élastiques réside dans leur capacité a s’adapter et a s’intégrer avec les autres
techniques microfluidiques. Notons par exemple le tri de cellules en flux continu [166]. Celles-
ci s’écoulent dans un flux continu et sont orientées selon quatre chemins en fonction de
I'activation et de I'énergie des ondes élastiques de surface. La technique SAW s’intégre aussi
avec des systemes diphasiques. Les ondes élastiques de Rayleigh permettent la régularisation
de la formation de gouttelettes dans un systéeme a jonction en T [167]. Cela permet un
controle de la taille de la goutte en temps réel sans modifier les débits ou les dimensions de
microcanaux. Des dispositifs combinant les techniques SAW et EWOD ont aussi vu le jour
[168]. Les R-SAW (Rayleigh — SAW) aident a diviser les gouttelettes lorsque la force exercée
par la technique EWOD n’est pas suffisante. A I'inverse, cette derniere peut aider les SAW lors

de la concentration de particules, du mélange et de I'atomisation.

Soulignons aussi les grandes possibilités offertes par les techniques a base d’ondes
élastiques de surface pour la réalisation de capteurs biologiques et chimiques. En effet,
I’excitation et la propagation d’un autre type d’onde, celle de Love, ne se couple pas avec les
fluides. Ainsi, de nombreux capteurs sont développés présentant plusieurs avantages. La
miniaturisation du dispositif, la réduction de la consommation d'énergie et I'intégration des
circuits électroniques de commande et de détection. Pour des applications biologiques, les
biocapteurs sont intégrés dans un systeme microfluidique et la zone de détection est revétue
d'une couche bio-spécifique au composé a détecter. Lorsque ce dernier interagit avec la
couche bio-spécifique, la variation de masse et de viscosité de la couche peut étre détectée
par le changement des propriétés des ondes élastiques de surface telles que la vitesse,

I'atténuation, la fréquence de résonance et le temps de retard [169] [170] [171].

LC.2.2.3. Conclusion partielle

Les dispositifs a base d’ondes élastiques de surface présentent de nombreux intéréts
tant au niveau de l'interaction onde/liquide que de la détection d’espéces chimiques et
biologiques ou encore de I'intégration avec d’autres techniques microfluidiques. L’interaction

entre les R-SAW et un liquide permet la réalisation de plusieurs fonctions fluidiques
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fondamentales en vue de la conception et réalisation de laboratoires sur puce. Les techniques
de détection et les réactions biologiques et chimiques affirment la tendance a intégrer des
opérations de plus en plus complexes sur une méme puce. De plus, les aptitudes de ces

dispositifs a s’intégrer a d’autres systémes fluidiques leur assurent un avenir pérenne.
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I.D. La physique mise en jeu

Dans cette partie, il ne s’agit pas de démontrer les équations physiques régissant la
microfluidique mais de présenter leurs fondements. Le lecteur pourra se référer au papier et a
I'ouvrage de H. Bruus [172] [173] qui établit et explique, en détail, les équations régissant la

microfluidique ou encore a I'ouvrage de A.J. Majda et A.L. Bertozzi [174].

I.D.1. Un petit peu d’histoire

Comme vu auparavant, la microfluidique est une branche récente de la mécanique des
fluides. Cette derniére est I'étude du comportement des fluides et a été introduite il y a fort
longtemps, avec Archiméde (I11° siécle avant J-C), qui découvre que tout corps plongé dans un
liguide (ou un gaz) est soumis a une poussée qui s’exerce du bas vers le haut et qui est égale
au poids du volume de liquide déplacé. Aprés une longue période, c’est au XVeme siécle, avec
Leonardo da Vinci, que reprend I'étude de la mécanique des fluides. En effet, il propose des
descriptions d’écoulements de jets, de tourbillons et d’ondes de surface et formule le principe

de conservation de la masse.

Au XVleme siecle, lI'introduction d’outils algébriques destinés a rendre compte de
réalités physiques permet, par exemple, a Galilée, d’étudier la mécanique céleste avec
notamment le mouvement de la Lune et des planétes. En 1687, Isaac Newton publie dans
Principia mathematica les fondements de la mécanique classique. Par ailleurs, Newton pose le

principe de la « loi fondamentale de la dynamique » :

Zf —ma (1.11)

La somme des forces f agissant sur un solide est égale au produit de sa masse m par son

accélération d.

En 1738, Daniel Bernoulli étudie les fluides non visqueux en fondant son analyse sur la
conservation de I'énergie. Parallélement, une nouvelle théorie mathématique est en train de
naitre qui va révolutionner la compréhension mathématique du mouvement des corps : le
calcul différentiel. Peu de temps aprées, en 1749, Jean d’Alembert introduit de nouvelles
notions fondamentales dans I'étude de la dynamique des fluides : les dérivées partielles, les
champs de vecteurs et la pression interne d’un fluide. Euler profite des travaux de d’Alembert

et introduit la notion de gradient de pression [175].

I.D.2. Equations d’Euler

Quelques années plus tard, en 1755, Euler publie un traité dans lequel apparaissent
pour la premiere fois les équations aux dérivées partielles décrivant les fluides parfaits

incompressibles [176].
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L.D.2.1. Equation de continuité et conservation de la masse

Un principe fondamental de la mécanique des milieux continus est la conservation de la
masse au cours d’un changement d’état d’un fluide newtonien traduit par I'équation de
continuité :

dp

— + V.(pd) =0 1.12
at+ (p?) (1.12)

ou p est la masse volumique, ¥ le champ de vecteur de vitesse, t le temps et V est I'opérateur
différentiel. Un fluide newtonien est un fluide qui s’écoule indépendamment des forces
extérieurs qui agissent sur lui. L'eau, les solutions aqueuses, la plupart des solvants, I'air et de
nombreux gaz sont des exemples de fluides newtoniens. Dans toute cette étude, les fluides

utilisés sont newtoniens.

Par ailleurs, les nombres de Mach, valeurs sans dimension nous informant de la
compressibilité des fluides, des liquides dans cette étude sont faibles : les fluides apparaissent
alors incompressibles. En réalité, tous les fluides sont compressibles. Seulement, certains le
sont plus que d’autres. Par exemple, en bouchant la sortie d'une pompe a vélo, on peut
constater qu’il est possible de pousser le piston et comprimer I'air contenu a l'intérieur. En
revanche, en remplacant le gaz par un liquide, de I'eau par exemple, il est trés difficile de

pousser le piston.

Dans cette étude, les liquides sont newtoniens et les nombres de Mach correspondant
sont tres faibles notamment en microfluidique. Les liquides apparaissent alors incompressibles

et les masses volumiques constantes dans le temps et I'espace :

op

p = cste => Frie 0 (1.13)

En réduisant I'équation (1.12), il vient :

V.(p.3) =0 (1.14)

Sachant que la masse volumique est constante et non nulle, I'équation de continuité

devient alors I’équation dite d'incompressibilité:

V.3=0 (1.15)

ce qui signifie que la divergence du champ de vitesse est nulle partout. Physiquement, cela
revient a dire que le taux de dilatation du volume local est égal a zéro. Il est souvent utile,
généralement une bonne approximation en microfluidique, de considérer les liquides

incompressibles pour ainsi faciliter les calculs [172].
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LD.2.2. Conservation de la quantité de mouvement

Euler propose aussi une premiere description de la conservation de la quantité de
mouvement pour des fluides incompressibles et non visqueux. Ce principe découle
directement de la deuxiéme loi de Newton. Considérons un fluide incompressible contenu
dans un volume Q. Notons respectivement v(m; t) et p(m; t) le champ de vitesse et le champ
de pression du fluide au point m a l'instant t et p la masse volumique. On s'intéresse a la

dynamique d'une particule de position x(t) a I'instant t. Sa vitesse 1 (t) a I'instant t est alors :

u(t) = v(x(t),t) (1.16)
Son accélération est de la forme :
di dv _(dx |7>_,+ ov
e dr \ac )V e (117)

Selon le principe fondamental de la dynamique de Newton, il vient :

dﬁ _ v’e + -
p dr p T pg (1.18)
D’ou, en remplacant I'expression jz_f :
dJ_C) - - af} = -
p [(EV>U + E] = —W + pg (1.19)
ou encore :
p|(B.V)D + | =VP +pg (1.20)

En présence d'un champ de force supplémentaire f s'exercant sur le fluide, un troisieme

membre apparait dans I'équation (1.20) et devient :

v

p [(v V)o + i

=-Vp +pj+ [ (1.21)

Malgré les apparences, cette équation n’est rien d’autre que la relation fondamentale de la
dynamique de Newton ol nous avons supposé que la masse du fluide, qui est plutdt ici sa
masse volumique p, est constante (l.13), la partie gauche de [I'égalité représentant
I’accélération et —Vﬁ + pg + f les forces de pression, de pesanteur et le champ de force

respectivement.
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I.D.2.3. Le paradoxe de d’Alembert

Cependant, I'équation d’Euler est valable pour des fluides considérés non visqueux. Or,
cette hypothése est en réalité fausse. On peut considérer un fluide non visqueux pour certains
calculs ou approximations, mais tout fluide possede une certaine viscosité. C'est en 1752 que
d’Alembert remarque qu’un objet, plongé dans un fluide correspondant aux conditions
précédentes (incompressible et non visqueux), ne subit aucune résistance lors de son
déplacement, ce qui est contraire aux attentes. Afin de comprendre en quoi un objet en
mouvement dans un fluide visqueux subit en général une force de résistance, il faut prendre

en compte les phénomenes de frottement interne au fluide au niveau moléculaire.

I.D.3. Equation de Navier-Stokes

Lors de I’évolution d’un objet dans un fluide visqueux, ce dernier va dissiper de I'énergie
sous forme de chaleur par le frottement simple d’une couche de fluide sur I'autre. Inclure un
tel phénomeéne dans les équations d’Euler était difficile puisque celles-ci formulent le
mouvement macroscopique du fluide alors que cette dissipation d’énergie a lieu a un niveau
microscopique. Ainsi, Navier, suivi de Stokes, propose en 1845 d’ajouter un terme a I'équation

(1.20) et ils formulent le modele suivant afin de décrire I’évolution d’un fluide visqueux :

b [(a. W) + a_] _ G5+ % + pg

ot (1.22)
oU u représente la viscosité dynamique en Pa.s. N'oublions pas que cette équation est valable
uniguement pour des fluides newtoniens incompressibles permettant de faire I'approximation

de I'équation de continuité (1.15). Dans le cas de fluides compressibles et newtoniens, on

obtient I’équation suivante :

- - _ - 2= 2= -
p[(v.V)v + E] = —Vp +uV?s + (ur + §)V U +pg (1.23)
avec W’ la viscosité volumique du fluide. Ici, 'approximation de I’équation d’incompressibilité
(1.15) n’est plus a prendre en compte. Nous nous rattacherons donc a I'équation de la
continuité (1.12) plus complexe a résoudre. Dans les systemes microfluidiques, il est d’'usage de
négliger la gravité di aux petites échelles des fluides [177]. Le dernier terme des équations

(1.22) et (1.23) peut donc étre négligé.

I.D.4. Les nombres adimensionnels

En microfluidique et mécanique des fluides, il existe une multitude de nombres
adimensionnels permettant de caractériser les mécanismes mis en jeu. Nous ne les citerons
pas tous, bien évidemment, mais nous allons nous intéresser a ceux se rapprochant de notre

étude.
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I.D.4.1. Le nombre de Reynolds

Le nombre de Reynolds permet de caractériser le régime d’écoulement dans le systeme

étudié. Ce nombre est calculé a partir de I’équation suivante :

R = U.l p.U.l forcesinertielles
e~ T T =

i forces de viscosité (1.24)

ou U est la vitesse caractéristique de I'écoulement en m.s™, [ la longueur caractéristique du
systéme en m et v la viscosité cinématique en m*s™. Il existe trois types d’écoulement :
laminaire, transitoire et turbulent. Il est d’'usage de dire qu’un nombre de Reynolds inférieur a
2000 induit un écoulement laminaire, entre 2000 et 3000 un écoulement transitoire et si le
nombre est supérieur a 3000, I'écoulement est turbulent. Avec les systemes microfluidiques a
base d’onde élastiques de surface, que nous utiliserons dans cette étude, la vitesse
caractéristique de I'écoulement au sein de gouttes est de I'ordre du cm.s™, la longueur
caractéristique de la goutte est de I'ordre du mm et la viscosité cinématique dépend du fluide.
Pour I'eau et le glycérol a 20°C, elles sont respectivement 1,007.10°m%s? et 1,12.10° m?.s™.
Les nombres de Reynolds sont respectivement 9,93 et 8,9.10° ce qui nous indique que

I’écoulement au sein des fluides sera alors laminaire.

I1.D.4.2. Le nombre de Mach

Le nombre de Mach, noté M,, exprime le rapport de la vitesse locale d'un fluide par

rapport a la vitesse du son dans ce méme fluide :
Mg = — (1.25)

avec U la vitesse caractéristique du fluide et a la vitesse de propagation du son dans ce méme
fluide. Dans cette étude, les vitesses d’écoulement sont de I'ordre du cm.s-1 et la vitesse de
propagation du son dans I'eau est 340m.s™. Le nombre de Mach résultant est 3.10”. En
général, on considere qu’un nombre de Mach inférieur a 0,3 nous indique que le fluide est
incompressible. Dans beaucoup de cas, particulierement en microfluidique et dans tous ces
travaux, la vitesse d’écoulement est tres inférieure a la vitesse de propagation du son dans les
liguides. Les nombres de Mach sont faibles et les liquides peuvent étre considérés
incompressibles. Ainsi, dans certains cas précis, nous pouvons considérer |'approximation de

I’équation de continuité (1.12).
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ILE. Conclusion

Dans ce premier chapitre, nous avons introduit la microfluidique et les différentes
approches afférentes. Dans un premier temps, nous avons présenté I'historique et les
premieres applications de la microfluidique, a partir de la fin des années 1960, avant de
montrer que le développement rapide de cette discipline résulte de plusieurs antécédents : la
microélectronique, la biologie moléculaire, I'analyse moléculaire et la biodéfense. C'est a
partir des années 1990, avec |'apparition des concepts de UTAS et de laboratoires sur puces,
gue la microfluidique connait une forte croissance. Depuis, de nombreuses études ont été
réalisées et des systemes microfluidiques de toutes sortes sont développés, intégrant de plus

en plus de réactions et d’analyses biologiques et chimiques.

Nous avons ensuite exposé les différentes approches microfluidiques. La microfluidique
continue repose sur le transport de liquide en microcanaux tandis que la microfluidique
discréte manipule des liquides sous forme de gouttes. Les deux techniques, se développant en
paralléle, sont parfois associées pour former des laboratoires sur puce tirant partie des
avantages de chacune d’entre elles. Nous avons vu leur principe, les différentes possibilités de
mise en mouvement des fluides, les techniques de fabrications et quelques applications de

chaque approche.

Pour finir, nous avons présenté la physique mise en jeu dans les systémes
microfluidiques. Les différentes équations régissant ce domaine ont été énoncées
chronologiquement avant de détailler deux nombres adimensionnels décrivant le type

d’écoulement et I'incompressibilité des fluides avec les systéemes que nous utiliserons.

Dans le chapitre suivant, nous allons présenter le principe des dispositifs a ondes
élastiques de surface et leurs premieres applications telles que dans le domaine de Ia
télécommunication. Nous introduirons ensuite les interactions possibles entre les ondes
élastiques de surface et des microgouttes dans I'objectif de la réalisation de laboratoires sur
puce. Nous nous intéresserons principalement aux ondes élastiques de Rayleigh qui, une fois
en contact avec un liquide, induisent une force a la base de plusieurs phénomeénes tels que

I” « acoustic streaming » ou le déplacement de goutte.
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Chapitre II : Les dispositifs a ondes élastiques de surface et la
microfluidique

Les dispositifs a ondes élastiques de surface (Surface Acoustic Wave — SAW) sont utilisés
dans de nombreux domaines industriels et grand public. On parle souvent de leurs
applications, du principe de fonctionnement, de leurs intéréts ou encore de leurs avantages et
inconvénients mais on ne leur donne que trés rarement une définition claire et précise [1] [2].
Il est plutot difficile d’en donner une simple puisqu’ils sont la combinaison de plusieurs
concepts physiques et technologiques. Pour comprendre ce qu’est un dispositif SAW, il faut
d’abord intégrer ces différents concepts a savoir I'effet piézoélectrique, les ondes élastiques

de surface et les transducteurs interdigités.

IL.A. Les dispositifs a ondes élastiques de surface

IL.A.1. L’effet piézoélectrique

I.A.1.1. Historique

C'est historiquement en 1881 que les freres J. Curie et P. Curie ont découvert et
démontré théoriquement et expérimentalement |'existence de I'effet piézoélectrique direct
dans certains cristaux comme le quartz [179] [180]. L'effet piézoélectrique direct, tel qu'ils
I’ont observé, est la capacité d’'un matériau a se polariser électriquement sous I'action d’une
contrainte mécanique. L'année suivante, le physicien G. Lippmann propose la réciproque : ces
mémes matériaux devraient se déformer lors de I'application d’'un champ électrique. Les

fréres Curie démontrent immédiatement cette hypothése expérimentalement [180] [5].

IL.A.1.2. Exemples d’application

Pour le grand public, les applications faisant appel a I'effet piézoélectrique sont diverses
avec notamment, en matiere de piézoélectricité directe, I'allumage (I'étincelle) des briquets
automatiques ou encore de la plague de cuisson a gaz. La pression exercée produit une
tension électrique qui se décharge brutalement sous forme d’étincelles. L’effet piézoélectrique
inverse est tres utilisé pour la conception d’actionneurs comme dans les systemes autofocus
des appareils photos, dans les montres a quartz ou encore dans les injecteurs a commande
piézoélectriqgue en automobile. On trouve aussi ces actionneurs pour le positionnement des
tétes de lecture des disques durs rotatifs et des lecteurs CD et DVD. Des appareils d’analyses
de précision tels que les AFM (Atomic Force Microscope) et STM (Stanning Tunneling
Microscope) profitent des capacités de positionnement de ces actionneurs piézoélectriques.
Les recherches a propos de la piézoélectricité ont pris leur essor pendant la premiére guerre
mondiale avec l'invention du sonar pour le repérage et la détection sous-marine. Cette
technique use des deux effets piézoélectriques a la fois, tout comme I’échographie ou encore

le filtrage acoustique.
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Nous allons maintenant définir ce qu’est une onde élastique de surface avant de

présenter leur principe de génération par effet piézoélectrique.

II.A.2. Les ondes élastiques de surface

ILA.2.1. Définition

Une onde est définie par une modification de I'état physique d’un milieu matériel ou
immatériel et qui se propage, a la suite d’une action locale, avec une vitesse finie et
déterminée par les propriétés des milieux traversés [6]. Deux grandes familles d’ondes
existent : les ondes électromagnétiques et les ondes mécaniques que nous ciblerons ici. On
parle de celles-ci lorsqu’une perturbation locale se propage dans un milieu matériel (alors que
les ondes électromagnétiques le peuvent aussi dans le vide). Les ondes élastiques, par
définition, se propagent dans un milieu élastique, c’est a dire un milieu capable de se
déformer sous I'action d’une contrainte mécanique et de reprendre sa forme initiale une fois

cette contrainte révolue.

Lorsque I'on soumet a un matériau une perturbation, des contraintes sont générées
entrainant la propagation d’une onde mécanique. Celle-ci se propage de proche en proche
dans le milieu et transfére de I'énergie sans transfert de matiere : I'onde sonore, les vagues et
les ondes sismiques sont des exemples de ce type d’onde. En ce qui concerne les ondes

élastiques dans les solides, deux cas existent [7] [8]:
e Dans les solides homogénes illimités

On parle ici d’onde de volume (Figure 1l.1 a). On distingue deux types d’ondes de volumes : les
ondes de compression ou longitudinales et les ondes de cisaillement, dites aussi transversales
ou latérales et nommeées respectivement en sismologie onde P et onde S. L’onde longitudinale
se propage en un mouvement de compressions-dilatations entrainant un déplacement d’avant
en arriere des particules et engendrant localement une variation de volume du matériau [9].
L'onde de cisaillement se propage plus lentement que la précédente. Elle est fortement
atténuée par les liquides et entraine les particules dans un plan perpendiculaire a la direction

de propagation induisant un déplacement vertical des particules [9].
e Dans les solides limités
Plusieurs types d’ondes peuvent étre générés. On entend ici des ondes guidées :

o Par une surface libre d’un milieu: les ondes élastiques de surface
(Figure 11.1 b).

o Par deux surfaces paralleles: les ondes dites de Lamb. Celles-ci se
propagent en se réfléchissant alternativement sur 'une des surfaces
puis sur I'autre.

o Par une structure multicouche.
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Nous nous intéresserons uniquement, dans cette étude, aux ondes guidées par la surface libre
d’un milieu: les ondes élastiques de surface (Figure Il.1 b). Celles-ci se propagent plus

lentement que les ondes de volume mais ont souvent une plus grande amplitude.

a) Ondes de volume b) Ondes de surface
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Figure 1.1 : Exemples d'ondes élastiques de volume (a) avec I'onde longitudinale et des ondes
de cisaillement, et des ondes de surface (b) avec I'onde de Love et I'onde de Rayleigh

ILA.2.2. Types d’ondes élastiques de surface

IL.A.2.2.1. Les modes de surface purs et l'onde de Rayleigh

Les ondes élastiques de surface sont des ondes qui se propagent parallelement a la surface
d’un solide (le vecteur d’onde et le vecteur de flux d’énergie sont paralléles a la surface).
L'amplitude de I'onde élastique décroit de maniére exponentielle avec la profondeur du
solide. Si A est la longueur d’onde des ondes élastiques de surface, on considere que la quasi-
totalité de I’énergie des ondes est comprises dans une profondeur de 3.4 [1] [7] [8] [10]. Il
existe plusieurs modes de propagation des ondes élastiques. Ces modes se divisent

principalement en trois groupes [7] [8]:

e Les ondes de Rayleigh
e Les ondes STW (Surface Transverse Wave)

e Les ondes LSAW (Leaky Surface Acoustic Wave)
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Les ondes élastiques de Rayleigh ont été découvertes par John William Strutt Rayleigh
en 1885 [11]. Ces ondes possedent deux composantes de déplacement mécanique
longitudinal et transversal dans le plan sagittal. La Figure I1.1 b) montre la structure des ondes
de Rayleigh et I'ondulation de la surface provoquée par leur propagation [7] [8]. Cette onde se
propage de maniere complexe puisqu’elle est la combinaison d’ondes transversales et
longitudinales déphasées de m/2 (u; et u, sur la Figure 11.2 a). On dit alors qu’elle posséde une

polarisation elliptique (Figure 1.2 b) [1].
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Figure 1.2 : Propagation des ondes de Rayleigh et ondulation de surface a) et polarisation
elliptique dans le plan contenant la normale a la surface et la direction de propagation (plan
sagittal) des ondes de Rayleigh b)

I1.A.2.2.2. Autres ondes élastiques

Il existe de nombreux types d’ondes élastiques de surface ou d’autres possédant
plusieurs caractéristiques d’onde élastique sans pour autant étre des modes purs de ce type
d’onde. Nous allons en citer quelques-uns sans détailler leur principe de génération et leurs

caractéristiques :

e Lesondes de Love (STW) [12]
e lesondes de Lamb (STW) [8]
e Lesondes Leaky [1]

Les différents types d’ondes élastiques dans les solides s’obtiennent sous des conditions bien
déterminées qui dépendent principalement de la nature du solide [8] [13] [14]. Pour les
solides piézoélectriques, ces types d’ondes élastiques peuvent se propager et leurs
générations se fait a l'aide d’électrodes métalliques dont nous allons détailler le

fonctionnement.

I1.A.3. Génération et détection des ondes élastiques de surface

Le principe de génération et de détection d’ondes élastiques de surface par des
électrodes interdigitées sur la surface d’un cristal piézoélectrique a été découvert en 1970 par
R.M. White et Joshi S.G. [15] [16]. Cette découverte a permis une nette avancée dans les
domaines des télécommunications et des capteurs et plus récemment dans la microfluidique.

Ces électrodes sont fabriquées par des techniques de photolithographie issues de la

60



microélectronique et appelées transducteurs interdigités (IdT : Interdigital Transducers). Elles
sont trés utilisées pour la réalisation de dispositifs a ondes élastiques de surface. On rencontre
plusieurs variantes géométriques induisant des réponses fréquentielles différentes en fonction

des applications visées.

IL.A.3.1. Principe de fonctionnement des IdTs
ILA.3.1.1. Généralités

Les ondes élastiques de surface sont générées et détectées sur des matériaux
piézoélectriques par des transducteurs interdigités déposés en fine couche métallique de
I'ordre de la centaine de nanometres. Ces derniers comprennent deux électrodes en forme de
peigne encastrées |'une dans I'lautre comme le montre la Figure I.3. Une tension électrique
sinusoidale appliquée entre les deux électrodes crée un champ électrique périodique qui
engendre, par effet piézoélectrique inverse, des compressions et des dilatations au voisinage
de la surface. Le champ de déformation ainsi généré dans le cristal piézoélectrique induit des
ondes élastiques qui se propagent de maniere cohérente pour certaines fréquences. En
particulier, certains modes peuvent correspondre a des ondes de surface. Ces ondes sont

émises de chaque c6té de I'ldT et le front d’onde est paralléle aux doigts des électrodes [17].

La longueur d’onde A, en métre, est fixée par la période des structures interdigitées.
Celle-ci est définie par la distance entre deux doigts consécutifs d’'une méme électrode dans le
cas d’une structure simple comme celle représentée a la Figure I1.3. La fréquence d’excitation

optimale f, en Hz, du dispositif peut étre déterminée par la relation suivante :

(I1.1)

v
d

>

fo=

avec v la vitesse de phase de 'onde en m.s™. La vitesse dépend du type de matériau
piézoélectrique utilisé, de l'orientation du transducteur sur celui-ci et de I'orientation
cristallographique.

Substrat piézoélectrique

Figure 11.3 : Transducteur interdigité sur un substrat piézoélectrique
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11.A.3.1.2. Réponse fréquentielle d’un transducteur interdigité

Chaque paire de doigts d’un IdT peut étre assimilée a une source discrete pour la génération
d’ondes acoustiques de surface [10]. Une tension U; appliquée entre les doigts est
directement liée au potentiel électrique associé aux ondes générées dans chaque direction par

une simple fonction de transfert [18]:
ot = ..U, (11.2)

ou @t et @~ sont les potentiels associés a 'onde se propageant a droite et & gauche de I'ldT
respectivement et |; une constante dépendante du substrat. La réponse fréquentielle du
transducteur découle principalement des interférences entre les contributions des doigts et
est indépendante de la réponse fréquentielle des éléments individuels. pg peut étre

considérée indépendante de la fréquence.

Lorsqu’un champ électrique est appliqué a I'ldT, le potentiel associé a l'onde se
propageant a droite @ évalué a la position z est la somme des contributions de chaque doigt :

Nf—l

ot = Is. Unejk(z—zn)

n=0

(11.3)

avec z, la position du n°me doigt excité a la tension Uy, Ny le nombre total de doigts et k le
vecteur d’onde. La précédente équation est une forme de la transformée de Fourier discréte
de la tension U, [19]. Par conséquent, la réponse fréquentielle du dispositif est
proportionnelle a la transformée de Fourier de la contribution de chaque doigt de I'ldT. Ainsi,
si tous les doigts (N;) sont identiques et espacés périodiquement d’une période (d = A) et

excités par des tensions alternatives U, = (—1)"U,, I'équation précédente devient :

Nf—l

. .d
PH(0) = Uy ) (~Dre ™2

n=0

(11.4)

La somme de I'équation (I1.4) représente une série géométrique dont les éléments sont égaux
. o . . kd _— S
a l'unité et s’additionnent constructivement lorsque — = mur avec m entier impair. Ainsi,

cette condition permet de définir la relation entre la longueur d’onde SAW A et la période du
transducteur d pour une condition cohérente comme le montre la Figure I1.4. De ce fait, il est
possible d’exciter I'électrode interdigitée a la fréquence de résonance, mais aussi aux

multiples de la fréquence de synchronisme f,, = m. f,.
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Figure 1.4 : Relation entre la périodicité du transducteur et la longueur d'onde des ondes générées par
interférences constructives

La réponse fréquentielle est donnée par :

_ -1 .5
avec X = anT" (I1.5)

in X
()| = N[
X
ou f; est la fréquence centrale et N le nombre de paires de doigts (N = Ng/2). Sur la Figure 1.5
est représenté le potentiel de I'onde en fonction du parameétre X. Lorsque X est un multiple de
i, le potentiel @ est nul, résultat de I'annulation totale entre les contributions des doigts. Par
conséquent, I'intervalle de fréquence B, appelé aussi bande passante, entre les deux premiers
potentiels nuls de chaque coté de f; est :
2
B= 2 (I1.6)
N
On peut noter que la bande passante est inversement proportionnelle au nombre de doigts de
I'ldT.

B

Figure 11.5 : Réponse fréquentielle d'un transducteur de type sin(X)/X
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IL.A.3.2. Déviations des ondes élastiques dues aux effets du second ordre

Plusieurs effets secondaires perturbent le fonctionnement des électrodes et, par

conséquent, dégradent la réponse fréquentielle des dispositifs a ondes élastiques de surface.

Parmi ceux-ci, nous pouvons citer [1] [17]:

Le couplage électromagnétique : il correspond au couplage direct du signal
d’entrée de I'ldT émetteur au récepteur sous forme de rayonnement
électromagnétique. Les deux électrodes se comportent comme des capacités et
agissent telles que des antennes. Le récepteur capte une fraction de la tension
électrique appliquée a I'émetteur.

La diffraction : le faisceau des ondes élastiques de surface s’élargit avec la
distance a I'ldT émetteur. La longueur de recouvrement de [|électrode
réceptrice doit étre plusieurs fois plus grande que la longueur d’onde afin de
capter une plus grande partie du faisceau. Cet effet peut étre partiellement
compensé avec I'anisotropie du substrat piézoélectrique.

Les réflexions : lorsqu’une onde élastique de surface rencontre une électrode
métallique, des réflexions ont lieu. En effet, les doigts des électrodes réalisés sur
un substrat piézoélectrique induisent une variation de I'impédance électrique et

mécanique. Ces dernieres induisent des distorsions de la conductance de
, . . h
rayonnement de I'ldT pour des épaisseurs du métal tel que N > 1% avec h

I’épaisseur du film métallique.

Des ondes de volumes: les électrodes peuvent aussi générer des ondes de
volume. La vitesse de ces ondes est supérieure a celle des ondes de surface.
Ainsi, la bande de fréquence correspondant a I'excitation de ces ondes de
volume est située au-dela de la fréquence de résonance.

Les interférences de triple transit (Triple Transit Interference TTI) : celles-ci sont
principalement dues aux multiples réflexions des ondes élastiques de surface
entre les deux électrodes. Le signal de sortie est affecté par des signaux

supplémentaires dus a ces interférences multiples.

ILA.3.3. Type de transducteurs

I1.A.3.3.1. Les transducteurs bidirectionnels

Les électrodes « standard » générant des ondes élastiques de surface sont des

transducteurs dits bidirectionnels. Les doigts formant I’électrode sont espacés de la moitié de

la longueur d’onde (A/2) qui correspond a la fréquence de résonance (Figure 11.6). Lors de

I’excitation de I'électrode, la moitié de I’énergie de I'onde est émise d’un coté du transducteur

et la seconde moitié de I'autre c6té induisant une perte de 3dB due a la bidirectionnalité. Pour

éviter ces pertes, d’autres types de transducteurs ont été développés.
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Génération d’ondes
R élastiques dans les —— -
deux directions

\4 v + _ +
R
AN Vs Mai
L AYAY) (WaVASS
AN/ s A2
L AYAV (WAVAS
AN/ VS A

Figure 11.6 : Transducteur bidirectionnel

I1.A.3.3.2. Les transducteurs unidirectionnels

On trouve différents designs de transducteur permettant d’éviter les pertes dues a la
bidirectionnalité des électrodes [17] [20]. On les appelle des transducteurs unidirectionnels
(SPUDT : Single Phase UniDirectionnal Transducer). Le principe est d’introduire des électrodes
passives entre les doigts principaux du transducteur ou a créer des dissymétries dans la
structure ce qui favorise la génération de I'onde dans le sens voulu. Les dissymétries sont
introduites sous forme de réflecteurs internes, électrodes passives ou scission d’électrodes. Un
exemple de transducteur unidirectionnel est présenté a la Figure I.7. Il s’agit de SPUDT de
type EWC (Electrode Width Controlled). On remarque I'ajout d’électrodes intermédiaires, par
rapport aux transducteurs bidirectionnels, permettant d’orienter la génération des ondes
élastiques de surface dans un sens précis. Il existe d’autres designs comme les transducteurs
DART (Distributed Array Reflexion Transducer), Hanma, Dithered ou encore FEUDT (Floating

Electode UniDirectionnal Transducer) présentant tous des performances comparables [20].

Génération d’ondes
élastiques dans une
seule direction

Figure I.7 : Transducteur unidirectionnel de type EWC
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IL.A.3.4. Principaux parameétres des matériaux piézoélectriques

En plus de la vitesse de propagation des ondes élastiques de surface, le matériau
piézoélectrique est choisi en se basant sur plusieurs parameétres essentiels pour la génération

des SAW. Pour cette étude, nous nous intéresserons a :

e la coupe cristallographique. En fonction de celle-ci, le matériau piézoélectrique
permet de générer différents types d’ondes élastiques. Plusieurs matériaux
peuvent générer des ondes de Rayleigh : le quartz de coupe ST et de direction
de propagation X (ST-X), le niobate de lithium de coupe 128°Y et de direction de
propagation X (128°Y-X LiNbO;) ou de coupe Y de direction de propagation Z (Y-
Z LiNbO;) et bien d’autres [1] [2].

e Le coefficient de couplage électromécanique K2. Celui-ci indique I'efficacité du
matériau piézoélectrique a transformer [I'énergie électrique en énergie
mécanique et vice versa. Les trois matériaux présentés précédemment (quartz
ST-X, 128°Y-X LiNbO; et Y-Z LiNbO;) ont respectivement des coefficients de
couplage de 'onde de Rayleigh de 0,11% 5,3% et 4,5%. Différentes solutions
peuvent étre utilisées pour déterminer ce coefficient :

o Par la méthode des vitesses de phase :

K2 =92 (VO ~ Vm) (1.7)
Vo

ou V, et V;,, sont les vitesses de phase des ondes élastiques de surface
mesurées sur une surface libre et sur une surface métallisée
respectivement.
o Parla méthode des fréquences de résonance et d’antirésonance [17]:
_rh

K? = tan(

Efa - fr) (11.8)
2 fq

2 fa

avec f,. la fréquence de résonance et f, la fréquence d’antirésonance.

o Parla méthode des conductance et susceptance [21]:

2 _ lG(fo) (11.9)
4N B(fo)

ou N est le nombre de paires de doigts, G(fy) et B(fp) sont

respectivement la conductance et la susceptance.

Concernant notre application, nous désirons tout d’abord générer des ondes de
surface de type Rayleigh. Ensuite, nous souhaitons que les ondes se propagent avec de tres
faibles pertes pour qu’elles puissent interagir avec des gouttes posées n’‘importe ou sur le

substrat. Pour cela, 'utilisation d’'un monocristal est intéressante puisque contrairement aux

66



substrats polycristallins, les pertes viscoélastiques sont faibles. Enfin, le matériau doit avoir un
coefficient de couplage élevé. Plus ce coefficient est important, plus les ondes élastiques de
surface générées posséderont d’énergie pour ensuite interagir avec les gouttes. Notre choix
s’est donc orienté vers un substrat monocristallin de Niobate de lithium de coupe 128°Y et de
direction de propagation suivant I'axe X (128°Y-X) avec un bon coefficient de couplage
électromécanique (5,3%). De plus, cette coupe permet d’interagir et de déplacer des gouttes
en deux dimensions. En effet, la direction perpendiculaire a I'axe cristallographique X possede
aussi un bon coefficient de couplage électromécanique de I'ordre de 2%. Il a été montré que la
puissance minimale nécessaire a l'actionnement de goutte est comparable selon les deux
directions [22]. Ce substrat est donc un choix intéressant pour la réalisation future d’un
laboratoire sur puce et est trés utilisé dans des applications microfluidiques [22] [23] [24] [25]

[26] [27]. Nous avons ainsi mené notre étude avec ce type de matériau.

I1.A.4. Applications des dispositifs a ondes élastiques de surface

Les premieres applications des dispositifs a ondes élastiques de surface ont concerné la
réalisation de filtres fréquentiels passe bandes. Le premier a avoir vu le jour date de 1971 avec
un filtre fonctionnant a 33MHz pour une application dans le domaine télévisuel [28]. Depuis,
ces dispositifs ont connu un grand développement dans le domaine des télécommunications :
télévision, radar, communications mobiles...Un des grands défis des derniéres décennies est la
course aux hautes fréquences qui pousse les équipes de recherche a déterminer de nouvelles
techniques, de nouveaux matériaux pour atteindre des fréquences toujours plus hautes. Ainsi,
ont vu le jour de nouveaux procédés microtechnologiques et nanotechnologiques et leur
développement est continu. Notons aussi I'évolution et I'utilisation de matériaux tels que le
diamant, le nitrure d’aluminium, I'oxyde de zinc ou les langasites pourvus de propriétés
physiques et chimiques différentes des matériaux piézoélectriques « classiques » comme la

vitesse de propagation des ondes élastiques élevée dans le cas du diamant.

Ces dispositifs ont ensuite connu un développement incontestable dans le domaine des
capteurs permettant de s’affranchir des limites des capteurs traditionnels. Ces capteurs ont la
possibilité d’étre interrogés a distance par radiofréquence (sans fil) et en continu. De plus, ils
ne requierent ni batterie ni aucune source d’énergie permettant de les rendre totalement
passifs avec une autonomie illimitée. lls couvrent une large gamme de mesures et ne
nécessitent ni recalibration ni maintenance limitant ainsi I'impact sur I'environnement (pas de
batterie, de produits chimiques, de produit d’entretien comme de I'huile ou autre) dans le cas
des capteurs de pression ou de température. La taille de ces capteurs a ondes élastiques est
de l'ordre du cm? voire mm?2. Ils peuvent étre placés en environnements difficiles (champs
électromagnétiques, hautes températures) ou intégrés directement dans des matériaux. lls
permettent de procéder a des mesures de température, de pression, de déformation en milieu
hostile comme dans des machines tournantes ou a hautes températures élargissant ainsi les

champs d’applications des capteurs.
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La technologie SAW est aujourd’hui utilisée pour des applications dans le domaine de la
microfluidique. En fonction du type d’onde générée, certaines peuvent se propager a la
surface du matériau piézoélectrique en présence de liquide comme les ondes de Love. Des
capteurs fluidiques ont ainsi été élaborés basés sur de ce type d’onde élastique [29] [30] [31].
En revanche, d’autres ondes, en particulier celle de Rayleigh interagissent avec des liquide
permettant de nombreuses actions fluidiques élémentaires, comme le déplacement de goutte
par exemple (1.C.2.2.2.4).
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IL.B. Couplage des ondes élastiques avec un liquide

II.B.1. Introduction

La propagation des ondes élastiques de surface n’est pas forcement affectée par les
liquides. Il faut savoir que certains types d’onde, polarisées horizontalement comme par
exemple les ondes de Love, se propagent a l'interface solide/liquide sans pertes dues au
liguide (idéalement). D’autres, par contre, comme celles de Rayleigh, sont trées atténuées
aprés un faible trajet a I'interface solide/liquide. Celles-ci se couplent avec les liquides et sont
a la base de plusieurs phénomeénes tres divers. L'énergie véhiculée par 'onde élastique de
surface est dissipée dans le liquide sous forme d’ondes longitudinales ce qui induit, a faible
puissance, un mélange interne a la goutte. Ce phénomene est connu sous le nom d’ « acoustic
streaming » littéralement écoulement acoustique [32]. A plus forte puissance ont été observés
d’autres phénomeénes tels que le déplacement de liquide sous forme de goutte,

I’échauffement du liquide et enfin plus récemment I'atomisation ou la nébulisation du liquide.

Afin de comprendre comment I'atténuation de I'onde élastique de Rayleigh a I'interface
solide/liquide est a l'origine de ces phénoménes, nous devons d’abord appréhender le
phénomeéne d’ « acoustic streaming » [33] [34]. Ensuite, nous décrirons le couplage entre les
ondes de type Rayleigh et les liquides.

IL.B.2. L’acoustic streaming

On appelle « acoustic streaming » le déplacement ou I'écoulement de fluide par une
onde acoustique de haute intensité. La théorie de I’ « acoustic streaming » a d’abord été
élaborée par Nyborg et al. en 1965 [33]. Plus tard, en 1995, Uchida et al. établirent la théorie
de I’ « acoustic streaming excited by SAW » [32] et réaliserent quelques expériences riches
d’enseignement. Rayleigh et Stokes ont discuté bien avant de l|’adsorption des ondes
élastiques dans les fluides. Nous pouvons trouver les théories dans les traités classiques [35].
Langevin a étudié le cas particulier des ultrasons dans un cours au college de France en 1923
dont P.Biquard a donné un résumé dans la Revue d’Acoustique [36]. Citons aussi le livre de

Marinesco [37] qui a repris et exploité les théories de Langevin.

IL.B.2.1. Equations de base

Depuis les analyses théoriques de Rayleigh, de nombreux travaux expérimentaux ont vu
le jour afin d’approfondir ce sujet. Il est aujourd’hui établi qu’une source acoustique
sinusoidale impose au fluide un champ de vitesses qui n’est pas simplement sinusoidal [27]. L’
« acoustic streaming » est I'écoulement défini par la valeur moyenne du flux d’énergie
acoustique. Ce dernier est issu d’'un phénoméne de dissipation acoustique créant un gradient

de forces qui entraine un mouvement indépendant du temps.
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Une onde acoustique est générée par la vibration d’un matériau. Elle est transmise
grace a l'élasticité de ce matériau qui lui permet de se propager sous forme d’onde. Celle-ci
peut étre décrite comme une perturbation mécanique qui modifie localement les propriétés
du milieu dans lequel elle se propage. On privilégie souvent la description d’un fluide en
termes de pression, de masse volumique et de vitesse. En notant p, et po respectivement la
pression et la masse volumique d’un fluide a I'état d’équilibre, on peut définir I'onde
acoustique en chaque point M(x,y,z,t) d’'un repére simple (x,y,z) a chaque instant t par les

champs de pression, de masse volumique et de vitesse par les équations suivantes :

Ptotate(X,¥,2,t) = po + p(x,y,2,t) avec(p) =0
Protate(X, ¥, Z,t) = po + p(x,¥,2,1t) avec(p) =0 (11.10)
Uotate (%, Y, Z,t) = U(x,Y,2,t) avec (V) =0

La notation ( ) désigne la valeur moyenne temporelle. Dans la description de I'onde
acoustique, on se limite souvent a des calculs a I'ordre 1 ce qui constitue une approximation
dont il faut vérifier la validité. Cette approximation, appelée approximation acoustique,
permet d’écrire des équations linéaires et de faciliter les calculs. Dans le cas de la propagation
d’onde acoustique et de l'approximation linéaire, un transfert d’énergie est réalisé sans
génération de force dans le fluide. Or, cette approximation acoustique devient obsoléete
lorsque l'on considere des ondes acoustiques de fortes intensités. En effet les valeurs
moyennes temporelles de pression, de masse volumique et de vitesse ne sont plus nulles et
des termes du second ordre apparaissent. Dans ce cas, la propagation d’ondes élastiques dans
un fluide induit une pression nommée pression de radiation acoustique. Cette force sera

orientée selon la direction de propagation des ondes [27] [38].

Revenons aux équations de la dynamique des fluides et a I'équation de continuité vues
au chapitre 1. Considérons un fluide homogene isotrope dans lequel la pression, la masse
volumique et la vitesse sont données par p(x,y,z,t), p(x,y,z,t) et ¥(x,y, z,t). Considérons
un petit élément Y du fluide soumis a des contraintes élastiques et visqueuses. La force F par

unité de volume due aux contraintes est la suivante :

- —- a‘l}) — — I.l —
_ - - 7l — vz 22 l = 25
F—p[(v.V)v + c’)t] =-Vp+uvsv + (u + 3)V v (I1.11)
dp =
—+ V.(pv) =0 1112
o+ V- (pP) (112

Ces équations sont tres difficiles a résoudre sauf dans des cas bien précis et triviaux ou, par
exemple, la viscosité du fluide est supposée nulle [38]. Il faut donc réaliser des approximations
en considérant les différentes grandeurs comme la somme d’une composante X, égale a la

grandeur au repos, d’'une composante du premier ordre X; variant de maniére sinusoidale en
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fonction du temps et d’'une composante du second ordre X, liée aux phénomenes non

linéaires de I'écoulement indépendant du temps avec X la grandeur a considérer:

Ptotal = Po T+ P1 T P2

Ptotale = Po + P11+ P2 (11.13)
ﬁtotale = V—l) + U—Z)

Par souci de lisibilité, nous avons supprimé les indices cartésiens. A I'aide de ces expressions,
nous pouvons modifier I’équation (I.11) pour obtenir une équation au sens temporel. En effet,
en prenant la moyenne par rapport au temps, nous faisons seulement apparaitre les termes
indépendants du temps [33] [39]:

r=ry > =) - N = N =7 > ’ IJ' -2 =
(Fy = pol(9,. V)V, + 0,(V.7)) = —Vp, + uv?s, + (u + §) V21, (11.14)

Voyons, comme exemple, le cas d’une onde plane se propageant dans un fluide.

IL.B.2.2. Propagation d’une onde plane dans un fluide

Soit une membrane plane immergée dans un fluide représentée a la Figure 11.8. Au
repos, la pression dans le fluide est uniformément répartie et égale a p,. Lorsque la membrane
est animée d’un mouvement qui comprime la couche OA, cette couche comprime et détend
celle voisine pour retrouver sa position d’équilibre. Se crée et se propage alors dans le fluide
une onde progressive dans la direction des x positifs. Lors du passage de I'onde, les différentes
tranches successives du fluide se mettent en mouvement. Considérons I'une d’entre elle de

surface S et d’épaisseur dx délimitée par les limites | et J respectivement en x et x + dx au

Membrane dx
Au repos X X +dx
...) X
"""""""""""" o] A | ]
Lors du passage de l'onde P(xt)
al'instantt —
F | F
----------------------- SO USRI PN TR S
0 A I" 1
X+ Pxt) X + dx + P(x+dx,t)

Figure 11.8 : Une membrane plongée dans un fluide et animée d'un mouvement suivant I'axe
x. Une onde longitudinale se crée et se propage.
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repos. Nous noterons u(x, t)la vitesse du déplacement de la tranche d’abscisse x a l'instant t
et p(x, t) la pression acoustique liée au passage de 'onde en x a I'instant t. La pression totale
s’écrira p(x,t) = py + dp(x,t). On se limitera aux mouvements de faible amplitude : la
vitesse u(x,t), la pression acoustique p(x,t) et leurs dérivées peuvent étre considérés

comme des infiniments petits du premier ordre.

A linstant t, lorsque I'onde traverse la tranche, les points | et J sont animés d’un
mouvement et se déplacent en I’ et )’ d’abscisses respectives x + Y (x,t) et x +dx +

Y(x + dx,t) (Figure 11.8). D’apres la loi fondamentale de la dynamique :

dmd =F, +F, (11.15)
Par projection sur I'axe x, il vient
dma, = F; —F, (11.16)

Le plan | d’abscisse x au repos est a l'abscisse x + ¥ (x,t) a l'instant t et a I'abscisse

x +Y(x,t+ dt) alinstant t + dt. La vitesse acoustique est donc de la forme suivante :

B (x +¢lx, t +dt)) — (x+ P(x,1)) _YPlot+dt) — Plxt)  oplxt) (117
Ve = dt B dt - ot

En dérivant la vitesse, |’accélération s’écrit :

azlp(x, t) (1.18)
G =5
Avec la conservation de la masse de la tranche du fluide, la masse dm de celle-ci est la

suivante :
dm = S.py.dx (n.19)
La somme F des forces projetées sur I'axe x qui s’exerce sur la couche de fluide est la suivante :

F=F —F, (11.20)

F=S[px+ykt)t) —pk+dx+ Ppx +dx,t),t)] (11.21)

L’expression de F est de la forme — S. d(p(x +Y(x,t), t)). Sachant dans ce cas que

Ip(x +P(x,t), t)) dx (1.22)
d0x

dp(x +yP(x,t),t) = (
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Il vient alors :

. Op(x +YP(x,0),t) (1.23)

F=-Sd
S 0x

Sachant que Y(x,t)<<x, nous pouvons développer au premier ordre |'expression de la

pression :

plx+Y(x,t),t) = plxt)+ P(x, t)% (11.24)

Nous obtenons ainsi :

op(x +P(x,t),t) dp(x,t)  J0YP(x,t) dp(x,t) 9%p(x,t) (11.25)
dx N Ox + 0x 0x + Y0 t) 0x2

La surpression acoustique p(x,t) étant considérée comme un infiniment petit du premier
ordre, nous pouvons négliger le dernier terme (second ordre). D’aprés la loi fondamentale de

la dynamique et d’aprés les équations (11.18), (11.19), (11.23) et (I1.25) :

0% (x,t op(x,t) ov(x,t)dp(x,t
9.5 dx yx b _ S de p(x,t) N Y(x,t) p(x,t) (11.26)
ot2 ox ox ox
On en déduit I'expression suivante :
0% P(x,t) __9p&xt) 1+ P(x, 1) (11.27)
Po™ ¢z ox ox
En appliquant I’hypothése des petits déplacements, c’est-a-dire % « 1, et en remplagant

la pression par son expression p(x,t) = py + dp(x, t), 'équation devient

*P(x,t) _5(510(96, t)) (11.28)
Po"5ez T 9x

Le fluide dans lequel se propage I'onde n’étant pas parfait, il ne répond pas instantanément a
toutes sollicitations. Fixons R une constante décrivant un processus de relaxation lors de la
compression et de la détente du fluide. L'exces de pression dp peut s’écrire selon I'équation

suivante [33]:

dpy 11.29
Sp = cfp + RE (1129)
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avec ¢; la vitesse des ondes de compression dans le liquide. En reportant cette derniere

équation dans (11.28) et en appliquant I'équation de la continuité (11.12), on obtient :

Ole(x, t) _ CZ azll)(x;t) +R8_2 alp(x, t) (11.30)
ot2 L 9x2 dx2 ot

Cette derniére équation admet comme solution Y(x,t) = Pye~ el (@=kX) gyec =C£ . En
l

reportant cette expression du déplacement dans I’équation (11.30), le coefficient de dissipation

a de I'onde est de la forme suivante :

2

) w ( 1 1 )
a’? = — —
22 \WV1 + w272 14 w?7?

(11.31)

R

T=—
l

o

Par conséquent, la force engendrée par cette relaxation donne, d’aprés I'équation au sens
temporel (11.14) :

oY (x, t)i@l/)(x, t))

(FY=2p 07 ot

(F) = 2ap,(Yowe~*)%(sin?(wt — kx)) (1.32)

(F) = ap;(powe™**)?

On remarque ici que le processus de relaxation (ou de détente) engendre une atténuation de
I'onde. La dissipation de I’énergie acoustique lors de la propagation de I'onde crée une force
indépendante du temps. Les phénomeénes entrainant la perte d’énergie de I'onde peuvent étre

liés aux dissipations par viscosité ou par perte de chaleur.

IL.B.2.3. Rayonnement d’une onde élastique de surface dans un liquide

Considérons une onde élastique de surface se propageant a la surface d’un solide selon
I’axe des x sans pertes (nous discuterons cette hypothése plus tard). La vitesse de propagation
dans le solide est ¢ et la pulsation de I'onde est w. DO aux caractéristiques de I'onde de
Rayleigh, le mouvement d’une particule a la surface du solide peut se décomposer en une
composante normale a la surface et une composante parallele au déplacement. Lorsque
I'onde atteint l'interface liquide/solide, un phénoméne de rayonnement se produit induisant
un écoulement dans le liquide [32]. La différence de densité entre le solide et le liquide induit

une onde longitudinale (appelée aussi une onde de compression) dans le liquide de longueur
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Air A 0, Liquide

Solide piézoélectrique

Figure 1.9 : Interaction d'une onde élastique de surface avec un liquide. Celle-ci, a
I'interface solide/liquide, céde son énergie au liquide sous la forme d'une onde
longitudinale de compression suivant I'angle de Rayleigh 6,

d’onde A; causée par la composante normale de I'onde de Rayleigh. La Figure 1.9 présente ce
comportement. L'onde de compression rayonnée dans le liquide I'est avec une direction

donnée par I'angle de Rayleigh 8, défini par I’équation suivante:
0, = sin™! (ﬂ) (1.33)
c

avec ¢; la vitesse de propagation de I'onde dans le liquide. Cette formule peut étre retrouvée
aisément en appliquant la loi de Snell-Descartes représentée a la Figure 11.10 et par I'équation

suivante:

sinf; sin6, (11.34)

%1 %)

Sur la Figure I1.10 et dans (11.34), 8; vaut /2 donc sin6; = 1. Ainsi, sin 8, = % ce qui revient
1

a(ll.33)avecl, = 6,, v, = c;etv, = ¢.

Milieu2 :
Liquide

SAW

Milieul:

i

1

i
1 : Solide piézoélectrique

i

1

Figure 11.10 : Schéma illustrant la loi de Snell-Descartes
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dE

dx

Figure 11.11 : Les différents flux d'énergie a travers un élément de surface du solide piézoélectrique
décrivant I'atténuation de I'onde élastique de surface par radiation dans le fluide.

Le rayonnement de I'onde de compression dans le liquide induit une forte atténuation
des ondes élastiques de surface incidentes se propageant a la surface du solide
piézoélectrique. Considérons un élément, de volume de longueur dx, de largeur L et de
profondeur égale a la longueur d’onde SAW A; = 2mc,/w traversée par une onde de surface
d’amplitude a,. L'énergie vehiculée par cette onde est notée E et I'énergie rayonnée dans le
fluide sous forme d’onde longitudinale est dE (Figure I1.11). L’énergie E véhiculée a travers la

surface de largeur L et de profondeur A s’exprime comme suit :
avec A = A et ], I'intensité acoustique :

= 1 P§ (11.36)
2 ¢sps

Et Py 'amplitude de la pression acoustique de I'onde:

PsCs2 (1.37)

As

PO = 27Ta0

En remplagant (11.37) et (11.36) dans (11.35), on obtient :

a3 11.38
E =2n?Lpgc3 — (1138)
As

De la méme maniere, I'énergie dE rayonnée a travers la surface (L.dx) par seconde est

exprimée par I’équation suivante :

2

a 2 a
dE = 2m*(L.dx)p,c} (/1—0) = 2m%(L.dx)pycyc? (70) (11.39)
S
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Le coefficient d’absorption de I'onde est défini par le rapport entre I'énergie émise par unité
de longueur dans le liquide sous forme d’onde de compression longitudinale par I'énergie de

I’'onde élastique de surface incidente. Nous obtenons donc :

a =d_E=lpLCL (11.40)
L™ Edx A psCs

a; ! correspond a la distance a laquelle 63% de I’énergie est transmise au liquide (1 — e™1).
Ainsi, 95% de I'énergie est transmise au liquide aprés un trajet a l'interface solide/liquide de
3.,

Pour une onde de Rayleigh de longueur d’onde A = 200um, se propageant a la surface
d’un substrat piézoélectrique de niobate de lithium de coupe Y+128° et de direction de

3 et ¢, =3992m.s71), le coefficient d’absorption lié a

propagation X (ps = 4600kg.m™
I’émission d’une onde longitudinale dans I'eau (p, = 1000kg.m™3 et ¢, = 1500m. s~ 1) vaut
AL g = 408m™1. Dans ces conditions, 95% de I'énergie de I'onde élastique de surface est
transmise au liquide aprés une distance de propagation de 7,34mm soit environ 37 longueurs
d’onde. Pour I'air, cette distance est 6,75m soit 135 000 longueurs d’onde. On peut donc
considérer que la propagation d’ondes élastiques de surface sur ce type de substrat s’effectue

sans pertes a l'interface solide/air. Pour le glycérol, ce coefficient vaut AL g1ycerol = 617m=1

avec p; = 1260kg.m™3 et ¢;, = 1800m.s~ L. Ainsi, 95% de I'énergie de I'onde est cédée au
liguide aprés un parcours a l'interface solide/glycérol de 4,8mm. Notons que le glycérol est

quasiment mille fois plus visqueux que I'eau a température ambiante.

Un autre phénomeéne de dissipation de I'énergie de I'onde élastique de surface apparait
lors de la propagation a I'interface solide/fluide. Celui-ci provient du frottement visqueux des
particules en déplacement dans le fluide. Le coefficient d’atténuation a; traduisant le

frottement visqueux d’'une onde de Rayleigh avec le fluide environnant est présenté a

pLuw?
/ > (11.41)

= 2 2
4 pscs

I’équation suivante :

ar

Cependant, ce terme est négligeable pour des fluides de faible viscosité comme I'eau ou l'air.
Avec les mémes conditions expérimentales que citées précédemment, la fréquence de travail
est 20MHz avec ce type de substrat, pq,, (25°C) = 0,89 mPa.s et ar,,,, = 0,32 m~?! ce qui
représente moins de 0,1% de a; . Dans le cas de liquide visqueux, tel que le glycérol, ce
terme commence a devenir non négligeable. En effet, dans les méme conditions, avec

Wgiycerot(25°C) = 934 mPa.s, ar gryceror = 11,8 m~1, ce qui représente 1,9% de AL g1ycerol”
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L'onde de compression rayonnée dans le liquide est a l'origine du phénomeéne
d’ « acoustic streaming » et d’autres effets que nous présenterons plus tard. La quasi-totalité
de I’énergie véhiculée par les ondes élastiques de surface de Rayleigh est transmise a la goutte
sous forme d’onde longitudinale qui, elle aussi, s’atténue dans le liquide. Nous pouvons
évaluer le coefficient d’absorption de celle-ci et est de la forme suivante [40]:

Rw_z (11.42)

En considérant seulement les dissipations dues a la viscosité et aux pertes de chaleur, le
coefficient R se présente tel que :

1/(4 K
PL <3 Gy

avec i la viscosité dynamique, u' la viscosité de volume, K la conductivité thermique du fluide,
C, la capacité calorifique a pression constante et y étant le rapport C,/C,, avec C,, la capacité
calorifique a volume constant. Pour les fluides compressibles, y est supérieur a 1 nous
informant que C,, > C,,. Dans les prochains calculs, nous négligerons le terme lié aux pertes de
chaleur car le rapport K/C, (1,4.10™) sera faible et le terme multiplicatif (y — 1) sera proche
de 0. Ainsi, pour l'eau, ' =2,8u [41], K = 0,6W.m L. K™%, C, =4182].kg ".K™%, le
coefficient d’absorption a 20MHz vaut 8,6 ce qui signifie que 95% de I'énergie de 'onde de
compression longitudinale et dissipée dans I'eau aprés un parcours de 34,8cm. Dans le cas du
glycérol, ce coefficient s’éleve a 2372 soit 95% de I'énergie de I'onde de compression
longitudinale est atténuée aprés un parcours de seulement 1,2mm. Ainsi, nous voyons bien
qgue l'atténuation des ondes de compression longitudinale est fortement influencée par la
viscosité du milieu. Ces ondes de compression se propagent suivant I'angle de Rayleigh et sont
responsables de la pression de radiation acoustique au sein de la goutte définie par I'équation

suivante [42]:

Ap\* I1.44
P, = poc? (_) (1144)
Po

La pression de radiation acoustique conduit a la génération d’une force au sein du fluide et a
I'instauration d’un écoulement et de plusieurs phénomeénes que nous présenterons dans les

parties suivantes.
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IL.LB.3. Interactions entre les ondes élastiques de surface et une
microgoutte

De nombreuses études sont publiées chaque année concernant l'interaction entre des
ondes élastiques de surface et une microgoutte allant de quelques nanolitres a plusieurs
dizaines de microlitres [22] [26] [27] [43] [44] [45] [46] [47]. A cette échelle, les effets de
gravité sont négligeables vis-a-vis des effets capillaires. Les contours des gouttes peuvent donc
étre approximées par des arcs de cercle. Les premiers effets remarqués furent le déplacement
et I'atomisation de goutte [43]. Ensuite se sont ajoutés le mélange interne a la goutte,

I’échauffement de celle-ci et la vibration de la surface libre.

I1.B.3.1. Déplacement de goutte

La premiere publication concernant I'interaction entre les ondes élastiques de surface
de type Rayleigh avec une microgoutte date de la fin des années 1980 [43]. Or, ce ne fut que
dix ans plus tard que cette technique a commencé a intéresser de nombreuses équipes de
recherche. L'équipe de S. Shiokawa présente une premiére étude consacrée au déplacement
de goutte ainsi qu’a la génération de gouttes induites par ondes élastiques de surface. L'onde
est générée a la surface d’un substrat de Niobate de Lithium (LiNbO;) de coupe Y+128° et de
direction de propagation suivant I'axe X. La fréquence de fonctionnement est de 50MHz. Les
auteurs remarquent qu’au-dela d’une certaine puissance acoustique, la goutte commence a
bouger dans le sens de propagation des ondes élastiques. Il est aussi montré que |'état de
surface modifie la puissance seuil nécessaire a I'actionnement de la goutte. Deux couches
sont utilisées pour mettre en évidence ce phénomeéne : I'une hydrophile en aluminium et
I'autre hydrophobe a base de silane. Cette deuxieme couche a permis aux auteurs de mettre
en évidence la possibilité de générer des gouttes et des nuages de gouttes. Le nom de cet effet

est « atomisation de liquide » que nous verrons un plus tard.

Depuis, de nombreuses études ont vu le jour a propos du déplacement et de la
localisation de gouttes et d’objets. Sano et al. [48], par exemple, ont proposé une technique
permettant de mouvoir un petit objet posé sur une microgoutte de 0,5uL. Brunet et al. [49]
ont présenté des résultats de simulation et d’analyse expérimentale montrant que la pression
de radiation acoustique et le streaming interviennent tous les deux dans le comportement de
la goutte. Wu et al. [23] ont proposé un design d’électrodes, a base de « slanted IdT »
(transducteur de forme trapézoidale) capable a la fois de déplacer des gouttes et de détecter
leurs positions. Plus récemment, Renaudin et al. [50] ont développé une plateforme pour le
déplacement de gouttes en deux dimensions et une technique de localisation de gouttes [51]
[52] (Figure 11.12). Une impulsion est appliquée a I'électrode générant ainsi une onde élastique
de surface (RFP_ sur la Figure 11.12). Lorsqu’elle atteint la goutte, une partie de son énergie est
retournée vers l'électrode (Echo Signal sur la Figure 1.12). Connaissant la vitesse de
propagation de I'onde élastique, il est possible de déterminer avec précision la position de la
goutte. Baudoin et al. ont présenté une technique permettant de réduire la puissance

nécessaire pour le déplacement de microgouttes [44]. En excitant les modes d’oscillations
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inertio-capillaires de la microgoutte, il est possible de diviser par un facteur 3 la puissance

minimum de déplacement des microgouttes.

De nombreux travaux ont ainsi traité cette problématique. En effet, pour des
applications telles que des laboratoires sur puce, la maitrise de cette fonction est
fondamentale afin de mouvoir les microgouttes dans des zones précises. Généralement, les
vitesses atteintes sont de I'ordre du cm.s™ en fonction de la puissance acoustique, de la
viscosité du liquide et de I'état de surface [22] [50]. On dénombre ainsi une multitude de
publications et d’étude a propos du déplacement de goutte par onde élastique de surface,

montrant ainsi I'intérét de cette technologie pour des applications microfluidiques.

SAW Platform

Figure 11.12 : Dispositif de A. Renaudin pour le déplacement et la localisation de microgouttes [51]

I1.B.3.2. Ecoulement interne

Les premiéres expériences concernant |’ « acoustic streaming», ou plutét ici
|’écoulement interne, datent de 1995 [32] ou la vitesse de I'écoulement a été mesurée a I'aide
de particules tragantes mélangées a de I’eau. Le dispositif SAW est fabriqué sur un substrat de
Niobate de Lithium (LiNbO) de coupe Y+128° et de direction de propagation suivant I'axe X. La
fréquence de fonctionnement est 50MHz. Jusqu’a des distances de 10mm, la vitesse
d’écoulement est constante puis décroit au-dela de ce seuil. Il faut savoir que le dispositif est
« plongé » dans la solution d’eau/particules considérée comme infinie devant la distance de
propagation des ondes longitudinales de compression dans le fluide. Or, dans notre cas, les
ondes longitudinales se propagent dans un volume clos limité par la surface libre de la goutte.
L'ordre de grandeur du diamétre des gouttes utilisées est de I'ordre du millimetre. L'onde
longitudinale interagit alors avec la surface libre de la goutte et différents phénomenes tels
que la déformation de la surface libre de la goutte ou encore la réflexion des ondes

longitudinales de compression sur la surface libre sont observés [45] [49].
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Ce phénomene, tout autant fondamental que le déplacement de goutte, a été I'objet de
nombreuses études. En effet, I'’écoulement interne est une fonction importante pour des
applications type laboratoire sur puce, afin de réaliser le mélange de réactif par exemple et
ainsi améliorer I'efficacité de réactions biologiques et chimiques. A ces faibles échelles, sans
apport d’énergie, le mélange de deux produits s’effectue seulement par diffusion et des temps
tres longs, de quelques minutes a plusieurs heures, sont nécessaires pour obtenir un mélange
correct. A l'aide des ondes élastiques de surface, I’ « acoustic streaming » permet des
mélanges efficaces et trés rapides en moins d’une seconde [42] [53]. Strobl et al. ont testé
différents parametres tels que la fréquence de l'onde élastique, la puissance électrique
injectée a I'électrode que I'on appellera P4 et le volume de la microgoutte [53]. Le substrat
utilisé est le Niobate de Lithium de coupe Y+128° et de direction de propagation suivant I'axe
X. Il en résulte que pour de faibles puissances (31,6uW), le mélange prend quelques minutes.
Pour de plus grandes puissances, 446uW, le mélange est réalisé aprés 70s et seulement 10us
sont nécessaires avec une puissance de 1W. La fréquence joue aussi un réle important. Il est
noté qu’il faut 2 fois plus de temps lorsque la fréquence initiale passe de 114MHz a 340MHz.
Les essais a plus hautes fréquences (567MHz et 800MHz) ne provoquent pas de mélange
significatif, probablement d{ au fait de plus grandes pertes en propagation. Wixforth et al.
[42] ont aussi observé ce mélange interne, présenté sur la Figure I1.13 et mis en évidence le
phénomeéne de pression de radiation acoustique. Les expériences sont réalisées avec une
goutte d’eau de 50nl avec un colorant fluorescent posé a la surface du dispositif. Nous
remarquons tres bien la mise en mouvement du colorant ainsi que son homogénéisation au
sein de la microgoutte. Pour compléter cette figure, nous pouvons souligner que I'écoulement
au sein de la goutte s’effectue de maniere symétrique. Deux vortex se forment (Figure 11.15) au

sein d’un écoulement laminaire.

Figure I1.13 : Mélange interne a la goutte d'eau de 50nL soumis a des ondes de Rayleigh. Un colorant
fluorescent est utilisé pour mettre en évidence le phénomene

Plus récemment, les fortes capacités de ces dispositifs ont été couplées a d’autres
systemes microfluidiques. Le phénoméne d’ « acoustic streaming » est par exemple utilisé
pour mélanger deux fluides insérés dans un microcanal par une jonction de forme « Y » et
s’écoulant de maniére laminaire [24] [54] [55] [56]. Sans 'aide de I’ « acoustic streaming », le
mélange s’effectue de maniere diffusive et de grandes longueurs de canaux seraient
nécessaires pour obtenir un mélange adéquat. A 'aide de dispositifs a ondes élastiques de
surface, ces liquides sont rapidement mélangés évitant |'utilisation de dispositifs a grandes

dimensions.
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Les publications concernant ce phénomeéne sont tres riches tant du point de vue
théorique qu’expérimental. Il est trés difficile de modéliser et simuler I'effet d’ « acoustic
streaming » mais certaines équipes de recherche ont montré qu’il était possible d’approcher
ce comportement [26] [47] [57]. Celui-ci, trés rapide, permet le mélange de différents réactifs
et confirme la possibilité d’utiliser les dispositifs a ondes élastiques de surface comme outil

microfluidique.

IL.B.3.3. Echauffement

Le troisieme effet observé est I'échauffement de la microgoutte. En effet, I'onde
longitudinale céde son énergie lorsqu’elle se propage au sein du liquide. Une partie de cette
énergie se dissipe sous forme de chaleur dans la microgoutte et permet de I'échauffer. Cet
effet peut étre tres intéressant pour la réalisation de réactions biologiques et chimiques. En
effet, beaucoup de réactions nécessitent une température constante et certaines peuvent étre

accélérées en augmentant simplement la température réactionnelle.

Peu d’études portent sur I'échauffement de goutte par ondes élastiques de surface.
L'équipe de J. Kondoh et les travaux de D. Beyssen ont montré qu’il est possible d’atteindre
des températures supérieures a 100°C en fonction de la viscosité du liquide ainsi que de la
puissance acoustique [25] [22]. Les substrats utilisés sont le Niobate de Lithium de coupe
Y+128 et de direction de propagation X. Le dispositif de J.Kondoh est excité a 48,6 MHz tandis
que celui de D.Beyssen I'est a 40MHz. La fréquence de ces deux études étant relativement
proche, celle-ci ne joue pas de role significatif quant a I’échauffement de la microgoutte. Pour
mesurer la température, J.Kondoh utilise un thermocouple ainsi qu’un thermometre
infrarouge et D.Beyssen moyenne 5 pixels d’images infrarouges de la microgoutte issues de
I’enregistrement d’'une caméra thermique. Une des images de la caméra infrarouge est
présentée a la Figure 11.15 [22]. On remarque trés bien ici les deux vortex dus a I’écoulement
interne présenté auparavant et ou la température est la plus importante. On note aussi que la
température n’est pas parfaitement uniforme ce qui peut poser des problemes pour réaliser
certaines réactions biologiques et chimiques. Les résultats des deux auteurs sont comparables.
Logiquement, la température de la microgoutte s’éléve lorsque la puissance Py, augmente. La
chaleur cédée est d’autant plus grande que la viscosité du liquide I'est aussi. Ainsi, les
applications hautes températures nécessiteront des liquides de viscosité assez élevée.
D.Beyssen présente par ailleurs que la température de la goutte ne dépend pas du volume de
celle-ci pour des volumes compris entre 2 et 20uL. Les deux auteurs mettent en évidence la
stabilité et la reproductibilité de la température de la goutte. Celle-ci est soumise plusieurs fois
aux mémes conditions expérimentales et les températures atteintes sont identiques. Pour
finir, ils mettent en avant la possibilité de controler de maniére périodique la température de
la microgoutte ce qui ouvre des perspectives telles que le développement de thermocycleur

pour des réactions de type PCR (Polymerase Chain Reaction).
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Figure I1.15 : Echauffement d'une goutte soumise a des ondes élastiques de Rayleigh

La premiere application présentée dans la littérature est trés récente. Il s’agit d’un
systeme type bain marie présenté a la Figure 11.14 par Zhang et al. [58] [59]. Le principe est
d’irradier un conteneur en PDMS rempli de glycérol. Le conteneur capte alors les ondes
élastiques de surface et s’échauffe. Un récipient, ici aussi fabriqué en PDMS et contenant les
réactifs, est plongé dans le conteneur. Ce récipient est couvert de métal pour assurer un bon
échange thermique. Les auteurs ont réussi a dissoudre de la paraffine solide dans du glycérol
ce qui signifie que la température dans le récipient a dépassé celle de fusion de la paraffine qui
se situe entre 58 et 60°C. Ce résultat est obtenu avec une puissance appliquée a I'ldT de 2W et
aprés une durée de 90s. Pour diminuer les constantes de temps de chauffe, les auteurs
proposent soit d’augmenter la puissance injectée soit de diminuer I'épaisseur de PDMS du

récipient.

) | ¥ i B I I S D L

=

\\\] PDMS = = FElectrode 11T Glass substrate
Glycerol E=] Reactant L] Piezoelectric substrate
[ZZ7] Micro-vessel [ Teflon film

Figure 11.14 : Systeme d’échauffement type bain marie [58] [59].

Cet échauffement par ondes élastiques de surface n’est toutefois pas toujours souhaité
notamment pour certaines applications microfluidiqgues notamment avec des liquides
contenant des réactifs biologiques. L’échauffement se manifeste avec des puissances plutot
élevées (>100mW). Il intervient donc simultanément aux fonctions basiques de mélange
interne et de déplacement de microgouttes. Une technique a ainsi été mise en place pour
éviter ce probléme. Le principe n’est plus d’exciter en continu la microgoutte mais plutot par

impulsion d’ondes élastiques de surface, limitant de cette maniére I'énergie dissipée dans la
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goutte et donc I'échauffement [51]. Une autre solution pour éviter I'échauffement lors du
déplacement de la goutte est d’utiliser la technique de Baudoin et al. en excitant les modes

d’oscillations inertio-capillaires de la microgoutte [44].

I1.B.3.4. Atomisation

Un dernier effet est observé avec des puissances acoustiques plus élevées de plusieurs
watts. Comme nous I'avons mentionné précédemment, la premiére publication concernant
I'interaction entre une onde élastique de Rayleigh et un liquide a mis en évidence la
« génération de goutte » ou aujourd’hui communément appelée atomisation de liquide.
Lorsque la pression acoustique est suffisante au sein du liquide, un jet de gouttelettes peut
étre créé dans la direction définie par I'angle de Rayleigh [43] (Figure 11.16 a). Initialement, ce
jet pouvait étre utilisé pour la génération de petites gouttes comme le mentionnent les
auteurs. Sous certaines conditions de puissance et de fréquence, il est possible de générer un
« nuage » de gouttelettes et ainsi atomiser le liquide se trouvant sur le chemin de |'onde
élastique de surface Figure 11.16 b. C'est plutot vers cette deuxieme approche que se sont

orientées de nombreuses équipes de recherche.

La possibilité d’atomiser un liquide en petites gouttelettes, de volume de l'ordre du
picolitre jusqu’a la centaine de nanolitre, a permis le développement de systemes médicaux et
biologiques. Nous pouvons par exemple présenter une technique de génération d’agrégats de
nanoparticules biodégradables en polymére dont la taille est comprise entre 150-200nm [60].
La technique consiste a exciter une onde de fréquence 8,611MHz et d’interagir avec un liquide
contenant un solvant et des nanoparticules de polymeére. Les agrégats générés sont composés
de particules de 5 a 10nm générées par un phénomene de texturation lors de I'évaporation du
solvant. Cette technique offre ainsi une approche simple pour générer efficacement de trés
petites nanoparticules biodégradables et biocompatibles appropriées pour une utilisation dans
les systéemes d'administration de médicaments. De nombreuses publications portent sur
I'atomisation [61] [62] [63] et particulierement pour la délivrance de médicaments

pulmonaires [64].

——

Figure 11.16 : En a), génération d'un jet de gouttelettes [43] et en b), génération d’un nuage de
tres fines gouttelettes [75]
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IL.B.3.5. Vibration de la surface libre de la goutte

Comme nous l'avons cité auparavant, la pression de radiation acoustique engendre la
vibration de la surface libre de la goutte. Ce phénomene a tout d’abord été étudié par les
équipes de Yamakita et Miyamoto [65] [66]. Le dispositif est réalisé sur un substrat de Niobate
de Lithium de coupe Y+128° et de direction de propagation suivant I'axe X. La fréquence de
fonctionnement est ici de 50MHz. Deux IdTs symétriques sont excités simultanément par
pulse de 500ms et une microgoutte est déposée entre ces deux électrodes. Lorsque la goutte
est excitée par les ondes élastiques de surface, elle est soumise a une vibration forcée et
lorsque I'onde est stoppée, la goutte vibre a une autre fréquence dite de vibration libre. La
fréquence de vibration libre de la goutte n’est pas affectée par la tension appliquée aux
électrodes alors que la fréquence de vibration forcée dépend fortement de cette tension. Cet
effet permet par exemple de réduire la puissance nécessaire au déplacement de la goutte ainsi
que I'échauffement de celle-ci [44] [45].

I1.B.4. Intégration avec d’autres technologies

Depuis quelques années, on voit apparaitre des études ol ces dispositifs s’intégrent
avec d’autres techniques microfluidiques. Comme nous |'avons cité, les dispositifs SAW
s’associent tres bien avec des puces a microfluidique continue pour, par exemple, améliorer le
mélange de deux liquides. Nous pouvons aussi citer les travaux d’intégration entre des
dispositifs microfluidiques diphasiques et ceux a ondes élastiques de surface [67]. En effet,
I'utilisation des SAW peut s’avérer efficace pour diriger les gouttes indépendamment les unes
des autres, pour les orienter vers d’autres microcanaux, ce qui est utile pour le tri des
gouttelettes [68]. Les SAWs peuvent aussi étre utiles au moment de la génération d’une
émulsion. En effet, une étude a montré que l'uniformité de la taille des gouttes générées peut
s’effectuer a I'aide d’onde élastique de surface et permet un contréle électronique de la taille
des gouttes en temps réel sans modifier les débits ou les dimensions des microcanaux [46]
[69]. Récemment, plusieurs travaux integrent les deux technologies microfluidiques EWOD et
SAW [70] [71] [72] [73] [74]. Dans ces papiers sont discutés les avantages d’une technique par
rapport a I'autre. Dans un premier temps, ce couplage permet un déplacement tres précis
grace a la technique EWOD tandis que celle des SAW apporte un mélange des produits trés
efficace. Les auteurs remarquent ensuite la possibilité de diviser en deux une microgoutte. En
effet, en fonction des matériaux utilisés et de la géométrie du dispositif, la séparation de
gouttes n’est parfois pas possible par la méthode EWOD (Figure 11.17 a,b et c). En générant
une onde élastique de Rayleigh a un instant précis (Figure I11.17 c), celle-ci permet la division de
la goutte (Figure 11.17 d).

La technologie SAW s’integre ainsi tres bien avec d’autres techniques microfluidiques.
De nouveaux systemes éclectiques voient le jour combinant les avantages de chaque méthode
et affirmant la tendance a intégrer des opérations de plus en plus complexes et completes sur

une méme puce.
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Figure 11.17 : Séparation d'une goutte en deux par des techniques combinées EWOD et SAW [72]
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II.C. Conclusion

Strobl et Wixforth [42] [53], qui collaborerent sur de nombreux projets, ont été les
premiers a avoir I'idée que les dispositifs a ondes élastiques de surface pouvaient étre utilisés
comme outils de travail pour des laboratoires sur puce ou des WUTAS. En cherchant a
miniaturiser des opérations classiques issues de la biologie ou de la chimie, ou chaque action
est réalisée par un appareil dédié (mélange, échauffement, dilution,...), il a été montré que les
dispositifs SAW peuvent permettre d’atteindre des dimensions de dispositifs en adéquation
avec les laboratoires sur puce. Depuis, de nombreux travaux ont complété cette récente
thématique et confirment le potentiel de ces dispositifs a s’intégrer comme outil

microfluidique pour des applications médicales, biologiques et chimiques.

Dans ce mémoire, nous nous intéresserons principalement a la fonction d’échauffement
issue de l'interaction entre une goutte et une onde élastique de Rayleigh. Nous observerons la
répartition de la température au sein de la goutte et nous proposerons et étudierons un
dispositif pour obtenir le meilleur échauffement possible. Par ailleurs, nous développerons et
étudierons des couches hydrohobes et superhydrophobes. Lors de [I'échauffement, Ia
puissance acoustique est telle que la goutte peut s’étaler si elle se trouve sur une surface
hydrophile ou se déplacer dans le cas de couche (super)hydrophobe. L'utilisation de ce type de
couche est donc importante. Dans notre cas, le principal but est d’ancrer les microgouttes a un
endroit précis pour ainsi éviter leur déplacement lors de |'échauffement. Enfin, nous
présenterons une application de cet échauffement avec la réaction de PCR (Polymerase Chain
Reaction : Reaction en chaine par polymerase). Cette réaction, trés importante dans le
domaine de la biologie, permet la duplication de brins d’ADN par cycle de température. Celle-
ci a fait 'objet de nombreuses études quant a sa miniaturisation et s’intégre de plus en plus
dans des systemes type laboratoire sur puce. Nous validerons d’abord sa compatibilité avec les
ondes élastiques de surface de type Rayleigh avant de tester, le cas échéant, la réaction elle-

méme.
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Chapitre 3

Traitement de surface
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Chapitre IIl : Traitement de surface

III.A. Introduction

La couche présente entre la goutte et le substrat est trés importante avec les dispositifs
microfluidiques a ondes élastiques de surface. Avec les liquides utilisés et sans traitement de
surface hydrophobe, la goutte posée sur le substrat n’adopte pas une forme sphérique mais
s’étale, di a la faible rugosité des substrats utilisés ainsi qu’a leur tension superficielle
importante. Dans ces conditions, le systeme est dit mouillant. Ainsi, la goutte s’étale et
I'observation des différents phénomenes est impossible. Pour éviter ce phénomene, des
techniques de réalisation de couche hydrophobe a la surface du substrat piézoélectrique sont
apparues. Le systeme n’est ainsi plus mouillant et les gouttes apparaissent alors sous forme
quasi sphérique. Plusieurs effets sont ainsi observables lorsqu’une goutte se trouve sur le
chemin d’'une onde élastique de surface de type Rayleigh. Lorsque I'énergie de |'onde

élastique croft, on observe respectivement :

e Un mélange interne a la goutte

e Lavibration de la surface libre de la goutte
e |’échauffement

e Le déplacement

e [’atomisation

L'échauffement de la goutte est souvent non désiré pour des applications de type
laboratoire sur puce, afin d’éviter par exemple la destruction de réactifs ou de produits. Les
surfaces hydrophobes contribuent a éviter I'échauffement. En effet, en réduisant I'énergie
nécessaire au déplacement de la goutte, I'échauffement de la goutte est limité et le

déplacement facilité.

Dans notre cas, le but de cette surface n’est pas d’abaisser I'énergie nécessaire au
déplacement des gouttes. Au contraire, cette couche doit repousser la limite du seuil
d’actionnement afin de chauffer d’avantage la goutte tout en évitant I'étalement de celle-ci.
L'étude de I'échauffement de la goutte sera ainsi facilitée. Par ailleurs, I'onde élastique de
Rayleigh, se propageant a la surface du substrat piézoélectrique, va interagir avec la couche
hydrophobe. Les caractéristiques de I'onde peuvent ainsi étre modifiées par ce revétement.
Nous devrons donc prendre en compte cette interaction et déterminer si les couches

hydrophobes sont compatibles avec les dispositifs a ondes élastiques de surface.

Avant de présenter les couches choisies, les techniques expérimentales et les résultats,
rappelons rapidement quelques notions de base comme la tension superficielle, la longueur

capillaire, le mouillage ainsi que la loi de Young-Dupré.
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III.A.1. La tension superficielle

A la surface d’un milieu dense (liquide ou solide) ou a l'interface entre deux milieux
denses, la matiére n’est pas rigoureusement dans le méme état que dans le volume. Cet état
local possede une énergie légérement supérieure due a I'énergie de cohésion entre les
molécules voisines identiques. Celles-ci s’attirent et créer une interface revient donc a perdre
une partie de cette énergie de cohésion. Plus I'énergie de cohésion est importante, plus la
tension superficielle est grande. Une molécule est dans un état énergétique défavorable a
I'interface entre deux milieux, comparé a une autre molécule dans le volume (Figure Il1l.1).
Notons U I'énergie de cohésion par molécule. L'une d’elle, a l'interface entre deux milieux,
perd approximativement 0,5U. La tension de surface mesure directement ce défaut d’énergie
par unité de surface. Si a est la dimension moléculaire et a2 la surface exposée par molécule, la
tension de surface est la suivante : ¥ = U/2a®. Pour la plupart des huiles, ou les interactions

sont de type Van der Waals, I'énergie de cohésion est équivalente a I'agitation thermique
U=kT - U= ﬁev a 25°C. La tension superficielle vaut alors y = 20mN.m. Pour |'eau,

cette tension superficielle est plus grande due aux liaisons hydrogenes, y = 72mN.m. Enfin,
le mercure est un métal trés cohésif: U = 1eV et y = 500mN.m. Pour finir, le Tableau IIl.1
présente les tensions superficielles de plusieurs liquides courants et de ceux que nous
utiliserons au long de ces travaux. Bien que I'origine de la tension superficielle s’explique au

niveau moléculaire, c’est une grandeur macroscopique et donc définie a notre échelle.

» Molécule a
Milieu 1 ~\ Vinterface

gy 7o 2 s
Milieu 2 [ ~_;M:j
)

\\

, Molécule dans
5 "’\l le volume
e ‘)~_x’

Szt

-
)
7

Figure IIl.1 : Molécule a I'interface entre deux milieux et molécule dans le volume du milieu 2.
L'energie de celle a l'interface est moindre par rapport a la seconde.

Linuid Eau Eau Glycérol | Acétone | Ethanol | Mercure
iquide
a (25°) (100°C) (20°) (20°) (20°) (20°)
14
72 58 63 24 22,3 436
(mN.m)

Tableau I1l.1 : Tension superficielle de plusieurs liquides

I1I.A.2. La longueur capillaire

A grande échelle, la surface de I'eau n’adopte pas une forme sphérique mais au
contraire une forme plane. Dans un verre d’eau par exemple, la surface du liquide est plane

sauf aux bords du verre ol les ménisques apparaissent et dont la hauteur ne dépasse pas
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quelques millimetres. Les effets de gravité sont supérieurs a ceux de capillarité a grande

échelle. On définit la longueur capillaire k™!

comme une dimension caractéristique d'un
liquide sur laquelle les forces capillaires et les forces gravitationnelles sont de méme

grandeur :

-1_ | (1.1)

avec g 'accélération gravitationnelle en m.s”, p la masse volumique en g.cm™ et y la tension
superficielle en N.m™ du liquide dans le gaz considéré. Pour 'eau dans 'air, par exemple, la
longueur capillaire est 2,7mm. En dessous de cette valeur, les forces capillaires prédominent
et les forces gravitationnelles peuvent étre négligées. Pour le mercure dans I'air, la longueur
capillaire est 1,8mm ce qui signifie que pour négliger les forces gravitationnelles, les
dimensions du liquides doivent étre inférieures a celles de I'eau dans I'air. Dans toute cette
étude, les dimensions des gouttes ne dépasseront pas la longueur capillaire et les forces
gravitationnelles sont alors négligées. Pour observer des phénomenes capillaires a grande
échelle, il faut utiliser la microgravité ou remplacer I'air par un liquide non miscible de densité

voisine.

III.A.3. Le mouillage

Le mouillage est I'étude du comportement d’un liquide a l'interface avec un solide. Il est
possible de rendre mouillant un solide non mouillant et vice versa en contrélant le
phénomeéne de mouillage. Maitriser ce phénoméne est trés important aujourd’hui dans de
nombreux domaines, tels que I'automobile pour la préparation des surfaces a peindre ou
encore pour le traitement des pneus pour adhérer sur des surfaces mouillées, ou simplement
pour le traitement de vitre et de verre pour les rendre hydrophobes afin de limiter leur
nettoyage. Il existe deux types de mouillage : le mouillage total lorsque le liquide a une forte
affinité pour le solide et le mouillage partiel dans le cas contraire. En posant une goutte a la
surface d’un morceau de verre propre, celle-ci s’étale complétement. En revanche, sur du
plastique, celle-ci reste sous forme sphérique. Il existe ainsi deux régimes de mouillage que
nous représentons sur la Figure lll.2. Le parametre d’étalement S (IIl.3) est une grandeur
permettant de différencier ces deux régimes en mesurant la différence entre I'énergie de
surface du substrat sec Eg.. et I'énergie du systeme substrat/liquide Eg,p/1;4 par unité de

surface. 0 représente I'angle de contact d’équilibre statique de la goutte sur le substrat.

Y16 oS b5 = Ysg + Vst (11.2)

S = vs¢— WsL+ Yic) (n.3)
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Goutte

$>0
Mouillage total

$<0
Mouillage partiel

Figure II1.2 : Les deux régimes de mouillage. A gauche, le mouillage total lorsque S>0, a droite
le mouillage partiel lorsque S<0

L’énergie du substrat sec correspond a la tension superficielle solide/gaz yg; et I'énergie du
systéme équivaut a la somme des tensions superficielles solide/liquide yg; et liquide/gaz y, ¢

ce qui conduit a I'équation (l11.3).
Deux cas se présentent alors :

¢ $>0 - VYsg>VsLt+ Vg
Nous sommes dans le cas d’un mouillage total. Le liquide s’étale complétement pour
abaisser I'énergie superficielle du systeme complet. L'angle de contact O est tres
faible.

* S5<0 = Y56 <VsLt Vic
Ici, le mouillage est partiel. L'énergie du substrat sec est plus faible que celle du
systéme substrat/liquide : la surface de contact solide/liquide sera minimisée. La
goutte se trouve ainsi sous forme de calotte sphérique sur le substrat. Par convention,
le systéeme est dit mouillant si I'angle de contact 8z < 90° et non mouillant si
0 > 90°. Dans le cas du mouillage de I'eau, le solide est dit hydrophobe si I'angle de
contact de I'eau est supérieur a 90° et hydrophile si 'angle de contact est inférieur a
90°.

Ys6

|

Figure 1.3 : Une goutte posée sur une surface hydrophobe avec les trois tensions superficielles
représentées vy, Vs¢ €t Vs, et I'angle de contact statique g
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II1.A.4. Loi de Young-Dupré

Dans le cas d’'un mouillage partiel ou le liquide est non mouillant, I'angle de contact
statique, atteint a I’équilibre, correspond a un minimum d’énergie pour le systéme. Avec une
goutte de quelques microlitres ou moins, les effets gravitationnels sont négligés puisque le
rayon de la goutte est inférieur a la longueur capillaire k™1. La goutte adopte ainsi une forme
sphérique et I'angle de contact statique a I'équilibre dépend des propriétés de la surface. La
relation d’Young (111.4) définit I'angle de contact a I'équilibre de la goutte. Elle est obtenue en
équilibrant les tensions superficielles agissant sur la ligne triple formée par le solide, le gaz et

le liquide (Figure 111.3).

Y16 COSOp = Vs¢ + Vsi (11.4)

En remplagant (lII.3) dans (l11.4), il vient :

S = y1c(cosy —1) (11.5)

Ici, on détermine qu’il est possible de définir 85 seulement si le parameétre d’étalement est
négatif. Dans la réalité, deux angles peuvent étre mesurés quand une goutte est posée sur une

surface : I'angle de contact d’avancée et I'angle de contact de recul.

III.A.5. Hystérésis de I'angle de contact

En inclinant une surface, on remarque parfois qu’une goutte posée dessus adopte une
forme avec deux angles de contact différents. Les angles évoluent jusqu’a une certaine limite
ou la goutte se met en mouvement. Cette limite dépend, bien s(r, des propriétés plus ou
moins hydrophobes du substrat. Un exemple est présenté a la Figure lll.4. Les angles de
contact correspondant a la limite sont appelés angle d’avancée 6, et angle de recul 8,.. L’écart
entre ces deux angles (6, — 6,-) est I'hystérésis de I'angle de contact, attribuée a des
hétérogénéités de surface de nature chimique ou géométrique telles que des défauts de
surface (ondulation, stries, sillons...) ou la rugosité de la surface. Ces deux angles encadrent
I'angle de contact d’équilibre O sur la surface plane. Nous présentons deux techniques,
illustrées sur la Figure IIl.4, que nous utiliserons pour déterminer ces angles de contact et
caractériser les couches réalisées. La premieére méthode consiste, dans un premier temps, a
déposer une goutte sur la surface. L’angle d’avancée est mesuré en injectant du liquide dans la
goutte par l'intermédiaire d’'une seringue ou d’une micropipette et en observant I'angle
lorsque la ligne de contact entre la goutte et le substrat commence a se déplacer. Au
contraire, I'angle de recul est mesuré en retirant du liquide de la goutte. La seconde méthode
permet de déterminer les deux angles en une étape. Celle-ci consiste a incliner la surface ou la
goutte est déposée jusqu’a ce qu’elle se déplace. A cet instant précis, les deux angles formés

par la goutte correspondent aux angles d’avancée et de recul.
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Figure Il.4 : Présentation des deux techniques de mesure des angles de contact d’avancée et
de recul. A gauche la méthode consistant a ajouter puis a retirer du liquide de la goutte et a
droite en inclinant le systéeme.

L’hystérésis de I'angle de contact est un parametre important lorsque le déplacement
de goutte est étudié. L'équation (l11.6) donne la force de glissement F;, en Newton nécessaire
pour déplacer une goutte sur une surface donnée. Cette équation a tout d’abord été proposée

par Furmidge [1] et confirmée plus tard par Dussan et Chow [2] :
6, +0
F;, = 2Ry, sin (%) (cos 6, — cosB,) (11.6)

avec R le rayon de la goutte en m. Cette équation montre bien que la force de glissement
dépend de I'hystérésis de I'angle de contact a travers le membre (cos @, — cos@,). Pour
améliorer la mobilité d’une goutte, nous cherchons soit a minimiser I'hystérésis de I'angle de
contact, soit a admettre un peu d’hystérésis et a augmenter les deux angles d’avancée et de
recul en controlant la rugosité de surface. En effet, en augmentant la rugosité de surface d’un
matériau hydrophobe, il est possible de réaliser des surfaces super-hydrophobes. Une goutte
sur ce type de surface présente un angle de contact élevé supérieur a 150° permettant, dans la

plupart des cas, de réduire significativement la force de glissement [3] [4].

II.A.6. Réalisation de surfaces hydrophobes et super-hydrophobes

Il existe de nombreuses possibilités pour réaliser des surfaces hydrophobes et super-
hydrophobes. Concernant les surfaces hydrophobes, I'utilisation de polyméres est souvent
privilégiée due a leur faible tension de surface. On trouve par exemple le polycarbonate [5], le
PVDF [6], le PMMA [7], le PDMS [8]... Pour des applications basées sur les ondes élastiques de
surface, des couches de faibles épaisseurs sont souhaitables afin de limiter I'atténuation de
I'onde. Pour cela, d’autres revétements existent tels que des couches fluorocarbonées [9] ou

des monocouches de silanes [10] [11].

Concernant les surfaces super-hydrophobes, on dénombre aussi de nombreuses
méthodes. Elles consistent soit a rendre rugueux un matériau a faible tension superficielle soit
a structurer un matériau puis a le recouvrir d’'une couche a faible tension superficielle. Ceci

peut étre obtenu par gravure et lithographie, dépots chimiques, électrospinning, processus
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sol-gel, traitement plasma, couche par couche, ou encore par séparation de phase [12] [13].
Pour les dispositifs a ondes élastiques de surface, aucun des travaux ne porte sur I'utilisation

de ces couches pour le déplacement de goutte.

Dans cette étude, nous serons amenés a utiliser plusieurs de ces couches en fonction
des expériences que nous souhaitons réaliser. Nous nous intéresserons aux couches de silanes
bien connues pour les dispositifs a ondes élastiques de surface ainsi qu’aux couches
hydrophobes a base de P(VDF-TrFe) et aux couches super-hydrophobes a base de
polycarbonate. Voyons maintenant les techniques de caractérisation de ces couches pour des
applications a base d’ondes élastiques de surface.
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IIL.LB. Techniques de caractérisation des couches (super)
hydrophobes

Il existe de nombreuses techniques de caractérisation des couches (super) hydrophobes
d’un point de vue chimique, physique, optique...Dans notre cas et pour des applications a base
d’onde élastique de surface, nous nous intéresserons aux caractéristiques de mouillage d’une
goutte d’eau posée sur ces surfaces. Nous reléverons les angles de contacts statiques,
d’avancée et de recul. Nous déterminerons, en fonction du revétement, son épaisseur a |'aide
d’un profilomeétre. Ensuite, nous testerons si les couches influent sur la propagation des ondes
élastiques de Rayleigh. Pour cela, nous avons développé un dispositif de type ligne a retard ou

la surface entre les deux électrodes sera recouverte des couches hydrophobes.

II1.B.1. Mesures des angles de contacts statique et dynamique

Pour caractériser les couches réalisées et déterminer les angles de contacts statique et
dynamique, nous utilisons une caméra a acquisition rapide de Marque First Ten Angstrom et
de référence FTA32 permettant de travailler a différentes vitesse d’acquisition (30, 60, 120,
240 et 360 images par seconde). L’échantillon est posé sur un support et éclairé par une
lampe. Le tout est positionné sur une table optique pour fixer chague composant et éviter les
vibrations. Le banc de manipulation permettant de déterminer I'angle de contact statique est
présenté a la Figure Ill.11. La caméra est connectée a un ordinateur et un logiciel dédié permet
de prendre des images et d’enregistrer des films. Dans le cas d’observation de I'angle de
contact statique, une simple image est capturée et I'angle est déterminé par I'intermédiaire du

logiciel.

Caméraa
acquisition
rapide

Objectif

Support

Echantillon
a tester

Lampe

Table

%_ optique

Figure 1.5 : Banc expérimental permettant de déterminer I'angle de contact statique d’une
goutte posée sur I’échantillon a tester.
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Echantillon
a tester

Goniometre

Porte échantillon
fabriqué sur mesure

«——— Caméra

Figure 1.7 : Banc expérimental permettant d’observer les angles de contacts d’avancée et de
recul a I'aide d’un goniomeétre pour inclinaison de I’échantillon.

Les deux bancs expérimentaux permettant lI'observation des angles de contacts
d’avancée et de recul sont présentés a la Figure Ill.7 et a la Figure IIl.6. Ici, les angles sont
déterminés lorsque la goutte est en mouvement. La caméra est donc utilisée pour enregistrer
des films puis nous choisissons I'image correspondant a I'instant ou la ligne triple de la goutte
se met en mouvement pour la mesure des angles d’avancée et de recul par le logiciel. La
premiere technique consiste a incliner I’échantillon jusqu’a ce que la goutte se déplace. Pour
cela, nous utilisons un goniometre, inclinable a 90° pour lequel nous avons fabriqué un
support d’échantillons (Figure 111.7). La deuxiéme technique est présentée a la Figure Ill.6. Une
premiere goutte est déposée a la surface de I’échantillon. Nous ajoutons et retirons ensuite du
liquide grace a une micropipette de 20uL tenue par un support fabriqué spécialement ainsi
que d’une pince de maintien. En injectant et en ponctionnant du liquide, la longueur de
contact entre le liquide et le substrat augmente et diminue respectivement. Nous observons
ainsi respectivement les angles d’avancée et de recul en fonction de la longueur de contact

entre la goutte et le substrat.

Micropipette

Pince de
maintien

Support
micropipette

Echantillon a
tester

Figure II1.6 : Banc expérimental permettant d’observer les angles de contact d’avancée et de
recul a I'aide d’'une micropipette
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IIL.B.2. Epaisseur des couches

L'épaisseur des couches hydrophobes est déterminée a l'aide d’un profilomeétre a
contact de marque KLA Tencor de référence P-6. L’échantillon est posé sur une table amovible
et s’éleve jusqu’a atteindre une pointe immobile de 2um de diameétre. Lorsque la table est en
mouvement, la pointe suit la surface de I’échantillon. Reliée a un détecteur capacitif, elle
permet de scanner la surface d’échantillons avec une sensibilité de I'ordre du nanomeétre. La
table étant capable de se déplacer suivant deux axes, il est possible de réaliser des profils

d’échantillons en deux dimensions.

I11.B.3. Le dispositif a ondes élastiques de surface

Nous avons développé un dispositif SAW basé sur des lignes a retard pour tester le
déplacement de goutte sur les surfaces réalisées. Les électrodes sont réalisées par
pulvérisation cathodique et photolithographie en salle blanche sur un substrat de Niobate de
Nithium de coupe Y+128°. La pulvérisation cathodique est réalisée dans un bati de marque
Alliance Concept de référence AC450. Les conditions de dépdts de la couche sont précisées au
chapitre suivant. Les transducteurs sont constitués de 50 paires de doigts, d’'une longueur
d’'onde de 100um et de largeur de recouvrement 5mm. La distance séparant les deux
électrodes d’une ligne a retard est 20mm correspondant a 200 longueurs d’onde. D’apreés la
relation (f=v/A (l11.1)), la fréquence de résonnance est 39,96MHz. Une photographie du
dispositif est présentée a la Figure Ill.8. Nous pouvons remarquer que nous disposons de

plusieurs lignes a retard nous permettant d’effectuer différents tests.

Figure 111.8 : Dispositif a ondes élastiques de surface développé pour tester le déplacement de
goutte sur les surfaces hydrophobes.

I11.B.4. Caractérisation du dispositif a ondes élastiques de surface

Pour caractériser les dispositifs a onde élastique de surface, nous utilisons un analyseur
de réseau de marque Agilent Technologies de référence N5230A ainsi que d’une table de test
sous pointes RF (Radio Fréquence). Une photographie de I'ensemble est présentée a la Figure
[11.9. Le « Prober » est un systeme qui permet la connexion entre les dispositifs SAWs et des
appareils de mesures par l'intermédiaire de pointes RF. Le positionnement des pointes

s’effectue a I'aide de vis micrométriques sous microscope. Ce systéme est placé sur une table
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soutenue par coussin d’air pour éviter les vibrations. Nous utiliserons aussi ce banc
expérimental pour déterminer si les couches hydrophobes influent sur la propagation des
ondes élastiques de surface en comparant notamment les réponses fréquentielles du dispositif

SAW sans et avec la couche.

Analyseur de
réseau

Prober

Table sur
coussin d’air

_).

Figure 1.9 : Banc expérimental permettant d’obtenir la réponse fréquentielle
des dispositifs SAW.

II1.B.5. Maintien de la goutte pour I'échauffement

L'objectif de la couche hydrophobe est de maintenir la goutte pour une bonne
observation des différents phénomenes sans qu’elle ne se mette en mouvement lorsqu’elle
irradiée par les ondes élastiques. L'effet d’échauffement sera ainsi favorisé. Pour tester la
capacité de ces couches a « retenir » une goutte, nous placerons une goutte de 10uL d’eau en
face d’une électrode du dispositif présenté précédemment. L’électrode est alimentée par un
générateur de tension sinusoidale de marque Hewlett Packard de référence HP459. Le signal
est ensuite amplifié par un amplificateur ZHL-5W-1 large bande (5 a 500MHz) de 40dB de gain
et de marque Minicircuit. Nous utilisons un coupleur directionnel de méme marque et de
référence ZFDC-20-4 ainsi qu’un puissance metre de marque Agilent Technologies de
référence E4417A pour déterminer la puissance électrique injectée a I’électrode. Le schéma de
principe est présenté a la Figure 111.10. La puissance électrique injectée a I’électrode est
proportionnelle a I'énergie véhiculée par l'onde élastique. Nous augmenterons ainsi
progressivement la puissance injectée jusqu’a la mise en mouvement de la goutte. Ce seuil
sera ainsi la puissance maximum que nous pourrons injecter a I'électrode, et donc I'énergie

maximum de I'onde, disponible pour échauffer la goutte, avant actionnement.
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Puissance métre

Générat Coupl
.enera“eur Amplificateur . GUF.] eur Dispositif SAW
sinusoidal directionnel

Figure 111.10 : Schéma de principe de I'expérience pour déterminer la puissance maximale
injectée avant le déplacement de la goutte
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III.C. Traitement de surface

II1.C.1. Introduction et propriétés intrinseques du Niobate de Lithium

Sans couche hydrophobe, une goutte posée a la surface d’un substrat de niobate de
lithium poli n’adopte pas une forme sphérique. Comme nous le montre la Figure 111.11, I'angle
de contact statique est de 34° ce qui nous indique le caractére hydrophile du substrat (Figure
II1.11 a). Les deux angles d’avancée et de recul sont respectivement 20° et 53° déterminés par
la technique d’inclinaison du substrat (Figure 1l1.11 b). Sans couche hydrophobe, il est
impossible de bouger la goutte lorsque celle-ci est irradiée par des ondes élastiques de surface
et 'observation des différents phénomenes n’est pas aisée. Le traitement de la surface du
substrat piézoélectrique est donc nécessaire pour, d’une part, une bonne observation de
I’échauffement des gouttes. De plus, il serait intéressant de garder la possibilité de déplacer
des gouttes apreés les avoir échauffées. Pour cela, nous avons réalisé différents traitement de

surface.

Figure Ill.11 : Angle de contact d’une goutte de 10pL posée sur un substrat de Niobate de
Lithium de coupe Y+128°. Angle de contact statique (a) et angle de contact d’avancée et de
recul (h)

II1.C.2. Monocouche de silane

Une technique bien connue pour les dispositifs a onde élastique de surface est la
silanisation du substrat par I'OTS (Octadécylthrichlorosilane) de formule chimique
CHs;(CH,)4;SiCl;. Cette technique est un traitement chimique de surface qui consiste en un
dépo6t d’'une monocouche de molécules adsorbées ou « self-assembled monolayers » (SAMs).
Elles peuvent étre préparées simplement en plongeant le substrat dans une solution
contenant la molécule souhaitée. Cette technique d’auto-assemblage est tres simple et évite
d’utiliser des techniques plus complexes comme la CVD qui, souvent, ne permet pas de

controler I'épaisseur de la couche formée [13].

La formation des monocouches dépend de nombreux parametres. Le greffage a été trés
étudié et beaucoup de travaux portent sur le temps de silanisation, le réle de la température,

de la présence d’eau, de la nature de la chalne carbonée des molécules greffées et de la
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cinétique [13]. Tous ces aspects correspondent a autant de parametres qu’il est indispensable
d’optimiser pour obtenir des films auto-organisés de facon reproductible. Concernant
I'assemblage d’OTS sur un substrat de Niobate de Lithium, Bennes et al. [11] ont étudié Ia
formation de cette couche et ont présenté un protocole expérimental que nous utiliserons
pour la suite. Il a été montré que la stabilité de la monocouche est en grande partie due a la
formation de liaisons Siloxy-Niobate (-Si-O-Nb-) par l'intermédiaire d’une réaction entre les
liaisons (-Si-Cl) de I'OTS et (-NbOH) a la surface du substrat de Niobate de Lithium (Figure
1.12).

o
o

[&
/

Niobate de Lithium R:CH;-(CH;).y
LiNbO;

Figure I11.12 : Angle de contact statique d’une goutte d’eau posée sur un substrat de 128°Y-X de
LiNbO; couvert d’une couche d’OTS

III.C.2.1. Protocole

Tout d’abord, le substrat est nettoyé dans un bain d’acétone puis d’éthanol avec
ultrasons. Celui-ci est ensuite rincé a I’eau déionisée puis séché sous flux d’azote avant d’étre
placé dans une chambre sous plasma d’oxygeéne pendant une minute a 100W. Le substrat est
ensuite plongé dans le bain de silanisation pendant 20 minutes. Le bain comprend 0,2%
volumique d’OTS dans du toluéne. Aprés cette étape, le substrat est transféré dans un bécher
contenant uniquement du toluene pour enlever I'exces d’OTS. Le substrat est ensuite séché
sous flux d’azote avant de subir un recuit a 60°C pendant une heure. Pour finir, le substrat est
de nouveau plongé dans un bécher de toluene avec ultrasons pendant 5 minutes puis séché

sous flux d’azote.

III.C.2.2. Caractérisation de la couche d’OTS

Une fois le protocole expérimentale effectué, une goutte déposée a la surface du
substrat silanisé par de I’OTS a un angle de contact statique de 93°, comme le montre la Figure
[11.14. L'ajout de la couche d’OTS permet d’avoir la goutte sous une forme hémisphérique.
L'hystérésis d’angle de contact est mesurée par lintermédiaire des deux techniques
présentées précédemment. La Figure II1.13 a) nous montre les résultats de ces mesures avec
en a) la technique d’inclinaison du substrat. Le volume de la microgoutte d’eau est 10uL. Les
angles de contact d’avancée et de recul sont respectivement 102° et 90°. L’hystérésis est donc
ici de 12° ce qui signifie que nous I'avons divisé par un facteur proche de 3 par rapport au
substrat vierge. Pour confirmer ces mesures, nous avons effectué la seconde expérience qui
consiste a injecter et retirer du liquide de la microgoutte. La Figure IIl.13 b) nous montre ces

angles. Ces résultats confirment la premiere expérience. En effet, la moyenne des angles
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d’avancée est 99,7° et la moyenne des angles de recul est 89,1° ce qui nous donne une

hystérésis moyenne de 10,6°.

Figure 111.14 : Angle de contact statique d’une goutte d’eau posée sur un substrat de 128°Y-X de
LiNbO; couvert d’une couche d’OTS
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Figure 111.13 : Angle de contact d’avancé et de recul d’une goutte posées sur un substrat de
Niobate de Lithium de coupe Y+128° couvert d’une couche d’OTS. En a) la technique en inclinant
le substrat avec une goutte de 10uL et en b) celle en injectant et en ponctionnant du liquide a la
goutte.

Nous avons montré qu’il est possible de rendre hydrophobe la surface du substrat choisi
de maniére a obtenir une goutte de forme sphérique. Cependant, les électrodes générant les
ondes élastiques sont réalisées en aluminium et le protocole chimique attaque la couche
d’aluminium jusqu’a la graver complétement. Une autre méthode a ainsi été développée qui

consiste a utiliser un « tampon » en polymere.

III.C.2.3. Silanisation indirecte du substrat

Pour éviter de graver les électrodes, nous nous sommes basés sur les travaux de
J.Bennés [11] qui silanise la surface du substrat de maniere indirecte. En effet, la technique
consiste d’abord a plonger un « tampon » en polymére dans le bain de silanisation puis a
plaquer celui-ci sur le substrat pendant plusieurs heures afin de transférer la couche

hydrophobe sur le substrat.
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I11.C.2.3.1. Protocole

Le protocole expérimental ressemble fortement au précédent. La premiere étape est la
réalisation d’'un morceau de PDMS de quelques centimetres carrés qui servira de tampon.
Nous utilisons pour cela le kit Sylgard 184 de Dowcorning contenant I'élastomére ainsi que le
réticulant. Le mélange des deux est constitué de 10% massique de réticulant que nous
mélangeons a I'aide d’une spatule. Apres 1h de dégazage dans une cloche a vide, le mélange
est transféré dans un moule de quelques centimeétres carrés en téflon. Un deuxieme dégazage
est effectué avant un recuit de 2h a 90°C pour accélérer la polymérisation. La piece en PDMS
subit ensuite le méme protocole que présenté précédemment (nettoyage, silanisation,
traitement post silanisation). Le substrat est nettoyé aux ultrasons dans de I'acétone puis de
I’éthanol et rincé a I'eau déionisée avant séchage sous flux d’azote. Celui-ci est ensuite placé
dans une chambre sous plasma d’oxygéne pendant une minute a 100W. Les deux pieces sont
finalement plaquées I'une contre I'autre pendant 48h et un transfert s’effectue pour former
une couche monomoléculaire d’OTS sur le substrat (Figure I1l.15). Cette technique est
intéressante pour fonctionnaliser le substrat. En effet, la méthode précédente permet de
réaliser une couche d’OTS sur toute la surface de I'échantillon. Ici, la technique s’exécute en
deux étapes et seules les parties choisies du substrat piézoélectrique seront couvertes par une
couche d’OTS.

a) Moulage du PDMS b) Transfert du silane
PDMS silanisé
PDMS
PDMS silanisé
Substrat

PDMS moulé

!

oo oonen aooen O 0 an

Substrat silanisé

Figure II1.15 : Technique indirecte de silanisation du substrat. Un moule tampon en PDMS est
d’abord réalisé en a) puis ce moule est couvert d’une couche d’OTS en utilisant le protocole
précedent (b). Le moule silanisé est ensuite plaqué contre le substrat pendant plusieurs heures
afin de transférer la couche d’OTS.

lI1.C.2.3.2. Caractérisation de la couche transférée

Dans le but de déterminer si la couche présente les mémes propriétés que la
précédente, nous avons réalisé un tampon plat en PDMS de quelques cm? que nous avons
silanisé puis plaqué contre un échantillon de Niobate de Lithium vierge pendant 48h. L’angle

de contact statique relevé est présenté a la Figure 111.16 et est de 86° ce qui indique une
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diminution de 7° par rapport a la couche précédente. On peut donc s’attendre a une légere
diminution des propriétés hydrophobes. Les angles d’avancée et de recul sont présentés a la
Figure 111.17 avec les deux techniques. Sur la Figure 111.17 a), les angles d’avancée et de recul
sont respectivement 95° et 81° ce qui induit une hystérésis de 14°. La Figure II1.17 b) confirme
bien ces mesures. La moyenne des angles d’avancée et de recul sont respectivement 92,7° et
79,4°. L'hystérésis des angles de contact est donc de 13,3°. Nous notons ainsi que
comparativement a la couche réalisée de maniére directe (111.C.2.2), cette technique indirecte
diminue légérement les propriétés hydrophobes de la couche. Ceci est di a I'étape du
transfert du silane entre la piece en PDMS et le substrat qui n’est pas parfaite et doit induire
des irrégularités. Néanmoins, les propriétés sont assez proches. L’angle de contact statique est

diminué de 7° et I'hystérésis a augmenté de 2°.

Figure II1.16 : Angle de contact statique d’une goutte de 10uL posée sur un substrat de
Niobate de Lithium de coupe Y+128°, recouvert d’'une couche d’OTS réalisée de maniére
indirecte.
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Figure IIl.17 : Angle de contact d’avancée et de recul d’'une goutte posée sur un substrat de
Niobate de Lithium de coupe Y+128°, couvert d’une couche d’OTS réalisée de maniere
indirecte. En a) en inclinant le substrat avec une goutte de 10uL et en b) en injectant et en
ponctionnant du liquide a la goutte.

1I1.C.2.3.1. Réponse fréquentielle du dispositif SAW silanisé

Nous avons transféré une couche d’OTS entre les deux transducteurs du dispositif afin
de déterminer I'influence de la couche d’OTS sur la propagation de I'onde élastique de surface.
La réponse fréquentielle, traduite par le module du parametre S,;, du dispositif est présentée
a la Figure Ill.18 avant et aprées le transfert de la couche d’OTS. Sur la Figure I11.18 a) est
représentée la réponse fréquentielle sur une large bande allant de 30 a 50MHz. Nous ne

remarquons aucun changement notable de la réponse fréquentielle nous indiquant que I'onde
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élastique n’est pas atténuée par la couche d’OTS. En réduisant I'échelle de fréquence sur la
Figure 111.18 b) entre 38,9 et 39,2MHz, on remarque une légere modification de la réponse
fréquentielle due a I'atténuation de I'onde élastique par la couche d’OTS. La différence de
pertes en propagation entre les deux échantillons est de 0,08dB. Nous notons aussi un léger

P p . A ., . , P .
décalage fréquentiel (f—f = 0,0225%). Ceci s’explique par la couche d’OTS légerement moins
0
rigide que le substrat. La vitesse de propagation de I'onde est ainsi légerement réduite ce qui
indique, d’aprés I'équation (f=v/A (I1.1)), que la fréquence est abaissée elle aussi. Nous

pouvons conclure que la couche d’OTS perturbe légerement I'onde. Cependant, et d’apres ces
relevés, on peut considérer que I'effet de la couche est négligeable vis a vis de la propagation
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Figure 111.18 : Réponse fréquentielle de la ligne a retard SAW avec et sans la couche d’OTS. En a)
la réponse fréquentielle entre 30 et 50Mhz et en b) un zoom de la réponse fréquentielle autour
de la fréquence de résonnance.

111.C.2.3.2. Seuil d’actionnement de la goutte

Avec ce type de revétement, la goutte reste statique jusqu’a une puissance électrique
injectée a I'électrode de 29,4dBm. Au-dela, celle-ci commence a se déplacer. L’échauffement
des gouttes par ondes élastiques de surface sera donc observable jusqu’a une puissance
maximum de 29,4dBm avec ce revétement. D’apres D.Beyssen [14], cette puissance
correspond a un échauffement de 40°C pour une goutte de 20uL dans les meilleures
conditions expérimentales, c’est-a-dire avec un liquide trés visqueux (le glycérol). La
température est encore éloignée de celle maximum de la réaction de PCR (95°C). Pour
I'atteindre, nous devons augmenter la puissance électrique et, par conséquent, repousser le
seuil d’actionnement de la goutte. Pour cela, nous avons réalisé un autre type de couches

hydrophobes a base de polymére.

I11.C.3. Couche de copolymeére P(VDF-TrFe)

La technique précédente peut paraitre assez lourde lorsque nous n’avons pas la
nécessité de déplacer des microgouttes. Dans notre cas, la couche hydrophobe doit nous
permettre, d'une part, d’avoir une goutte de forme quasi sphérique et d’autre part, de reculer

le seuil d’actionnement de la goutte afin de pouvoir I'échauffer d’avantage. Nous optons donc
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pour la réalisation de couches minces par spin-coating d’'un copolymere biocompatible, le
P(VFD-TrFe) (Polyfluorure de vinylidéne trifluoroethylene) [15]. Les avantages de cette
technique sont qu’il est aisé de réaliser une dissolution du polymére et de I'étaler en fine
couche par spin-coating. De plus, une fois les paramétres expérimentaux bien déterminés, une

couche peut étre réalisée en quelques minutes.

III.C.3.1. Protocole

La premiere étape consiste a dissoudre 0,7g de P(VDF-TrFe) avec du butanone pour
obtenir une solution mére dont la concentration est 2% massique de polymeére. Cette solution
est ensuite filtrée pour supprimer les impuretés présentes apres la dissolution par une
seringue porte filtre. On procede ensuite a deux dilutions pour obtenir deux solutions filles de
concentration massique 1% et 0,5% massique de polymeére. Les échantillons de Niobate de
Lithium sont nettoyés dans un bain d’acétone puis d’éthanol avec ultrasons avant d’étre rincés
a I'eau déionisée puis séchés sous flux d’azote. Les couches sont réalisées par centrifugation a
I'aide d’un spin coater de marque Siss Microtec de référence Delta6 RC. Une derniére étape
est le recuit des échantillons sur une plaque chauffante a 60° pendant 2 minutes pour assurer
I’évaporation totale du solvant et améliorer la cristallinité du dépé6t [16]. Nous relevons, dans
un premier temps, I'épaisseur des dépots en réalisant manuellement une « marche » sur les
échantillons, soit a I'aide d’un cache mécanique pendant I'étape de spin coating, soit en
dégageant une partie du dép6t a I'aide d’un solvant du copolymeére. L’épaisseur est relevée en

moyennant 5 mesures sur |I'échantillon, chaque échantillon étant doublé.

II1.C.3.2. Epaisseur des films

Les épaisseurs des films sont présentées a la Figure 111.19 pour les trois concentrations
de solutions en fonction de la vitesse de rotation (Figure I11.19 a) avec une accélération fixe de
1000tour.min™.s™ et en fonction de I'accélération (Figure 111.L19 b) a vitesse fixe de
3000tour.min™. Nous remarquons que I'épaisseur des dépéts varie linéairement avec la
vitesse de rotation et de maniére exponentielle avec I'accélération. La concentration du
polymére dans la solution joue un réle majeur pour I'épaisseur du dépét final. Plus la
concentration est importante, plus I'épaisseur I'est aussi. Ces deux relevés nous montrent bien
ce comportement ce qui nous indique que le choix de la concentration est tout aussi capital
que la vitesse de rotation ou de [I'‘accélération. Intéressons-nous maintenant aux

caractéristiques de mouillage de cette couche.
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Figure 111.19 : Epaisseur des dépdts de P(VFD-TrFe) en fonction de la vitesse en a) avec une accélération
fixe de 1000tour.min.s™ et en fonction de I'accélération en b) avec une vitesse fixe de 3000tour.min™.
Les trois concentrations de polymere (2%, 1% et 0,5%) sont représentées sur les deux graphiques.

II1.C.3.3. Caractérisation de la couche de P(VDF-TrFe)

L'angle de contact statique de la couche est présenté a la Figure 111.20, dans le cas de la
couche la plus épaisse (120nm). On remarque que la couche parait moins hydrophobe que
celle d’OTS. En effet, I'angle de contact statique mesuré est 81° avec cette épaisseur. La Figure
[11.21 nous montre I'évolution de I'angle de contact statique en fonction de I'épaisseur de la
couche de P(VDF-TrFe). L'angle de contact statique augmente avec |'épaisseur jusqu’a un
maximum de 84°. Entre 11 et 46nm, 'angle de contact ne dépasse pas 52°. Au-dela de 46nm,
celui-ci s’éleve pour atteindre un palier a partir de 92nm d’épaisseur. Ce comportement peut
s’expliquer de deux maniéres. Lorsque |'épaisseur de la couche du polymére est faible, le
substrat de Niobate de Lithium, ayant des caractéristiques hydrophiles (111.C.1) et sur lequel la
couche est réalisée, peut influer sur les propriétés hydrophobe de celle-ci. En effet, les angles
de contact statique des gouttes sont réduits lorsque les épaisseurs de film diminuent ce qui
peut nous informer que les propriétés hydrophiles du substrat I'emportent sur celles
hydrophobes de la couche. Par ailleurs, les caractéristiques de la couche de polymére ne sont
pas les mémes a faible épaisseur. En effet, il a été montré que la cristallinité de ces couches

réalisées par spin-coating chute fortement lorsque I'épaisseur est inférieure a 100nm [16]. La

Figure 111.20 : Angle de contact statique d’une goutte de 10uL posée sur la surface de P(VDF-
TrFe). 6, = 80°.
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Figure 111.21 : Angle de contact statique d’une goutte d’eau de 10uL posée a la surface des
échantillons en fonction de I'épaisseur de la couche de P(VDF-TrFe).

stabilité de I'angle de contact statique observée a partir d’'une épaisseur de 92nm laisse
penser que la cristallinité des couches de polymére influe sur les propriétés de mouillage de la
goutte. Il est donc important que la cristallinité soit optimum et pour cela, I'épaisseur des

couches doit étre de I'ordre de ou supérieure a 100nm.

Les angles d’avancée et de recul sont présentés a la Figure 111.22 a) ainsi que I'hystérésis
de lI'angle de contact (Figure 1ll.22 b) pour une couche dont I'épaisseur est 108nm. La
moyenne des angles d’avancée et de recul sont respectivement 89,6° et 74°. L’hystérésis des
angles de contact est donc de 15,6°C, ce qui signifie que la force nécessaire a I'actionnement

de la goutte est plus importante qu’avec la couche d’OTS.
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Figure 111.22 : Angle de contact d’avancée et de recul d’'une goutte posée sur un substrat de
Niobate de Lithium de coupe Y+128° couvert d’'une couche de P(VDF-TrFe). En a) en inclinant le
substrat avec une goutte de 10uL et en b) en injectant et en ponctionnant du liquide a la goutte.

II1.C.3.4. Réponse fréquentielle du dispositif SAW

La réponse fréquentielle de la ligne a retard est présentée a la Figure 111.23, avant et
apres le dépo6t de la couche. Nous remarquons, dans un premier temps, que la réponse
fréquentielle n’est manifestement pas modifiée par la couche du polymeére (Figure 111.23 a). En

observant une bande fréquentielle moins large, autour de la fréquence de résonance, nous
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remarquons tout de méme une atténuation de I'onde élastique par la couche de polymere. A
la fréquence centrale, I'onde est atténuée de 0,39dB soit une diminution de 6,2%. Sachant que
la distance de propagation entre les deux électrodes est de 20mm et que la longueur d’onde
est 100um, l'atténuation est donc tres faible et vaut 1,95.10°dB/A. Par ailleurs, nous

observons un décalage de la fréquence de résonance vers les basses fréquences sur la Figure
I11.23 b). La différence est de 38kHz ce qui représente une faible variation (i—f = 0,0973%). En
0

effet, la couche de polymére étant moins rigide que le substrat, la vitesse de propagation de
I’onde est légérement réduite ce qui indique, d’aprés I’équation (f=v/A (11.1)), que la fréquence
est abaissée elle aussi. La couche de polymére influe ainsi légérement sur les propriétés de

I’onde élastique. Cependant, les faibles variations constatées peuvent étre négligées.
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Figure 111.23 : Réponse fréquentielle de la lighe a retard SAW avec et sans la couche de P(VDF-
TrFe). En a) la réponse fréquentielle entre 30 et 50Mhz et en b) un zoom de la réponse
fréquentielle autour de la fréquence de résonnance.

III.C.3.5. Seuil d’actionnement de la goutte

Une goutte de 10uL d’eau est posée a une distance d’environ 10mm de I'électrode
interdigitée sur ce revétement. Celle-ci reste statique jusqu’a une puissance électrique
injectée au transducteur de 30,6dB,, soit un échauffement maximal de 50°C [14]. La
température est encore éloignée de celle maximum de la réaction de PCR (95°C). Pour
repousser le seuil d’actionnement et échauffer d’avantage la goutte, nous avons pensé a
réaliser un « contraste » entre une zone hydrophile (le substrat) et une zone hydrophobe (la
couche de polymere), la zone hydrophile ayant une surface inférieure a la surface de contact

de la goutte (Figure 111.24). Pour ce faire, deux solutions se présentent :

e Avant le processus de fabrication de la couche hydrophobe, nous plagons un cache
mécanique a I'emplacement hydrophile voulu sur le substrat. Une fois la couche
réalisée par spin-coating, il suffit de retirer ce cache pour révéler la zone hydrophile du
substrat de Niobate de Lithium.

e Apres la réalisation de la couche hydrophobe, nous pouvons 6ter une zone de ce

revétement pour libérer une zone hydrophile a I'aide d’un solvant du copolymere.
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La zone hydrophile obtenue est de forme circulaire et de diamétre 1,5mm. Comme le présente
la Figure 111.24, la goutte est placée sur la zone hydrophile et adopte une forme sphérique.
Dans cette situation, la goutte se déforme mais reste statique et seule la surface libre de la
goutte vibre dans toute la gamme de puissance électrique injectée a I'électrode, de 20dB,, a
37dB,,. Avec ces puissances, des températures proches [14] voire supérieures [17] a celle

maximum de la PCR sont observables.

Cette couche de copolymeéere P(VDF-TrFe) présente des caractéristiques trés
intéressantes pour des applications microfluidiques a base d’ondes élastiques de surface. En
effet, nous avons vu que la couche ne perturbe que trés peu la propagation des ondes de
Rayleigh. Le seuil d’actionnement de la goutte est comparable a d’autres types de revétement
tels que ceux a base de silanes trés utilisés avec les dispositifs a ondes élastiques [10] [11]. Par
ailleurs, nous avons mis en évidence qu’il était possible, de maniére simple, de reculer le seuil
d’actionnement de la goutte dans le but d’étudier son échauffement. Nous le verrons dans le
chapitre suivant. Pour finir, la réalisation de cette couche, simple et rapide par dissolution du
copolymére et par spin-coating, en fait une technique attrayante pour des applications
microfluidique a base d’ondes élastiques.

I :
| S -- Zone hydrophile
Substrat piézoélectrique

wzzzzzza Couche hydrophobe

Figure 111.24 : Réalisation d’un « contraste » entre une zone hydrophobe (la couche de P(VDF-TrFe)) et
une zone hydrophile (le substrat de Niobate de Lithium). La goutte est positionnée sur la zone
hydrophile.

II1.C.4. Couche super-hydrophobe a base de polycarbonate

Une couche super-hydrophobe peut aussi étre réalisée en utilisant un revétement a
base de polycarbonate (PC) biocompatible. A partir d’'un protocole simple et économique
défini par Zhao et al. [4], une couche super-hydrophobe peut étre réalisée par VIPS (Vapor
Induced Phase Separation). Cette technique rend rugueuse une couche de polycarbonate
ayant des propriétés intrinseques hydrophobes. Elle adopte ainsi une texture similaire a la
fleur de lotus et devient ainsi super-hydrophobe. L'angle de contact statique d’une goutte
avoisine 160° et une petite inclinaison de 9,4° permet a la goutte de glisser. Comparé a
d’autres méthodes présentées par Celia et al. [12], les avantages sont ici la simplicité de la

technique et la réalisation en une seule étape.

Aucune étude ne porte sur l'interaction entre une onde élastique de Rayleigh et une
goutte posée sur une telle surface. Il serait possible de diminuer la force nécessaire a

I'actionnement de la goutte pour faciliter son déplacement. Une simple impulsion électrique
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de faible amplitude appliquée aux transducteurs pourrait permettre le déplacement de la
goutte sur ce type de surface. Cependant, toujours dans l'optique de maintenir la goutte
statique pour étudier son échauffement, nous pensons qu’un « contraste » entre une zone
super-hydrophobe et une zone hydrophile (le substrat de Niobate de Lithium sur laquelle la
goutte serait positionnée) permettrait de maintenir la goutte pour I'échauffer, comme

précédemment, tout en gardant la possibilité de la déplacer.

II1.C.4.1. Protocole expérimental

Le protocole expérimental de la réalisation de cette couche est simple. Des grains de
polycarbonate biocompatible du fabriquant Bayer sont dissouts dans le solvant
DiMéthylFormamide (DMF) & raison de 5mg.ml™ & 'aide d’une plaque chauffante & 70°C et
d’un agitateur magnétique. La solution est ensuite filtrée par une seringue porte filtre pour
supprimer les impuretés présentes aprées la dissolution. Les échantillons de Niobate de Lithium
sont nettoyés par un bain d’acétone puis d’éthanol avec ultrasons avant d’étre rincés a I'eau
déionisée puis séchés sous flux d’azote. La solution est ensuite pipetée puis déposée sur les
échantillons de Niobate de Lithium. Le solvant de la solution s’évapore et une couche
structurée de polycarbonate se forme. Pour obtenir une surface structurée super-hydrophobe,
I’environnement doit avoir un taux d’humidité élevé (supérieur a 70%) [4]. Pour cela, nous
avons fabriqué une enceinte quasi-close présentée a la Figure II1.25. L’échantillon est posé sur
un support entouré d’eau déionisée et une entrée est percée sous le niveau de I'eau pour
insérer un flux d’oxygene. En s’échappant, les bulles d’oxygénes sont saturées en vapeur d’eau
et permettent d’obtenir un environnement humide. On reléve I'humidité proche de

I’échantillon a I'aide d’un hygrometre et nous controlons son taux en réglant le débit du gaz.

Hygrometre

Echantillon
Bulle d’oxygene K
saturézlir;uvapeur N —
\OO échantillon
C)O

Eau déionisée

E — O
Flux
d’oxygéne ;

Figure 111.25 : Schéma de principe du protocole expérimental pour la réalisation de surface super-
hydrophobe a base de polycarbonate.
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II1.C.4.2. Formation de la couche

L’objectif de cette couche est d’'imiter la texture d’'une fleur de lotus. Sa surface, tres
rugueuse (plusieurs micromeétres) et de tension superficielle faible (30-32mN.m™) [13], est
présentée a la Figure 111.26. Elle est constituée d’une structure a deux niveaux :

e Des papilles, de taille micrométrique, offrant une grande rugosité (Figure II.26 a,
Figure 111.26 b est montrée une papille seule)

e Des piliers, de taille nanométrique, sur et entre les papilles (Figure 111.26 b).

Ainsi, une goutte posée sur cette surface est maintenue au sommet des rugosités par un

coussin d’air.
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Figure I11.26 : Image MEB de la surface d’une fleur de lotus [3].

La technique VIPS présentée permet d’obtenir une couche avec ce type de structure.
Dans la littérature, il est connu qu’une solution de polymere devient thermodynamiquement
instable lorsque I'évaporation du solvant intervient sous certaines conditions (température,
pression, humidité...) [4]. De ce fait, la séparation des phases se produit afin de former une
phase riche en polymeére et une phase pauvre. La phase riche se solidifie apres la séparation de
phase et forme la matrice (les rugosités micrométrique) alors que la phase pauvre en

polymére forme les piliers (les rugosités nanométriques). Voyons plus en détail.

Le phénomeéne de VIPS se produit lors de I'utilisation d'un solvant soluble dans I'eau [3]
[4]. Dans ce protocole, le DMF, solvant miscible dans I'eau, a été utilisé alors que I'eau n’est
pas un solvant du polycarbonate. Ainsi, la formation des rugosités peut étre due a un
processus VIPS: lorsque la solution est étalée sur I'échantillon dans un environnement
humide, la vapeur d’eau pénétre dans la solution en continu. En conséquence, la solubilité du
polycarbonate dans le mélange (eau + DMF) faiblit progressivement et méne a la séparation
de phases. Au départ, lorsque la quantité d'eau dans la solution augmente, la phase riche en
polymeére précipite lentement hors de la solution. Le polymeére se solidifie sous forme de
noyaux pour donner lieu aux rugosités micrométriques a la surface du substrat (Figure 111.26 a).

Ensuite, la phase pauvre en polymere s’agrege autour des noyaux solides afin de diminuer la
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tension superficielle. Les agrégats croissent dans toutes les directions ce qui entraine la

formation des rugosités de tailles nanométriques présentées a la Figure 111.26 b.

Au contraire, dans le cas ou le solvant est immiscible a I'eau, des microgouttes d'eau se
condensent sur la surface de la solution en raison du refroidissement par évaporation du
solvant. Apreés solidification, un film poreux de polymere en nid d'abeilles est formé [18] [19]

et dans ce cas, la surface n’est pas structurée telle que la fleur de lotus.

II1.C.4.3. Caractérisation de la couche super-hydrophobe

Les angles de contact statique, d’avancée et de recul sont présentés a la Figure 111.27.
Nous n’avons pas pu tester la seconde technique de détermination des angles de contact
d’avancée et de recul. En effet, la couche étant tellement hydrophobe que lors du contact
entre la micropipette et la goutte, cette derniére avait tendance a glisser rapidement hors de
I’échantillon s’il n’était pas strictement a I’horizontale ou a « coller » la micropipette rendant
les observations et les mesures impossibles. Les relevés ont ainsi été réalisés 5 fois afin de

moyenner les résultats.

Nous relevons des angles élevés, correspondant aux attentes. L’angle de contact
statique est 147° + 1,7° et les angles d’avancée et de recul sont respectivement 151° + 2,1° et
144° + 1,3°. L’hystérésis de I'angle de contact est donc 7° + 3,4° nous indiquant que la force
nécessaire a l'actionnement de la goutte est plus faible qu’avec les autres types de

revétement.

Figure 111.27 : Angles de contact statique, d’avancée et de recul d’'une goutte d’eau de 10uL posée
sur la surface de polycarbonate structurée. L’angle 6, vaut 147°.

I11.C.4.4. Réponse fréquentielle, épaisseur et interaction avec une goutte

Une couche de polycarbonate structurée a été réalisée a la surface du dispositif a ondes
élastiques de surface. La réponse fréquentielle entre deux transducteurs est présentée a la
Figure 111.28 avant et apres le dépot. Nous observons que le pic de résonance disparait nous

indiquant que la couche absorbe totalement I'onde élastique de Rayleigh. Pour le vérifier,
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nous avons testé si le déplacement d’une goutte est possible. Une goutte d’eau de 10uL est
ainsi placée entre les deux transducteurs. L'un d’entre eux est excité a la fréquence de
résonance relevée sans la couche hydrophobe. Quelle que soit la puissance injectée et ce
jusque 5W, avec le premier ou le second transducteur, la goutte ne se déplace pas. Ce
comportement est d{i a I'épaisseur trop importante du revétement. Nous I'avons mesuré par
I'intermédiaire du profilométre sur plusieurs échantillons. Nous observons que la couche a une
épaisseur de 50,4um + 6,8um et une rugosité de 18um * 7,9um. L'onde est totalement
absorbée par cette couche épaisse et n’atteint pas la goutte. De plus, nous avons observé qu’a
fortes puissances électriques injectées au transducteur, le film de polycarbonate se désagrege

a I'endroit de I'impact avec I'onde.
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Figure 111.28 : Réponse fréquentielle du dispositif avant et aprés le dépot de la couche de
polycarbonate structurée.

Ce type de revétement n’est donc pas utilisable pour cette application microfluidique
a base d’ondes élastiques de surface de type Rayleigh. L'onde est atténuée rapidement et
aucune interaction avec une goutte n’est possible. Cependant, la couche peut étre exploitée

autrement. En effet, en placant ce type de revétement entre deux zones hydrophobes (Figure

111.29), une breve impulsion d’ondes élastiques de Rayleigh permettrait de faire glisser la

goutte sur la surface super-hydrophobe jusqu’a la seconde zone hydrophobe.

Breve impulsion
d'ondes élastique

—

Substrat piézoélectrigue Substrat piézoélectrique

== Zone hydrophobe

msmmmm  Zone super-hydrophobe

Figure 111.29 : Exemple d’application de glissement de goutte par ondes élastiques de surface sur
surface super-hydrophobe
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II1.D. Conclusion

L'objectif de cette partie était de réaliser une couche hydrophobe avec des
caractéristiques adéquates au maintien statique d’'une goutte pour de hautes puissance
électriques injectées au transducteur afin d’étudier, par la suite, I'échauffement de gouttes
par les ondes de Rayleigh. Une goutte posée sur le substrat piézoélectrique choisi s’étale et
I’observation des différents phénomeénes est difficile. L'élaboration d’une couche hydrophobe

entre la goutte et le substrat est donc nécessaire.

Nous avons ainsi développé différents types de revétement hydrophobe et testé leurs
capacités a s’intégrer dans notre systeme d’échauffement de gouttes. Pour cela, des
techniques de caractérisations de mouillabilité ont été mises en place pour évaluer les
propriétés des couches et choisir celle présentant les meilleures caractéristiques pour notre

application.
Le revétement doit répondre a plusieurs criteres a la fois :

e Etre biocompatible pour I'application visée

e Ne pas perturber la propagation des ondes élastiques de surface

e Etre hydrophobe pour qu’une goutte posée dessus ne mouille pas la surface

e « Maintenir » la goutte statique pour éviter I'étalement et le déplacement de

celle-ci lorsqu’elle est irradiée par des ondes élastiques de Rayleigh

Trois types de couches biocompatibles a base de silane (OTS), de co-polymére (P(VDF-
TrFe)) et de polymeére (PC) ont été testés. Chaque revétement (super)hydrophobe a été réalisé
a partir de leurs protocoles propres. La couche a base d’OTS, bien connue dans les applications
microfluidiques a base d’onde élastique de surface, ne « maintient » pas suffisamment la
goutte lorsqu’elle est irradiée par les ondes de Rayleigh. Celle a base de polycarbonate n’est
pas compatible avec les ondes de Rayleigh car la couche, trop épaisse, absorbe I'onde
élastique. Cette derniere ne pouvant plus interagir avec la goutte. Finalement, nous optons
pour le troisieme revétement a base de P(VDF-TrFe). Celui-ci répond a tous nos criteres et la
réalisation des couches est aisée et rapide. Nous utiliserons ainsi ce revétement dans les
prochains chapitres afin d’avoir une goutte de forme hémisphérique et d’étudier son

échauffement.

Par ailleurs, nous avons présenté que le seuil d’actionnement de la goutte, sur la couche
de P(VDF-TrFe), est comparable aux revétements a base de silane tres utilisés avec les
dispositifs microfluidiques a ondes élastiques [10] [11]. Combiné aux autres caractéristiques
citées aux paragraphes précédents, ce type de couche parait, de toute évidence, une solution

alternative aux revétements a base de silane pour le déplacement de goutte.
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Chapitre 4

Echauffement et
uniformité de temperature
de microgouttes
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Chapitre IV : Echauffement et uniformité de température de
microgouttes

IV.A. Introduction

Maintenant que nous avons réalisé une couche hydrophobe capable de maintenir une
goutte statique lorsqu’elle est irradiée par des ondes élastiques de Rayleigh, nous allons
étudier I'échauffement possible de cette goutte. Contrairement aux autres effets induits par
I'interaction entre un liquide et les ondes de Rayleigh, I’échauffement n’a pas fait I'objet de
nombreuses études. Bien au contraire, il est en général non souhaitable pour des applications
de type laboratoire sur puce. Cependant, pour certaines réactions biologiques et chimiques

telle que la PCR, I'échauffement est nécessaire.

Comme nous l'avons relevé dans le chapitre 2, deux équipes de recherche, dont la
notre, ont étudié cet aspect. J.Kondoh et D.Beyssen ont montré qu’une onde de forte énergie
peut entrainer I'échauffement d’une goutte a des températures supérieures a 100°C en
fonction de la viscosité du liquide [1] [2] [3]. J.Kondoh a présenté la possibilité de réaliser des
cycles thermiques avec une grande reproductibilité nécessaires par exemple pour la réaction
de PCR. L'auteur utilise un thermocouple et un pyrometre pour relever I'évolution de Ia
température. D.Beyssen a effectué des clichés de la microgoutte a I'aide d’une caméra
thermique puis moyenné 5 pixels de I'image thermique. Des relevés de deux profils de la
microgoutte (profil paralléle aux ondes élastiques de surface et profil perpendiculaire) ont été
observés pour juger succinctement I'uniformité de I'échauffement de la goutte. Les mesures
de température effectuées par les auteurs sont ponctuelles ce qui retourne une information
sur la température de la goutte mais ne reflete pas réellement la température et la
distribution de la chaleur au sein de celle-ci. Nous étudierons donc principalement cet aspect
fondamental pour la réussite de réactions biologiques et chimiques a I'aide d’une caméra

thermique.

A. Zhang [4] a développé un nouveau systéme d’échauffement de liquide. Il s’agit d’un
dispositif de type bain-marie ol un premier liquide est échauffé par des ondes élastiques de
Rayleigh. Un récipient, contenant le liquide réactionnel, est plongé dans le premier liquide et
par conduction, ce récipient est a son tour échauffé ainsi que son contenu. Cependant,
I'inertie du systeme est assez grande. En effet, pour atteindre la température de 60°C dans le
récipient, il faut environ 50 secondes avec une puissance appliquée a I’électrode de 34,3 dB,,,
soit 2,7W. Nous verrons dans notre étude qu’une telle température est atteinte en seulement

quelques secondes avec notre dispositif.

Dans ce chapitre, nous ferons dans un premier temps un rappel de notions de
thermographie infrarouge. Nous verrons que I|'étalonnage des corps avec lesquels nous
travaillons est tres important. Nous dédierons ainsi une partie a la calibration des milieux et

des matériaux avant de présenter le protocole expérimental qui nous permettra de recueillir
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les températures ainsi que I'uniformité de la chaleur des gouttes. Nous exposerons ensuite les
résultats et nous déterminerons les meilleures conditions expérimentales pour optimiser la
température et I'uniformité. Nous montrerons que l'utilisation de transducteurs spécifiques
unidirectionnels diminue la puissance électrique nécessaire pour atteindre une température
spécifique et qu’un dispositif a base de transducteur enterré permet d’améliorer

principalement I'uniformité de la chaleur des gouttes.
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IV.B. La thermographie IR

Nous avons opté pour des mesures de température par l'intermédiaire de la
thermographie infrarouge a I'aide d’'une caméra thermique. D’aprés I’Association Francaise de
NORmalisation (AFNOR), cette technique permet d’obtenir, au moyen d’un appareillage
approprié, 'image thermique d’une scéne observée dans un domaine spectral de I'infrarouge.

Cette solution nous offre deux principaux avantages:

e Une mesure sans contact: celle-ci permet d’éviter des interactions avec
I'expérience réalisée contrairement aux techniques a contact type
thermocouple qui peuvent perturber I'expérience et la mesure.

e La visualisation thermique d'une scene qui permet de cartographier la

répartition de la température au sein du systéme (ici, la microgoutte échauffée).

La simple visualisation thermique d’une scéne, sans mesure de température, s’effectue
a l'aide d’un imageur thermique. La mesure de température par infrarouge peut étre réalisée

avec différents instruments :

e Un pyrometre pour la mesure de la température en un point ou une surface de
quelques centaines de um? maximum tel que I’a utilisé J.Kondoh.
e Une caméra thermique pour obtenir une image thermique ainsi que la

répartition de la température.

La caméra thermique apporte ainsi un réel avantage pour observer la répartition de la
chaleur au sein de la goutte en régime permanent. En régime transitoire, I'enregistrement de
film permettra de comprendre I’évolution de I'échauffement de la goutte et de déterminer les

constantes de temps d’échauffement et de refroidissement.

IV.B.1. Rayonnement infrarouge

Tout corps ou milieu dont la température est supérieure au zéro absolu émet un
rayonnement infrarouge, rayonnement électromagnétique dont la longueur d’onde est
supérieure a celle de la lumiere et inférieure a celle des micro-ondes. L'ceil humain n’est pas
sensible aux rayonnements infrarouges. Dans notre cas, les gouttes échauffées par les ondes
élastiques de surface vont émettre un rayonnement infrarouge que nous nommerons
rayonnement infrarouge thermique. D’apres la norme I1SO 20473 :2007, I'infrarouge est divisé

en trois catégories :

e L’infrarouge proche de 0,78 —3 um
e L’infrarouge moyen de 3 -5 um

e L’infrarouge lointain de 5 — 14 um

Cependant, cette classification n’est pas universelle. En effet, les limites, variant d’un

domaine d’étude a un autre, sont liées a la longueur d’onde des émetteurs, des récepteurs

133



(détecteurs), ou aux bandes de transmission atmosphérique pour les détecteurs en altitude
tels que ceux embarqués dans les hélicoptéeres ou les satellites. La seule bande inexploitable se
situe entre 5,5 et 7,5um car I'observation infrarouge et la transmission sont quasiment
impossibles puisque I'atmosphére est presque opaque dans cet intervalle spectral. La caméra
thermique dont notre laboratoire dispose est une caméra de marque FLIR et de référence
SC6500. La bande spectrale infrarouge de cette caméra est comprise entre 2,5 et 5,1 um et se

situe ainsi dans I'infrarouge moyen d’aprés la norme ISO précédente.

IV.B.2. Corps noir

Un corps noir est un objet idéal qui absorbe tous les rayonnements électromagnétiques
gu’il recoit sans en réfléchir ni en transmettre. La lumiere, par exemple, étant un rayonnement
électromagnétique, est totalement absorbée par un corps noir. Par ailleurs, un corps noir est
un objet idéal dont le spectre d’absorption électromagnétique ne dépend que de sa

température.

IV.B.2.1. Loi de Planck et loi de Wien

La luminance énergétique monochromatique Lf{ rayonnée par un corps noir a une

température donnée en fonction de la longueur d’onde est définie par la loi de Planck :

2
po_ 2he 1 (IV.1)
A 215 hc
e/lka -1

avec h la constante de Planck en J.s, T la température en K, ¢ la vitesse de la lumiére dans le
vide m.s?, kp la constante de Boltzmann en JK' et Lf{ en W.m>.sr’. En intégrant la luminance
énergétique monochromatique par rapport a un intervalle i de longueur d’onde telle que

i = [Amin ; Amax], ON Obtient la luminance énergétique L? du corps noir sur cet intervalle i:

i

Amax
19 = f 13 da (v.2)

Amin

Sur tout le spectre (i = [0; +]), on obtient la luminance totale L. du corps noir :
o
0 _ Zma
Ly=—T (IV.3)

avec ¢ =5,670400.10"8 W.m 2. K~* la constante de Stephan-Boltzmann et T la
température en K. Le spectre électromagnétique de la luminance énergétique
monochromatique se présente sous la forme de la Figure IV.1 en fonction de la longueur
d’onde et pour plusieurs températures. Ce spectre nous informe d'abord que l'intensité

rayonnée est d'autant plus grande que la température est élevée. Pour chaque courbe de
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Planck, la luminance spectrale tend vers zéro pour des longueurs d'onde courtes, puis atteint
rapidement un maximum a une longueur d'onde A,,,,. Aprés avoir dépassé cette valeur, la
luminance diminue et tend vers zéro. L’annulation de la dérivée de la formule de Planck par
rapport a la longueur d’onde permet d’obtenir la position du maximum de chaque courbe. Son

maximum est ainsi donné par la loi de Wien :

2,898 1073 (IV.4)

max — T

Elle nous indique que plus le corps noir est échauffé, plus son pic d’émission maximum se
déplace vers les faibles longueurs d’onde. Elle traduit ainsi, mathématiquement, I'observation
courante selon laquelle la couleur visible d'un corps rayonnant passe du rouge, a I'orange puis
au jaune au fur et a mesure que sa température augmente. Pour exemple, a la température
ambiante (300 K), le maximum de la luminance se situe a une longueur d’onde de 9,7um dans
I'infrarouge lointain alors que pour le soleil (5777 K), le maximum est a 0,5um, d'ou sa couleur

jaune.
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Figure IV.1 : Spectre électromagnétique d’un corps noir en fonction de la longueur d’onde et
de la température.

IV.B.2.2. Loi de Lambert

La loi de Lambert nous indique que pour une source lumineuse orthotrope, c’est-a-dire
une source dont la luminance est la méme dans toutes les directions, dans le cas du corps noir,
I’émittance monochromatique M (appelée aussi excitance monochromatique) est
proportionnelle a la luminance monochromatique. Pour un corps noir, I’émittance

monochromatique M,{’ est définie par :

M} = m.L] (IV.5)
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IV.B.2.3. Loi de Stefan-Boltzmann

Le calcul donne, aprés intégration sur toutes les longueurs d’onde (de A = 0 a +c0 um)
de la loi de Lambert, I'émittance totale M% en W.m?, c’est-a-dire la puissance totale du
rayonnement émis par un corps noir. C'est la loi de Stephan-Boltzmann :

M'?' — O.T4 (|V6)

avec T la température en K. Cette formule nous indique que la puissance totale rayonnée d’un

corps noir est proportionnelle a sa température a la puissance 4.

IV.B.2.4. Etalonnage des caméras thermiques

En théorie, un corps noir est une cavité fermée et isotherme. Sur ce principe, nous
pouvons donc en obtenir une bonne approximation. En pratique, pour la calibration des
caméras chez les constructeurs, le corps noir est un four trés bien isolé et stabilisé en
température. Il est équipé d’un trou de trés petites dimensions considéré comme une source

ponctuelle de photons de longueurs d’ondes couvrant la bande spectrale de la caméra.

La caméra est positionnée devant la source et on reléeve la relation effective entre la
température connue de cette source de référence et la valeur du rayonnement (en volts ou
niveaux numériques ou unités de rayonnement) que mesure la caméra lorsqu’elle observe
cette source. Bien que comparable au corps noir, ce type de source n’en demeure pas un. En
effet, par abus de langage, ces fours sont considérés comme des corps noirs. Pourtant, ils
n’émettent des photons que dans une bande spectrale bien définie, ce qui est la définition

d’un corps gris appartenant aux corps réels.

IV.B.3. Corps réels

Jusqu’ici, nous avons parlé de la radiation de corps noirs. Les corps et milieux réels ne
correspondent pas au corps noir idéal et ne sont pas aussi rayonnants. En effet, il n’existe pas
de matériau absorbant (ou émettant) toutes ondes électromagnétiques. Cependant, plusieurs
matériaux s’approchent de ce comportement dans certains intervalles spectraux comme des

peintures ou encore les fours de calibration de caméras thermiques vus auparavant.
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Figure IV.2 : Bilan énergétique de rayonnement

IV.B.3.1. Bilan énergétique

Lorsqu’un rayonnement électromagnétique incident d’énergie W atteint un corps ou un
milieu réel, il se décompose en trois parties. Une fraction de son énergie peut étre réfléchie,
transmise et/ou absorbée comme le montre la Figure IV.2. Le bilan énergétique s’exprime

alors de la maniere suivante :

W.p}L +W. Ty + w. a, = w (|V7)

avec respectivement p;, T, et a; les coefficients de réflexion, transmission et absorption a la

longueur d’onde A. Cette équation peut étre réduite comme suit:

prtutog=1 (IV.8)

Un corps opaque aux infrarouges a la longueur d’onde A a un coefficient de transmission nul
ce qui signifie py + a; = 1. Dans le cas ou p; = 1, nous parlons de réflecteur parfait, lorsque

T) = 1, de transmetteur parfait, et lorsque a; = 1, d’'un émetteur parfait, soit un corps noir.

IV.B.3.2. Emissivité et loi de Kirchhoff

Une autre loi importante pour décrire le comportement d’un milieu est la loi du
rayonnement de Kirchhoff. Elle relie I'absorption et I'émission d'un corps a I'équilibre
thermique. Considérons une onde électromagnétique incidente qui rencontre un corps réel.
Selon le coefficient d’absorption, le corps absorbera une partie du rayonnement incident. Pour
conserver |'équilibre thermodynamique, il doit restituer I'équivalent de I’énergie regue. Ainsi,

d’apres la loi de Kirchhoff :

ay = & (1vV.9)
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avec &€ I"’émissivité du corps ou du milieu réel. En thermographie, nous considérons que I'on
observe les corps et milieux en phase d’équilibre thermodynamique. Ils émettent ainsi ¢;.
Cette loi indique qu’un corps ou un milieu absorbant les infrarouges les émet tout aussi bien. A
partir de cette équation, pour un matériau opaque a la longueur d’onde A (t; = 0), nous
obtenons :

prta=pr+ =1 (IV.10)

Remarque : Pour un corps noir dont les coefficients de transmission et de réflexion sont nuls,

a = & = 1 quelle que soit la longueur d’onde.

Un corps réel német qu’une fraction de ce qu’émettrait un corps noir porté a la méme
température. L'émissivité monochromatique d’un corps réel est donc définie par le rapport
entre la luminance monochromatique L, (respectivement I’émittance monochromatique M)
de ce corps a la température T par la luminance (respectivement |'émittance)

monochromatique d’un corps noir a la méme température:

L, M,

= A _ (IV.11)
Ly M

&1

L’émissivité d’un corps réel sur un intervalle de longueur d’'onde i = [Ain 5 Amax] €st définie

par l'intégrale de I'émissivité monochromatique sur cet intervalle :

A A A
max max |, max M
g = j £yd] = f by = f M 2 (V.12)

Amin L)» Amin Ml

Amin

et I’émissivité totale & d’un corps réel par I'intégrale sur tout le spectre (i = [0; +]):

+ 0o + 0o L +o00 M
T A 10 MO
0 0 A 0 A

IV.B.3.3. Corps gris

Dans la réalité, il est possible de s’approcher du comportement des corps noirs mais
seulement dans des bandes spectrales bien précises. Lorsqu’un matériau présente une
émissivité inférieure a 1 et que celle-ci ne dépend pas de la longueur d’onde dans un intervalle
spectrale, il est appelé corps gris. La Figure IV.3 présente un exemple d’émissivité d’un corps
gris, d’un corps noir et d’un corps quelconque en fonction d’un intervalle de longueur d’onde
[Amin ; Amax]- Un corps noir admet une émissivité égale a 'unité quelle que soit la longueur
d’onde. Le corps gris, comme défini, a une émissivité constante et inférieure a 1 (ici, 0,9) dans

I'intervalle. Le corps quelconque a une émissivité qui dépend de la longueur d’onde comme
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montré a la Figure IV.3. Des exemples de corps gris sont les fours d’étalonnage des caméras
thermiques ou certaines peintures, hautement émissives, que nous présenterons et utiliserons
plus tard. Dans le cas des corps gris et uniquement dans ce cas, la loi de Stefan-Boltzmann

nous donnant I'émittance totale M‘Tg devient :

M? = eIMQ = e90T* (Iv.14)

avec €9 I'émissivité du corps gris et la luminance totale L‘?w du corps gris sous la forme

suivante :

4
9_ g0 _ .g oT
L= &9l = ¢ S (Iv.15)

L’émissivité est donc une grandeur essentielle dans le domaine de la thermographie pour la
mesure de température. Une bonne compréhension et une bonne calibration du processus

sont ainsi nécessaires pour éviter des mesures incohérentes.

O] s e e

corps noir
- - - corps gris
|-~ - corps quelconque

0,84

Emissivité

0,7

0.6

05 — —— ;

min ‘max

Longueur d'onde

Figure IV.3 : Exemple d’émissivité d’un corps noir, gris et d’un corps quelconque
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IV.C. Calibration des milieux et matériaux

Pour les mesures de température par infrarouge, la calibration du banc expérimental est
tres importante. En effet, comme nous l'avons vu précédemment, la détermination de
I’émissivité des produits et matériaux utilisés est primordiale pour obtenir des mesures de
température précises. Nous présenterons deux méthodes pour déterminer les émissivités et
nous comparerons ensuite les résultats obtenus. Mais tout d’abord, présentons les liquides

gue nous utiliserons.

IV.C.1. Mélange visqueux

Nous avons montré, dans le second chapitre, que I'’échauffement d’'une goutte par des
ondes élastiques de surface de type Rayleigh dépend de la viscosité du liquide. Le mélange de
glycérol et d’eau déionisée a différentes concentrations massiques est bien connu pour
obtenir des solutions présentant une large gamme de viscosité [4]. Nous avons ainsi préparé
plusieurs solutions présentant des viscosités différentes pour I'étude de I'échauffement et de
I"'uniformité de I’échauffement. Nous avons réalisé des solutions de concentration [0 ; 40; 50;
60; 80; 85; 90; 95; 100]% massique de glycérol dans de I'eau déionisée ce qui nous donne
des viscosités dynamiques respectives de [1,005; 3,72; 6; 10,8; 60,1; 109; 219; 523;
1410]mPa.s. Ces viscosités sont données a 20°C. Nous avons vérifié ces viscosités a I'aide d’un
rhéomeétre de marque Anton Paar et de référence RheolabQC. Les viscosités théoriques et les
viscosités mesurées sont présentées a la Figure IV.4. Nous remarquons que les valeurs
mesurées sont légérement inférieures aux théoriques. En effet, la viscosité, avec ces mélanges
binaires, diminue avec la température et les mesures ont été effectuées a 22°C ce qui peut
expliquer ces écarts. De plus, I'erreur lors de la pesée de I'eau et du glycérol pour réaliser les
mélanges ainsi que 'erreur de mesure du rhéomeétre induisent une variation des résultats.
Dans la suite, nous échaufferons des gouttes de ces mélanges par des ondes élastiques de
surface. La viscosité de I'eau et du glycérol diminue avec la température, de fagon bien plus
marqué pour le glycérol. Dans les figures de la partie (IV.E), nous présenterons la température
et 'uniformité de I’échauffement de gouttes en fonction de différents parametres, tels que la

10004 [ 4 viscosité théorique a 20°C | X
& > viscosité mesurée x
2 .4
£ 100 4 ” b
55
O
T o
10
2§ x X
] X
@
2 14
S *
0,1 T T T ¥ T T T I
0 20 40 60 80 100

Pourcentage massique de glycérol
dans un mélange eau/glycérol

Figure IV.4 : Viscosités théoriques a 20°C et viscosités mesurées de mélanges eau/glycérol
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fréquence des ondes élastiques, et pour chaque viscosité. Nous tenons a préciser des
maintenant que les viscosités, annotées en légende des figures, seront celles des différents

mélanges considérés a 20°C.

IV.C.2. Calibration de I'’émissivité

IV.C.2.1. Méthode « directe »

Une premiere méthode permettant de déterminer I'émissivité &; d’un objet 0; est

standardisée par la norme ASTM E1933-99A. Cette technique repose sur quatre étapes :

e Nous appliquons sur une partie de I'objet 0; un matériau hautement émissif tel
gu’une peinture ou une bandelette adhésive d’émissivité connue que I'on
nommera référence.

e Nous chauffons le tout et on suppose que les températures moyennes sur
I'objet et sur la référence sont identiques.

e Nous mesurons la température de la référence Ty, a I'aide de la caméra
thermique.

e Nous observons ensuite la température de l'objet 0O; et on adapte
progressivement son émissivité jusqu’a ce que la température lue corresponde
a la température de référence (Topjer = Trep)- Il suffit ensuite de relever

I’émissivité de I'objet.

Pour cette technique, nous utilisons un corps gris, une peinture hautement émissive,
dans la bande spectrale de la caméra. Il s’agit d'un revétement du fabricant Nextel de

référence Velvet-coating 811-21 qui présente un coefficient d’émissivité &..r = 0,98.

IV.C.2.2. Méthode « indirecte » : bilan des luminances

La seconde méthode consiste a réaliser le bilan des luminances. Comme nous I'avons vu
précédemment, I'émissivité d’un objet &,;,; peut étre déterminée en faisant le rapport, sur le
méme intervalle de longueur d’onde, de la luminance de l'objet L,,; a une certaine
température par la luminance du corps noir a la méme température (IV.12). La caméra
thermique que nous utilisons permet de déterminer la luminance d’un objet sur l'intervalle
spectral de la caméra, [2,5 — 5,1]um. Il nous suffit de calculer la luminance du corps noir sur ce
méme intervalle spectral pour finalement obtenir I'émissivité de I'objet. La luminance vue par

la caméra thermique L' s’exprime de la maniére suivante :

L= gobjLobj + (1 - gobj)Lenv (IvV.16)
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sachant que I'’émissivité de I'objet est Eopj sur 'intervalle [2.5 ; 5,1]um, la luminance de I'objet
est Lypj, et la luminance de I'environnement est Le,,. Les différents termes s’expliquent

comme suit :

®  &opjLopj : Emission g,p; de I'objet L,
o (1 —é&ppj)Leny: Réflexion et transmission sur Iobjet (1 — &op;) = pop; +

Topj de I'environnement Ly,

avec respectivement p,,; et 7,,; les coefficients de réflexion et de transmission de I'objet.
Considérons deux objets a la méme température T,..r observés a la caméra thermique. Nous

cherchons I'émissivité €obj, de I'objet 1 sachant que I'on connait le second €obj,- Nous avons :

Ly = gobleobjl + (1 - gobjl) Leny (IvV.17)

LIZ = gobszobjz + (1 - gobjz) Leny (Iv.18)
Les deux objets étant a la méme température, il vient Lobjl = Lobj2 = Lyer d’ou :

Ly = 8obleref + (1 - gobjl) Leny (IV.19)

LIZ = gobszref + (1 - gobjz) Leny (IV.20)
Par substitution de (1V.19) dans (1V.20), nous en déduisons €obj, :

Lll — Leny (Iv.21)

En utilisant le corps gris a émissivité connue et la caméra thermique pour déterminer L'y, L',

et Lgyy, On peut obtenir I’émissivité de I'objet.

IV.C.2.3. Protocole expérimental

Ces deux méthodes sont utilisées pour déterminer I'émissivité des matériaux de cette
étude a savoir le substrat de niobate de lithium et les différents liquides. Pour le corps gris,
nous utiliserons une solution différente, par rapport a la méthode que nous allons présenter,
gue nous verrons dans la partie suivante. Dans tous les cas, les matériaux seront posés sur un
cylindre en cuivre de 3mm d’épaisseur, le tout placé sur une plaque chauffante connectée a
une alimentation continue TDK-Lambda de référence GEN1500W. La plaque chauffante ne

générant pas une température parfaitement uniforme sur toute sa surface, nous utilisons le
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cylindre en cuivre pour limiter les variations de température. En augmentant la tension
d’alimentation, la plaque chauffante échauffe les matériaux. A I'aide de la caméra thermique
et d'un ordinateur, nous déterminons I’émissivité par les deux méthodes présentées
précédemment. Par ailleurs, nous placons la caméra thermique, la plagque chauffante et les
échantillons dans une enceinte fermée pour éviter les perturbations extérieures, telles que

I’émission infrarouge du corps humain.

La température de la plaque chauffante est controlée par un ordinateur avec le logiciel
LabView et une liaison GPIB. La température est obtenue par un thermocouple K relié a un
multimetre Keithley 6517A. Un algorithme PID, implémenté sous un programme LabView,

permet de commander I'alimentation continue pour réguler et stabiliser la température.

IV.C.3. Emissivité des matériaux

IV.C.3.1. Le corps gris

Dans un premier temps, nous avons vérifié que I'émissivité du corps gris correspond a la
valeur donnée par le fournisseur. Pour cela, une couche de ce revétement est déposée sur un
substrat de niobate de lithium. Une sonde PT100 est plaquée et collée sur le corps gris a I'aide
d’une microgoutte de laque d’argent de 1uL. Apres séchage, le tout est placé sur la plaque
chauffante sous la caméra thermique. La sonde PT100 est reliée a un multimeétre Keithley de
référence 34401A afin de relever sa résistance. L'équation de la résistance en fonction de la

température est la suivante :

Ry =Ry(1+A.T+B.T? — C(T — 100)T?) (Iv.22)

avec T la température, Ry la résistance de la sonde a la température T, Ry la valeur de la
résistance lorsque la température est nulle (ici, Ry =10001), A= 3,9083.1073, B =
—5,775.10 =7 et C = —4,18301.107'? d’aprés la norme DIN 43760 (IEC 751). la
température est obtenue en transformant I'’équation précédente mais uniquement pour des

températures supérieures a 0°C :

—A+ \/AZ — 4B ( - R_o) (IV.23)
2B

T =

Le dispositif est chauffé en suivant le protocole expérimental 1V.C.2.3. Nous relevons la
température a l'aide de la sonde PT100 et nous observons la température moyenne d’'une
zone de 600 pixels sur le corps gris proche de la sonde avec la caméra thermique. Nous
considérons que la sonde et le revétement sont a la méme température. Nous ajustons
ensuite I'émissivité de la zone du corps gris pour s’approcher de la température relevée a

I'aide de la sonde. Nous obtenons ainsi la courbe de la Figure IV.5 avec I'émissivité ajustée du
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corps gris en fonction de la température relevée par la sonde. Lorsque la température est
supérieure a 40°C, I'émissivité est fixe et vaut 0,98 comme l'indique le fabricant. En dessous de
ce seuil, I'émissivité varie entre 0,98 et 0,995. Nous pouvons attribuer ce phénomeéne a
I’environnement. En effet, celui-ci rayonne et lorsque les mesures de température sont
proches de celle de I'environnement, ce rayonnement influe sur les mesures. Une possibilité
serait de travailler dans une salle climatisée de température inférieure aux mesures réalisées.
Avec des matériaux tres émissifs, tel que ce revétement, |'erreur est faible puisque le matériau
ne réfléchit et ne transfere que trés peu d’énergie. Cependant, pour des matériaux faiblement
émissifs, I’erreur peut devenir importante. Il est donc important d’avoir des matériaux tres
émissifs pour éviter des erreurs de mesures. Pour la suite de I'étude, nous choisirons une

émissivité de 0,98 pour le corps gris.

1,004 .

0,95

0,90 4

Emissivité ajustée

0,854

0,80 T T T T T
20 40 60 80 100

Température relevée par la sonde (°C)

Figure IV.5 : Emissivité du corps gris en fonction de la température relevée par la sonde PT100

IV.C.3.2. Substrat et mélanges visqueux

Nous allons maintenant utiliser les deux méthodes présentées au paragraphe IV.C.3
pour déterminer les émissivités du substrat de niobate de lithium et des mélanges visqueux.
Pour cela, une partie d’'un substrat de niobate de lithium est couvert du corps gris et des
gouttes de 10puL des différents mélanges visqueux sont posées dessus. Le tout est placé sur la
plaque chauffante avec la caméra au-dessus. Les températures relevées sont des moyennes
obtenues pour 300 pixels de chaque goutte et 600 pixels pour le substrat de Niobate de
Lithium. L’émissivité du substrat est présentée a la Figure IV.6 en fonction de la température
du corps gris. Nous observons qu’au-dela de 52°C, les deux méthodes convergent et
I’émissivité du niobate de lithium vaut 0,78. En dessous de cette température, I'émissivité
varie entre 0,78 et 1. Ceci confirme les observations précédentes a savoir qu’a faible
température, I'environnement perturbe les mesures. Ce matériau étant moins émissif que le
corps gris, il réfléchit et transmet une partie du rayonnement de I'environnement ce qui
recule le seuil de température a partir duquel I'émissivité est stable. Les erreurs de mesure
sont donc plus importantes aux faibles températures. Dans la suite de I’étude, nous choisirons
une émissivité de 0,78 pour des mesures de température sur le substrat de niobate de lithium

supérieures a 52°C. Concernant les mélanges visqueux, des gouttes de 10uL de chaque
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Figure IV.6 : Emissivité du substrat en fonction de la température relevée sur le corps gris

solution sont déposées sur le corps gris. Les émissivités sont déterminées et présentées a la
Figure 1.7 a) pour la méthode directe et a la Figure 1.7 b) pour la méthode indirecte. Comme
nous pouvons le constater, les deux méthodes convergent vers les mémes émissivités pour
chaque mélange. Comme précédemment, nous remarquons que I'environnement perturbe les
mesures lorsque la température est inférieure a 42,7°C. Au-dela de ce seuil, les émissivités se
stabilisent pour toutes les solutions. Il est intéressant de noter que les mélanges visqueux ont
des émissivités comprises entre le corps gris et le substrat et que le seuil, a partir duquel les
émissivités se stabilisent, se trouvent aussi entre ceux des deux matériaux. Par ailleurs,
contrairement aux autres relevés, nous observons une certaine fluctuation de I'émissivité
autour de la valeur moyenne. Ce phénomene peut étre attribué a la convection dans les
liqguides qui, a ces températures, joue un role important. En effet, des écoulements
s’instaurent au sein de la goutte et apparaissent des zones plus ou moins chaudes et donc plus
ou moins rayonnantes. Pour compenser ces différences, nous sommes contraints d’ajuster
I’émissivité. Dans la suite de I'étude, nous choisirons les émissivités présentées dans leTableau

IV.1 pour les mélanges eau/glycérol correspondants.
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Figure IV.7 : Emissivité du substrat en fonction de la température relevée sur le corps gris
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Concentration

massique de glycérol 0% 40% | 50% | 60% | 80% | 90% 95% 100%
dans I'eau
Emissivité 09 | 094 | 093 | 092 | 091 | 09 0,895 | 0,89
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IV.D. Protocole expérimental

IV.D.1. Mesure de température

Pour toutes les expériences de cette partie, nous utiliserons le méme protocole
expérimental. Une onde élastique de surface est générée par une électrode interdigitée
réalisée sur un substrat piézoélectrique de niobate de lithium de coupe Y+128°, de direction
de propagation X. Celle-ci est excitée par un générateur de signal connecté a un amplificateur.
Un coupleur directionnel et un puissance-metre sont utilisés pour déterminer la puissance
transmise a I'électrode. Le dispositif est recouvert d’une couche de polymére P(VFD-TrFe) pour
maintenir la goutte lors de I'’échauffement comme présenté au chapitre précédent. La caméra
thermique est placée au-dessus de I'échantillon et le logiciel propriétaire nous informe de la
température et de la distribution de chaleur de la goutte. La température moyenne de chaque
goutte est la moyenne de la température d’au moins 200 pixels des images observées a la

caméra thermique. Le schéma du protocole expérimental est présenté a la Figure IV.8.

Ordinateur Camgra
thermique

Coupleur
directionnel

Puissance
métre

Figure IV.8 : Schéma du protocole expérimental

Dispositif a
onde élastique
de surface

Générateur o
[ e : 4 Amplificateur
de signaux I ‘

IV.D.2. Images observées

Les images infrarouges observées se présentent telles que montrées a la Figure IV.9. Le
design des électrodes est réalisé de maniére a pouvoir utiliser des pointes de connexion RF de
1500um d’espacement pour assurer la connexion avec les équipements d’excitation et de
caractérisation. Ce design permet ainsi une caractérisation rapide et évite les connexions par
« wire-bonding » parfois contraignantes. Nous remarquons que la température de la goutte
n’est pas parfaitement uniforme (Figure IV.9 et Figure 1V.10). En effet, lorsque I'onde atteint le
liquide, elle est rapidement atténuée. Cette atténuation entraine un échauffement localisé du
liguide et provoque un écoulement interne. Ce dernier permet de propager et d’uniformiser la
chaleur dans la goutte et crée deux vortex symétriques. Cet effet est remarquable sur la Figure

IV.10. Pour toutes les images infrarouges présentées dans ce manuscrit, les échelles de
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température ne sont pas illustrées volontairement. En effet, la caméra présente une échelle
de température valable pour un corps noir. Or, bien évidemment, les gouttes observées n’en
sont pas. Nous avons choisi des images en dégradé de couleurs, du bleu sombre, pour les

faibles températures, au violet, pour les températures les plus hautes.

Pointe de
connexion RF

Electrode
interdigitée

Microgoutte
échauffée

Figure IV.9 : Image infrarouge du dispositif.

IV.D.3. Uniformité de la température

L'uniformité de la température sera interprétée par I'écart type de la température de
tous les pixels de la goutte. En effet, I'écart type de la température traduit la dispersion de la
température autour de la moyenne. Plus I'écart type est faible, plus les valeurs de la
température sont regroupées autour de la température moyenne et meilleure est I'uniformité.
La moyenne et |'écart type permettent de calculer un intervalle dans lequel se trouve une
majorité de la population. Si la moyenne est m et I'écart type o, 95% de la population se
trouve dans l'intervalle [m-1,96 o ; m+1,96 g]. Dans cette partie, nous reléverons ainsi I'écart

type et nous essayerons d’obtenir des valeurs aussi faibles que possible.

Direction des ondes
‘ élastiques de surface
Atténuation des ondes

élastiques et échauffement

localisé

Ecoulement interne et
uniformisation de la

température
Double vortex

Figure IV.10 : Image infrarouge d’une microgoutte échauffée par des ondes élastiques de Rayleigh.
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IV.D.4. Erreurs de mesure

Toute mesure réalisée a I'aide d’un ou plusieurs instruments de mesure comporte des
erreurs. Lors des mesures de températures avec la caméra thermique, nous pouvons évaluer

deux principales sources d’erreurs :

e Le détecteur de la caméra

e |’émissivité de I'objet observé

Le constructeur de la caméra nous informe que le détecteur a une sensibilité de 30mK, soit
une source d’erreur treés faible. L'émissivité, par contre, joue un role plus important. En
observant les courbes de calibrations de la caméra, nous pouvons évaluer I'erreur de mesure
commise. Nous allons nous placer dans le cas de l'objet le plus défavorable que nous
observerons, c’est-a-dire le moins émissif : le glycérol (& = 0,89). En chauffant le liquide a 99°C
et en considérant une erreur sur I'émissivité de 0,03, I'erreur de mesure de la température est
de plus ou moins 1,4°C. A plus faible température, I'erreur est moins importante. Cette erreur
de mesure ajoutée a la sensibilité de la caméra, nous obtenons une erreur totale de 1,44% a
99°. Les mesures suivantes d’écart type, traduisant I'uniformité de la température dans la

goutte, et de température seront donc a considérer avec une erreur de 1,44%.
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IV.E. Résultats

Dans cette partie, nous nous intéresserons a [I'élévation de température et
principalement a l'uniformité de la chaleur de la goutte échauffée par les ondes élastiques.
Nous diviserons cette partie en deux sous parties. La premiére concernera |I'échauffement
« classique » des gouttes. Cela sous-entend qu’elles seront déposées a quelques millimétres
ou centimeétres devant le transducteur. Nous confirmerons les températures atteintes par les
précédentes études et nous proposerons des solutions afin de réduire I'énergie nécessaire a
I’échauffement de la goutte. Nous verrons qu’un design spécial des électrodes permet de
réduire les puissances mises en jeu. Nous observerons l'uniformité de la température en
fonction de différentes conditions expérimentales et nous déterminerons celles pour
lesquelles I'uniformité est la meilleure. Dans la seconde partie, nous proposerons un nouveau
dispositif optimisant le transfert d’énergie et limitant les pertes acoustiques: les gouttes
seront placées directement sur les électrodes. Nous constaterons le gain apporté et nous

déterminerons I'uniformité avant de conclure sur les performances de ce type de dispositifs.

IV.E.1. Dispositifs « classiques »

IV.E.1.1. Réalisation des dispositifs

Dans cette partie, nous avons développé différents dispositifs a ondes élastiques de
surface. Comme matériau piézoélectrique, nous utiliserons des substrats de Niobate de
Lithium de coupe Y+128° orientés pour générer des ondes élastiques de Rayleigh suivant I'axe
X. Les dispositifs sont réalisés en salle blanche de classe 1000. La couche métallique est une
couche d’aluminium déposée par pulvérisation cathodique (Alliance Concept AC 450) avec les

conditions expérimentales suivantes :

Débit Argon Pression Puissance DC Température Temps
16 sccm 3.10-3mbar 100W Ambiante 100s

Tableau IV.2 : Conditions expérimentales pour le dépot de la couche d’aluminium par pulvérisation
cathodique

Nous obtenons une couche d’épaisseur 100nm. Ensuite, une résine photosensible
(51813) est déposée par spin-coating a une vitesse de 7000rpm pendant 90s. Le tout est
ensuite recuit a 115°C pendant 60s. La résine est structurée par photolithographie telle que
présentée au premier chapitre par un équipement de marque Siiss Microtec et de référence
MA750. Le masque de lithographie est plagqué contre le substrat et une lampe a mercure
insole la résine pendant 4s. La résiné insolée est dissoute par le développer MF319 pendant
40s. Le substrat est ensuite nettoyé avec de I'eau déionisée avant d’étre séché sous flux
d’azote. La couche d’aluminium est enfin gravée par une solution de H,NOs;-H3;PO4-H,0
pendant 180s. L'échantillon est ensuite plongé dans de I'eau déionisée puis séché sous flux

d’azote.
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Nous obtenons ainsi des dispositifs avec différentes propriétés. Plusieurs longueurs sont
obtenues ce qui nous permet d’exciter différentes fréquences et d’étudier le comportement
de I'échauffement en fonction de la fréquence. Le design des transducteurs change aussi. En
effet, nous verrons qu’il est possible de diminuer significativement la puissance transmise aux

électrodes grace a des transducteurs dits unidirectionnels.

IV.E.1.2. Types de transducteur

Nous développerons ainsi deux types de transducteurs. Les classiques, dits
bidirectionnels, sont constitués de deux électrodes par longueur d’onde et chaque électrode
consécutive est reliée au potentiel inverse (Figure V.11 a). Ce type de transducteur, de par sa
structure, est bidirectionnel, c’est-a-dire qu’il émet de I'énergie dans les deux sens (Figure
IV.11 a). L’énergie mécanique, générée par les transducteurs excités par un signal électrique,
est divisée en deux parties égales se propageant de chaque c6té du transducteur. La moitié de
I’énergie est donc perdue, I'autre moitié étant dirigée vers le transducteur de sortie dans le
cas d’une ligne a retard, ou plut6ét dans notre application, vers la microgoutte (Figure 1V.11 a).
En termes de puissance, cela signifie que nous perdons 3dB. Comme le présente la Figure
IV.11 b), la puissance utile et la puissance perdue sont égales a la puissance injectée a
I’électrode abaissée de 3dB [5]. Récupérer ces trois dB est donc un des objectifs des
transducteurs unidirectionnels. Pour cela, des électrodes intermédiaires sont insérées dans le
design comme le montre la Figure IV.12. Ces nouvelles électrodes permettent des réflexions
internes et conférent une propriété unidirectionnelle au transducteur. Nous avons choisi des
transducteurs unidirectionnels de type EWC (Electrode Width Control) ou, sur une longueur
d’onde, se trouvent trois électrodes dont deux reliées au méme potentiel (Figure 1V.12).

a) Electrodes Energie

utile n

Substrat Energie
« perdue »
b)
Pinj
-3dB -3dB
Pperduo = pini -3dB Pulile = Pini -3dB
Transducteur
bidirectionnel

Figure IV.11 : Représentation d’un transducteur classique bidirectionnel en a) et bilan des puissances en b).
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Figure IV.12 : Représentation d’un transducteur unidirectionnel de type EWC

D’autres concepts existent tels que des transducteurs Hanma, qui porte le nom du premier
auteur a avoir présenté un SPUDT [6], DART (Distributed Acoustical Reflection Transducer), D-
SPUDT (Dithered Single Phase Unidirectionnal Transducer)... Le choix de I'un ou de l'autre

reléve plus de considérations personnelles que des performances, tres voisines [5].

Les SPUDTs offrent aussi d’autres propriétés telles que la réduction des réflexions
comme le triple transit [6]. Dans notre application, le récepteur n’étant pas une électrode mais
un liquide, la réflexion du triple transit est bien plus faible et ne jouera pas un réle
fondamental dans la réponse fréquentielle des dispositifs. Rappelons néanmoins que le triple

transit est a la base de la détection de microgoutte par écho [7] [8].

IV.E.1.3. Echauffement des gouttes

Les différentes gouttes sont placées a environ 10mm des transducteurs. L'échauffement
au sein de la goutte est tel que présenté aux Figure I1V.9 et Figure IV.10. Nous observons la
température en fonction des différentes conditions expérimentales comme la puissance
électrique injectée a I'électrode P, et la viscosité des différents liquides. Dans cette partie, la
puissance sera exprimée soit en Watt, soit en dB,, en fonction de I'information que nous

souhaitons présenter.

IV.E.1.3.1. Observations temporelles

Dans un premier temps, nous présentons |'évolution temporelle de la température en
fonction de différentes puissances injectées a I'électrode pour une goutte de 10uL et de
viscosité 512mPa.s (Figure 1V.13). La fréquence de résonance du dispositif est 39,213MHz.
L'irradiation commence a partir de la douzieme seconde environ et nous observons une
période de transition entre 10 et 20 secondes avant que la température ne se stabilise quelle
gue soit la puissance injectée a I'électrode. L’évolution temporelle pour les autres liquides de
différentes viscosités correspond a I’allure de ces courbes. L’énergie de I'onde est directement
proportionnelle a la puissance injectée a I'électrode. Par conséquent, en augmentant la
puissance injectée, I'énergie mécanique véhiculée par I'onde augmente ce qui induit

I"augmentation de la température de la goutte comme le montre la Figure I1V.13.
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Figure IV.13 : Représentation temporelle de I'échauffement d’une goutte de 10uL
par des ondes élastiques de surface de Rayleigh

IV.E.1.3.2. Effet de la viscosité

La viscosité joue un réle important pour I’échauffement de goutte par onde élastique de
surface. Nous observons la température moyenne de la goutte en fonction de la puissance
injectée et de la viscosité. Le volume des microgouttes est 10Ul et la température est relevée
apres 30s d’irradiation lorsqu’elle est stable. Nous excitons une onde de Rayleigh a partir d’un
transducteur bidirectionnel a la fréquence de résonance de 39,213MHz. Comme dans les
autres études, nous observons, Figure IV.14, que quelle que soit la viscosité, la température
augmente avec la puissance injectée et que la température moyenne des gouttes est d’autant
plus grande que la viscosité croit. En effet, les ondes de Rayleigh s‘atténuent a I'interface entre
le substrat et le liquide. Elles cedent de I'énergie a la goutte sous forme d’onde longitudinale.
Ces derniéres se propagent ensuite dans la goutte et les pertes par propagation sont d’autant
plus grandes que la viscosité du liquide augmente. Cette énergie dissipée par ces ondes
longitudinales dans le liquide par frottement visqueux sera donc disponible pour échauffer la
goutte [1]. Pour I'eau, de viscosité 1,005mPa.s, son comportement devient instable pour des
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Figure IV.14 : Echauffement de microgoutte de 10uL en fonction de la puissance injectée au transducteur
bidirectionnel pour des liquides de différentes viscosités avec une fréquence de I'onde élastiques de

surface de 39,213MHz.
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puissances supérieures a 0,5W. En effet, la force, générée par I'atténuation des ondes
élastiques dans la goutte, provoque une déformation asymétrique de celle-ci. De plus,
I’écoulement interne, induisant de fortes vibrations de la surface libre de la goutte, et

|’évaporation de liquide rendent les mesures difficilement exploitables.

IV.E.1.3.3. Effet de la fréquence

Nous avons observé l'effet de la fréquence de l'onde élastique de surface sur
I’échauffement de gouttes de 10uL de différentes viscosités (Figure 1V.15). Nous avons
développé quatre dispositifs de longueur d’onde 200, 100, 50 et 25 um correspondant
respectivement, aux fréquences de 19,561, 39,193, 79,075 et 158,274MHz. Pour plus de
simplicité, nous parlerons des fréquences suivantes: 20, 40, 80 et 160MHz. La puissance
injectée a I'électrode est fixée a 1,5W (31,75dBm) et nous relevons les températures aprés 20
secondes d’irradiations. Nous avons effectué cing fois les mesures et calculé les températures
moyennes. Nous observons, sur la Figure IV.15, qu’a puissance et fréquence fixes, la
température de la goutte augmente avec la viscosité comme nous l|'avions remarqué
précédemment (Figure 1V.14). Nous remarquons aussi que quelle que soit la viscosité, la
température diminue avec I'augmentation de la fréquence. Entre 20 et 40MHz, la différence
de température est faible. Elle s’abaisse de 2,9°C au maximum. Cependant, en excitant une
onde a 80MHz, la température chute de 9°C en moyenne et continue de s’abaisser a 160MHz.
Des images infrarouges de I'échauffement des gouttes sont présentées a la Figure 1V.16 pour
les quatre fréquences apres 20 secondes d’irradiation. Nous observons que I'échauffement est
de plus en plus localisé avec I'élévation de la fréquence des ondes élastiques de surface. Ceci
nous indique que les ondes sont d’autant plus atténuées a l'interface liquide/solide que la
fréquence augmente. En effet, comme nous lI'avons vu au second chapitre, le coefficient
d’atténuation de l'onde a linterface solide/liquide est inversement proportionnel a la

longueur d’onde, soit proportionnel a la fréquence :

a = lppc, fpLeL (IV.24)
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Figure IV.15 : Echauffement de microgouttes de 10uL en fonction de la fréquence de I'onde élastique de
Rayleigh pour des liquides de différentes viscosités et une puissance injectée au transducteur de 1,5W.
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Pour les quatre fréquences considérées [20-40-80-160MHz], les coefficients
d’atténuation sont respectivement [618-1237-2475-4950]m™. Nous pouvons déduire que 95%
de I'énergie des ondes élastiques est cédée aprés un parcours a l'interface solide/liquide
équivalent a 1/3a (I1.B.2.3), soit respectivement [4,8-2,42-1,21-0,61]mm avec du glycérol. En
augmentant la fréquence, le coefficient d’absorption augmente et I'onde s’atténue de plus en

plus rapidement a I'interface solide/liquide.

De plus, il est nécessaire de préciser qu’apres 20 secondes d’irradiation, les gouttes de
10ul échauffées par des ondes de fréquence faible (20 et 40MHz sur la Figure 1V.16) ne sont
pas dans le méme état thermodynamique que les deux autres (80 et 160MHz). A 20 et 40MHz,
les ondes se propagent plus loin a l'interface solide/liquide, et induisent un écoulement dans
tout le volume de la goutte. La chaleur se propage alors principalement par convection forcée
et I'équilibre thermodynamique est atteint en quelques secondes. A 80 et 160MHz, les ondes
élastiques sont atténuées plus rapidement et I’écoulement n’intervient que dans une partie du
volume de la goutte. L'échauffement se propage alors par conduction, principalement a
160MHz. Des durées longues, de plusieurs minutes, sont alors nécessaires pour atteindre un
état thermodynamique stable. Pour le type d’application que nous ciblons, I'équilibre
thermodynamique doit étre atteint rapidement. Nous préférerons alors des dispositifs a ondes

élastiques de surfaces de fréquence faible (20 ou 40 MHz) pour échauffer des gouttes de 10pl.

En observant I'image infrarouge de la Figure 1V.16 a la fréquence de 160MHz, le volume
de la zone échauffée, par convection, est de I'ordre du microlitre. En diminuant le volume de
la goutte a I'ordre de grandeur cité précédemment, il serait possible de favoriser le transfert
de chaleur par convection forcée. Ainsi, I'équilibre thermodynamique serait atteint plus
rapidement. Il existe donc une relation entre la fréquence de I'onde élastique, le volume de la
goutte et le régime de transfert de chaleur. Une étude plus approfondie, en cours de

réalisation dans notre équipe, nous permettra de mieux comprendre ces phénomenes.

20MHz 40MHz

I

Direction des ondes
élastiques de

Rayleigh 80MHz 160MHz

Figure IV.16 : Images infrarouges de gouttes de glycérol de 10uL positionnées a 10mm des transducteurs et
échauffées par des ondes élastiques de Rayleigh dont la fréquence varie de 20MHz a 160MHz. La puissance
injectée aux différents transducteurs est fixée a 1,5W. Les images sont une vue de dessus capturées apres
20 secondes d’irradiation.

155



Les images de la Figure V.16 nous révelent des zones plus ou moins chaudes au sein de
la goutte. Pour quantifier ces différences de température, nous allons relever I'écart type de la

température, représentative de I'uniformité.

IV.E.1.4. Uniformité de la température

L’écart type de la température, traduisant I'uniformité de I’échauffement de la goutte,
est relevé en fonction de différentes conditions expérimentales. Pour observer I'uniformité, et
de maniere a avoir de grandes variations de I'écart type, nous utiliserons des gouttes de
glycérol. C’'est avec ce liquide que les ondes élastiques sont atténuées le plus rapidement,
d’apres les équations (11.43), et que la convection forcée est la moins intense [1]. La chaleur est
alors moins bien répartie et nous observerons, ainsi, les plus grandes variations d’uniformité
(cf IV.E.2.5). Nous étudierons I'effet de la puissance, de la fréquence ainsi que du volume de la

goutte avant de conclure quant aux meilleures conditions expérimentales.

IV.E.1.4.1. Effet de la puissance et de la fréquence

Nous avons reporté, sur la Figure IV.17, I'écart type de la température en fonction de la
puissance, ceci pour les quatre fréquences précédentes. Quelle que soit la fréquence de I'onde
élastique, I'écart type augmente avec la puissance injectée. Cela signifie que plus une goutte
est échauffée, plus l'intervalle de température dans lequel se trouve chaque pixel de la goutte
s’agrandit. Nous pouvons en conclure que l'uniformité de la température diverge alors que la
température moyenne de la goutte augmente. Pour améliorer I'uniformité, nous pouvons faire

varier la fréquence de I'onde élastique qui, ici, joue un réle important.
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Figure IV.17 : Ecart type de la température de gouttes de glycérol de 10uL en fonction de la puissance
injectée aux transducteurs pour différentes fréquences des ondes élastiques de surface.

Notons aussi que I'écart type décroit lorsque la fréquence diminue. Nous observons que
I’écart type est divisé par 4 entre les fréquences de 160MHz et 20MHz. A la puissance
maximale testée, I'écart type atteint 2,9°C a 20MHz et 12,5°C a 160MHz. D’aprés cette courbe

et par interpolation linéaire, a une puissance de 1,5W, nous aurions un écart type de 1,8°C a
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20MHz et 6,7°C a 160MHz. A ces puissances, le glycérol a une température moyenne de 66°C a
20MHz et 51°C a 160MHz (Figure IV.15). Nous pouvons donc déduire qu’a 20 MHz, 95% des
pixels ont une température comprise entre 62,5°C et 69,5°C alors qu’a 160 MHz, I'intervalle
est compris entre 37,8°C et 64,1°C. Nous remarquons donc la nécessité de travailler avec des
ondes de faible fréquence et donc de grande longueur d’onde pour obtenir une meilleure
uniformité de température. En observant les images infrarouges de la Figure V.16, la
température de la goutte est bien plus uniforme lorsque I'onde élastique est de faible

fréquence grace a la convection forcée.

D’aprés ces relevés, nous pouvons penser qu’en diminuant le volume de la
microgoutte, et donc la distance de propagation de 'onde de compression dans le liquide,

I'uniformité devrait étre améliorée. Nous allons tenter de vérifier cela au prochain paragraphe.

IV.E.1.4.2. Effet du volume

L'écart type de la température est représenté en fonction de la puissance injectée a
I’électrode avec différents volumes de microgoutte. La fréquence de I'onde élastique est fixée
a 20MHz correspondant aux meilleurs résultats relevés précédemment et le volume varie de
100nl a 10uL. Comme auparavant, nous observons, sur la Figure 1V.18, que plus la puissance
injectée augmente, plus I'écart type de la température augmente. Nous pouvons affirmer,
d’apres cette figure, que le volume joue un réle moins important que la puissance injectée a
I’électrode et la fréquence des ondes. En effet, a puissance fixe, la variation de I'écart type de
la température est faible. Pour toutes les puissances injectées au transducteur, la variation de
I’écart type n’excede pas 0,7°C en fonction du volume de la microgoutte. Cependant, malgré
les faibles variations, nous observons bien que les meilleures uniformités de température sont
obtenues avec les volumes les plus petits. Il est, en effet, plus aisé d’échauffer uniformément

un petit volume qu’un grand.
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Figure IV.18 : Ecart type de la température de gouttes de glycérol en fonction de la puissance injectée aux
transducteurs pour différents volumes de liquide. La fréquence de I'onde élastique est de 20MHz.
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IV.E.1.5. Réduction des puissances en jeu

Comme nous l'avons vu, les transducteurs bidirectionnels émettent des ondes
élastiques dans les deux sens et induisent une perte de 3dB. La Figure IV.19 montre ce
comportement. En effet, deux gouttes sont positionnées de chaque c6té du transducteur et
nous pouvons observer que celles-ci sont échauffées de maniéere similaire nous indiquant que
|’énergie acoustique se propageant de chaque c6té du transducteur est équivalente. Un
transducteur bidirectionnel est donc capable d’échauffer deux gouttes distinctes

simultanément a la méme température.

©

Pointe RF

Transducteur

Figure IV.19 : Mise en évidence de la génération d’ondes élastiques de surface dans les deux sens en
positionnant deux gouttes de glycérol de 10uL de chaque c6té du transducteur bidirectionnel.

Dans le cas de I'échauffement d’'une seule goutte et dans le but de réduire les
puissances en jeu, nous pouvons récupérer |'énergie émise d’'un des c6tés du transducteur a
I'aide d’un transducteur unidirectionnel. Théoriqguement, I'énergie de I'onde se concentre,
dans ce cas, vers un seul sens permettant de recueillir les 3dB « perdus » des transducteurs

bidirectionnels. Vérifions ce comportement.

Nous avons échauffé une goutte de glycérol de 10uL placée a 10mm du transducteur
unidirectionnel de fréquence de résonance 38,976MHz. La Figure 1V.20 nous montre la
température de la goutte de glycérol en fonction de la puissance, comparée aux températures
relevées pour un transducteur bidirectionnel (Figure IV.14). Ici, I’échelle a été modifiée en dB,,
pour vérifier le gain de ce type de transducteur. Nous remarquons qu’a puissance fixe, la
température de la goutte est plus importante lorsqu’elle est échauffée pas le transducteur
unidirectionnel. En tragant les tangentes aux deux courbes et en observant la différence en
abscisse de ces deux tangentes, nous constatons un gain de 2,5 dB qui est proche de celui
théorique de 3dB (écart de 17%). Cette différence s’explique par la réalisation non parfaite du
transducteur. Nous avons pu visualiser au microscope, parfois, des courts circuits entre les
électrodes ou des circuits ouverts qui altérent la particularité de ces transducteurs. Nous
pouvons d’ailleurs remarquer qu’une partie de |'énergie est émise de l'autre c6té du
transducteur unidirectionnel en plagant une goutte de chaque c6té de celui-ci (Figure IV.21).
L'une d’entre elle est fortement échauffée car la majorité de I'énergie de I'onde élastique est
focalisée de ce c6té du transducteur. L’autre goutte s’échauffe plus faiblement nous indiquant

gu’une partie de I'énergie de I'onde est générée de ce coté du transducteur.
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Figure IV.20 : Température d’une goutte de 10uL de glycérol en fonction de la puissance injectée aux deux

transducteurs, bidirectionnel (Bi-1dT) et unidirectionnel (SPUDT). Le gain de puissance est de 2,5dB avec
un transducteur unidirectionnel.

Figure IV.21 : Echauffement de gouttes de glycérol de 10uL par des ondes élastiques de Rayleigh générées
par un transducteur unidirectionnel. Une partie de I'énergie s’échappe vers le bas nous indiquant que le
transducteur n’est pas parfait.

Nous avons vu que nous pouvions optimiser et réduire la puissance électrique
nécessaire pour échauffer des microgouttes en modifiant le design des transducteurs. Qu’en
est-il de I'uniformité de la température avec ce type de transducteur ? Nous ne devrions pas
nous attendre a une amélioration ou a une détérioration de l'uniformité. En effet, le seul
changement entre ces deux types de transducteur réside dans la récupération de I’énergie
émise d’un c6té du transducteur bidirectionnel. Nous avons vérifié cela en observant I'écart
type de la température d’'une goutte de glycérol échauffée par un transducteur
unidirectionnel et bidirectionnel. Les résultats sont présentés a la Figure IV.22 avec I'écart type
de la température en fonction de la puissance injectée aux électrodes en a). Nous remarquons
que les courbes ont la méme tendance d’évolution avec, ici aussi, un décalage de 2,4dB
correspondant au gain du transducteur unidirectionnel. Il est plus judicieux, ici, de représenter
I’évolution de I'écart type en fonction de la température de la goutte. En effet, a puissance
injectée fixe aux deux types de transducteur, la température moyenne est bien plus élevée
dans le cas de I’échauffement par un transducteur unidirectionnel. Nous tracons ainsi |'écart

type de la température en fonction de la température moyenne de la goutte présenté a la
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Figure IV.22 : Ecart type de la température d’une goutte de glycérol de 10uL en fonction de la puissance
injectée en a) et en fonction de la température en b) d’un échauffement par onde élastique de Rayleigh
générée par des transducteurs bidirectionnel (Bi-IdT) et unidirectionnel (SPUDT)

Figure IV.22 b). Nous observons ici un comportement plutét linéaire de I'écart type en fonction
de la température moyenne de la goutte. A température fixe, I'écart type est équivalent pour
les deux types de transducteur. L'uniformité de la température n’est donc pas améliorée ou

détériorée en utilisant un transducteur unidirectionnel.

Nous avons cherché une solution pour encore diminuer les puissances mises en jeu et
améliorer 'uniformité de la température. Pour cela, nous avons pensé un nouveau dispositif
ou la goutte est directement posée sur le transducteur permettant d’'éviter certaines pertes et

de profiter d’autres avantages.

IV.E.2. Dispositif a transducteur enterré

Dans le but d’améliorer I'uniformité de la température de la goutte et de diminuer les
puissances mises en jeu, nous développerons des dispositifs a transducteur enterré afin de
poser les microgouttes directement dessus. En effet, Nous avons vu précédemment que les
transducteurs bidirectionnels induisent une perte de 3dB, inhérent a leur structure. En
modifiant le design des électrodes de maniére a obtenir des transducteurs unidirectionnels, il
est possible en théorie de récupérer ces 3dB. En pratique, nous avons vu que le gain était de
2,5dB et qu’une partie de I'énergie était tout de méme perdue. Nous avons ainsi pensé un
nouveau dispositif ou la goutte serait directement posée sur le transducteur. Ainsi, toute
énergie électrique transformée en énergie mécanique devrait étre directement captée par le
liquide (Figure 1V.23).

IV.E.2.1. Réalisation des dispositifs

Pour ce type de dispositif, le transducteur, métallique, doit étre isolé du liquide pour
éviter tout dommage tel que le court-circuit (Figure 1V.23). Pour cela, nous déposerons une
couche de dioxyde de silicium (SiO,) par pulvérisation cathodique sur le transducteur
bidirectionnel développé précédemment. Le dioxyde de silicium a l'avantage d’étre un

matériau électriquement isolant, transparent, et surtout, biocompatible ce qui est
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indispensable pour les futures applications. Les conditions de dép6t de la couche de SiO, sont
précisées dans le Tableau IV.3. La couche obtenue a une épaisseur de 300nm recouvrant tous
les doigts du transducteur. Un revétement de P(VDF-TrFe) hydrophobe est déposée pour
maintenir la goutte avec un angle de contact statique. Nous avons choisi le dispositif SAW de
fréquence de résonnance proche de 40MHz. Nous aurions pu choisir celui a 20MHz avec
lequel nous avons eu les meilleurs résultats mais I'électrode a des dimensions trop grandes et
une goutte de 10ul avec un angle de contact statique de 80° ne couvre que 11% de la surface
de I'électrode et 9% avec un angle de 90°. Voyons maintenant si la couche influe sur la

génération des ondes élastiques de Rayleigh.

Substrat

Couche isolante

Transducteur

Figure IV.23 : Image du dispositif a onde élastique de surface enterré

Débit Gaz Pression Puissance RF Température Temps
N2 : 20 sccm 6.10-3mbar 100W Ambiante 2000s

Tableau IV.3 : Conditions expérimentales pour le dép6t de la couche de dioxyde de silicium (SiO,) par
pulvérisation cathodique

IV.E.2.2. Réponse fréquentielle

Pour déterminer l'influence de la couche sur les propriétés de I'onde élastique, nous
avons relevé la réponse fréquentielle du dispositif avant et apres le dépot de la couche de
SiO,. Nous observons le paramétre S;; des dispositifs a I'aide de I'analyseur de réseau Agilent
Technologies N5230A. Le parameétre S;, est le coefficient de réflexion du dispositif, c’est-a-dire
le rapport entre le signal réfléchi et le signal incident. Les deux courbes sont présentées a la
Figure 1V.24 avec en noir la réponse fréquentielle du dispositif sans couche et en rouge
pointillé, celle aprés le dépot. Nous observons que I'ajout de la couche isolante de dioxyde de
silicium d’épaisseur 300nm ne modifie pas la réponse fréquentielle du dispositif. La génération
de I'onde élastique de Rayleigh n’est donc pas perturbée par cette couche. Cependant, elle
peut toutefois affecter la vitesse de propagation ou I'atténuation de I'onde élastique. Nous
n’avons pas vérifié ces possibilités car dans notre application, les ondes seront directement
atténuées par la goutte posée sur le transducteur. Elles ne se propageront pas a la surface du

matériau piézoélectrique.
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Figure IV.24 : Réponses fréquentielles du dispositif a onde élastique de surface avant et aprées le
dépot de la couche de dioxyde de silicium

IV.E.2.3. Image infrarouge

La répartition de la chaleur d’'une goutte, échauffée par les dispositifs enterrés, n’est pas
la méme que précédemment. En effet, les transducteurs enterrés bidirectionnels émettent de
I’énergie dans les deux directions. Par conséquent, les ondes élastiques atténuées dans le
liguide créent deux forces identiques de direction opposée. En plagant une goutte au centre
de I'électrode, ce n’est plus deux mais quatre vortex que nous observons. Une image
infrarouge est présentée a la Figure IV.25. Une goutte de 10ul de glycérol est posée sur le

dispositif avec une puissance injectée de 1,5W. Nous observons bien les quatre vortex générés
par les deux forces identiques de direction opposée.

Figure IV.25 : Image infrarouge vue de dessus d’une goutte placée sur le dispositif a transducteur

enterré. Quatre vortex sont générés dus a la bidirectionnalité du transducteur.

IV.E.2.4. Echauffement des gouttes

Afin d’observer I'échauffement des gouttes, nous effectuons les mémes expériences
gue précédemment. Nous placons des gouttes de 10ul de différentes viscosités sur le dispositif

et nous faisons varier la puissance injectée au transducteur. La température est tracée en
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fonction de ces deux parametres et présentée a la Figure IV.26. Comme avec les dispositifs
classiques, nous remarquons que la température augmente avec la puissance injectée. De
méme, a puissance fixe, la température croit avec la viscosité. Deux points ressortent de cette

figure :

o |l est possible d'injecter des puissances électriques plus importantes
gu’auparavant avec la goutte d’eau de viscosité 1,005mPa.s. Avec les dispositifs
« classiques » de la partie (IV.E.1), le seuil limite était de 0,5W alors qu’ici, il est
de 1,7W. En effet, les deux forces égales et opposées, engendrées par
I'atténuation des ondes élastiques, s’annulent évitant ainsi la déformation
asymétrique de la goutte. Au-dela de 1,7W, "’écoulement interne, induisant de
fortes vibrations, et I'évaporation du liquide rendent les mesures péniblement
exploitables.

e les températures atteintes sont supérieures a 95°C, température
correspondante a celle maximum de la PCR (température de dénaturation des
doubles brins d’ADN). Ce seuil est dépassé avec des liquides de faible viscosité.
Comme nous le montre la Figure 1V.26, la température des gouttes dont la
viscosité est supérieure a 10,8mPa.s (correspondant a 60% massique de glycérol
dans un mélange eau/glycérol) dépasse 95°C. Pour le glycérol, de viscosité
1410mPa.s, ce seuil est atteint pour une puissance injectée de 1,67W. Pour le

liguide de viscosité 10,8mPa.s, elle est de 2,6W.

1204
100+
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60 +

Température (°C)

204

Figure IV.26 : Température de gouttes de 10ul en fonction de la puissance injectée au

transducteur pour différentes viscosités.

Etudions maintenant le gain de ce dispositif. Pour cela, nous tracons la température
d’une goutte de glycérol de 10ul en fonction de la puissance et nous reportons les résultats
des dispositifs classiques bidirectionnel et unidirectionnel de la partie (IV.E.1) concernant les
dispositifs classiques. Les courbes sont présentées a la Figure IV.27. Nous observons qu’en
dessous d’une puissance injectée de 0,5W, le dispositif enterré ne semble pas plus performant
que le dispositif classique unidirectionnel (SPUDT). Cependant, au-dela de ce seuil, il est bien
plus efficace que les deux autres. Comme nous I’avons vu précédemment, les transducteurs

unidirectionnels ne sont pas parfaits et induisent de faibles pertes. En plagant la goutte sur le
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transducteur de maniére a recouvrir entierement sa surface, ces pertes sont évitées car toute
I’énergie de l'onde élastique est transférée a la goutte. La variation de température ne
s’explique pas uniquement par cette différence. En effet, lorsqu’un courant traverse un
transducteur métallique, il se produit un échauffement di a I'effet Joule. Cet échauffement est
bien visible sur la Figure 1V.28 a) et contribue ainsi a I'’échauffement de la goutte. Nous avons
quantifié cet échauffement avec un dispositif spécifique dont le schéma est présenté a la
Figure IV.28 b). Un transducteur bidirectionnel est excité par un signal électrique de
différentes puissances. Les ondes se propagent librement jusqu’a la limite du substrat ou un
absorbant acoustique est placé pour éviter les réflexions. A gauche du transducteur est
déposée une couche de peinture hautement émissive (¢ = 0,98). Cette couche n’est pas
influencée par les ondes élastiques et ne subit que I'échauffement di a I'effet Joule de
|’électrode. L'échantillon est placé sur un porte substrat en aluminium de 10mm d’épaisseur.
Nous relevons la température moyenne sur une zone de 800pixels la plus proche du
transducteur en fonction de la puissance injectée a celui-ci (Figure 1V.28 c). A faible puissance,
la température du substrat est constante. Au-dela de 120mW, la température augmente et est
linéaire en fonction de la puissance injectée. Avec une puissance de 2W, la température du

substrat s’accroit de plus de 10°C.
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Figure IV.27 : Température de gouttes de 10ul de glycérol en fonction de la puissance injectée
pour les trois types de dispositif : Transducteur enterré en noir, transducteur unidirectionnel en

rouge et transducteur bidirectionnel en bleu
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Figure IV.28 : Image infrarouge de I'échauffement de I'électrode di a I'effet Joule en a), dispositif
pour quantifier I'échauffement di a I'effet joule en b) et température du substrat proche du

transducteur en fonction de la puissance injectée c).
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Cet échauffement par effet Joule n’est donc pas négligeable avec ce type de dispositif
et contribue a I'échauffement de la goutte lorsque celle-ci est posée sur le transducteur. Il ne
s’agit pas de la source principale de chaleur qui est, ici, I'atténuation des ondes élastiques dans
le liquide. En effet, quelle que soit la puissance injectée, I'échauffement du substrat (Figure
IV.28 c) est moindre par rapport a I'échauffement des gouttes posées sur le transducteur
(Figure 1IV.26). Comme exemple, une puissance électrique de 2W échauffe le substrat de 7°C

alors que la goutte de glycérol s’échauffe de plus de 75°C.

IV.E.2.5. Uniformité de I'échauffement

Intéressons-nous maintenant a I'uniformité de I'échauffement de la goutte. Nous avons
relevé I'écart type de la température de la goutte en fonction de la puissance injectée pour
plusieurs viscosités (Figure 1V.29 a). Nous observons qu’a faible puissance, les écarts types
sont presque équivalents sauf pour I'eau de viscosité 1,005mPa.s. Au-dela de la puissance de
0,5W, les écarts types commencent a diverger. A forte puissance, on releve que I'écart type
est d’autant plus important que la viscosité est grande. Comme nous |'avions présenté au
IV.E.1.4, les plus grands écarts types le sont avec les liquides les plus visqueux. En effet,
I'atténuation de I'onde élastique est fonction de la viscosité (cf. équation (IV.24)). Plus la
viscosité augmente, plus I'onde est atténuée rapidement ce qui induit un échauffement de
plus en plus localisé a l'interface substrat liquide. Par ailleurs, la vitesse de |’écoulement
diminue avec la viscosité [1] ce qui induit une convection forcée moins intense. Ces deux
phénoménes entrainent donc une uniformité de température de moins en moins bonne a
mesure que la viscosité augmente. C'est pour cette raison que nous avions opté pour une
étude d’uniformité avec le glycérol dans la partie IV.E.1.4 car il s’agit du cas le plus
défavorable. En travaillant avec des liquides moins visqueux, I'uniformité est meilleure comme
nous le présente la Figure V.29 a). Observons maintenant le gain entre ce dispositif et les
dispositifs « classiques ». La Figure 1V.29 b) présente la comparaison des écarts type d’'une
goutte de 10l de glycérol avec le dispositif enterré et ceux « classiques » (données issue de la
Figure 1V.22 du paragraphe IV.E.1.5). Nous remarquons que 'uniformité est améliorée quelle
que soit la température de la goutte. A partir de 75°C, I'écart type est divisé par un facteur
supérieur a deux. A 87°C, I'écart type est de 2,84°C avec une électrode enterrée alors qu’avec
les deux autres types de transducteur, il est de 5,8°C. Ceci signifie que dans le premier cas,
95% des pixels ont une température comprise entre 81,43°C et 92,57°C alors que dans le
second, l'intervalle est 75,63°C a 98,37°C. Nous comprenons ici I'intérét d’échauffer des
gouttes par un transducteur enterré pour minimiser |'écart type de la température et

améliorer I'uniformité.
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Figure 1V.29 : Ecart type de la température en fonction de la puissance injectée et de la viscosité
pour le dispositif enterré en a) et écart type en fonction de la température pour les trois types de
dispositif avec une goutte de 10ul de glycérol en b).
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IV.F. Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons étudié principalement I'échauffement et I'uniformité de
I’échauffement de gouttes avec différents dispositifs et conditions expérimentales a I'aide
d’une caméra infrarouge. Aprés un rappel sur des notions de thermographie infrarouge, nous
avons confirmé expérimentalement les viscosités des liquides et déterminé les émissivités des
matériaux utilisés. Avant d’exposer les résultats, le protocole expérimental a été présenté
pour la mesure de température des gouttes et des écarts types des températures,

représentatifs de I'uniformité de la chaleur au sein des gouttes.

Premierement, nous avons étudié I'échauffement et I'uniformité de la température de
gouttes avec un dispositif classique a transducteur bidirectionnel ou les gouttes sont déposées
a 10mm du transducteur. Nous avons confirmé que |’échauffement est d’autant plus grand
que la viscosité augmente [1] [3]. L'étude de I'’échauffement en fonction de la fréquence de
I’onde élastique nous a montré qu’il était important de travailler a des fréquences aussi faibles
que possible pour maximiser la température et I'uniformité de I’échauffement dans la goutte.
Ensuite, nous avons étudié |'effet du volume de la goutte et avons conclu que l'uniformité est

optimisée avec des gouttes de faible volume.

Deuxiemement, un second dispositif, a transducteur unidirectionnel, a été développé
afin de réduire la puissance électrique injectée au dispositif pour des températures de goutte
équivalentes. En effet, les transducteurs bidirectionnels émettent la méme énergie dans les
deux sens ce qui permet d’échauffer deux gouttes en méme temps et a la méme température.
Dans le cas de I'échauffement d’une seule goutte, la moitié de I’énergie totale est donc perdue
ce qui induit une perte inhérente de 3dB. Cette perte peut étre réduite fortement en
modifiant la structure des transducteurs pour les rendre unidirectionnels. Théoriquement,
toute I'énergie de l'onde est ainsi concentrée dans une seule direction. En pratique, nous
avons montré qu’une partie de I'énergie est perdue qui peut étre due aux imperfections des
transducteurs. En comparant a un transducteur bidirectionnel, le transducteur unidirectionnel

permet malgré tout un gain en puissance de 2,5dB.

Enfin, dans un troisieme temps, nous avons pensé un nouveau dispositif pour améliorer
I'uniformité et réduire au maximum la puissance injectée. Le dispositif est un transducteur
bidirectionnel enterré sous une couche d’oxyde de silicium qui ne perturbe pas la génération
des ondes élastiques de Rayleigh. Ce design permet de poser les gouttes directement sur le
transducteur enterré. Nous avons ainsi observé une amélioration de I’échauffement et de
I'uniformité de la température au sein des gouttes. Des températures supérieures a la
température maximale de la réaction de PCR ont été observées pour des liquides de viscosités

supérieures a 10,8mPa.s avec des puissances injectées inférieures a 2,5W.

Au-dela de I'aspect d’échauffement de goutte, la thermographie infrarouge est un outil
qui permet d’imager l'efficacité d’'un transducteur comme nous I'avons montré avec les

électrodes bidirectionnelles et unidirectionnelles. Avec les substrats a faible perte de
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propagation, tel que le niobate de lithium de coupe Y+128° que nous avons utilisé, et deux
gouttes placées de chaque c6té du transducteur, nous pouvons observer leurs échauffements

et déterminer qualitativement I'efficacité du transducteur.

Dans le cas des substrats a plus forte perte de propagation tel que le Langasite [9], la
visualisation infrarouge de I’échauffement di a la propagation des ondes élastiques est
possible. En effet, comme I'énergie de I'onde est confinée en surface (95% de I'énergie est
confinée dans une épaisseur équivalente a trois fois la longueur d’onde), les pertes de
propagation permettent de libérer une partie de I'énergie de I'onde qui chauffe la surface du
substrat. Plus les pertes en propagations sont élevées, plus I'énergie cédée I'est aussi et plus
I’échauffement est important. La Figure 1V.30 a) nous présente un dispositif a base de
Langasite avec un transducteur (IdT) de fréquence de 342,77MHz. L'onde est suffisamment

confinée et nous observons trés bien son parcours sur la Figure 1V.30 b).

Figure IV.30 : Visualisation de la propagation des ondes élastiques de Rayleigh sur un substrat de
Langasite.

Comparée a d’autres techniques telles que la thermographie a cristaux liquides [10] ou
I'utilisation de thermocouples, la thermographie infrarouge offre les avantages d’étre une
technique non destructrice, ce qui permet de réutiliser les échantillons pour le méme type
d’expérience ou pour d’autres, et sans contact, évitant de polluer ou contaminer les
échantillons et d’affecter les mesures. La thermographie infrarouge est ainsi une méthode
tres intéressante pour observer 'effet d’échauffement causé par les pertes en propagation
des ondes élastiques de surface. Grace a cette technique, il est possible de constater
I'efficacité de transducteurs, tels que présentés précédemment ou de résonateurs. En effet,
ces derniers nécessitent une architecture particuliere permettant de confiner les ondes. La
thermographie infrarouge permet de vérifier ce confinement en observant si 'onde se
propage en dehors du résonateur. Pour résumer, cette technique requiert d’étre étudiée
d’avantage. Elle possede un potentiel intéressant pour étudier et comprendre le
fonctionnement de dispositifs a ondes élastiques de surface dans le but d’améliorer leur

efficacité.
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Chapitre V : Compatibilité des dispositifs a ondes élastiques de
surface avec la réaction de PCR

V.A. Introduction

La réaction de PCR (Polymerase Chain Reaction) est une réaction enzymatique réalisée
par cycle thermique et capable de dupliquer des séquences d’ADN bien précises. Cette
réaction, fondamentale dans les domaines tels que la biologie et la médecine, permet de
rendre décelables, et par conséquent analysables, des séquences ADN souvent indétectables
dans les échantillons initiaux. La miniaturisation de cette réaction est tres étudiée, dans le but
de diminuer les durées réactionnelles et de réaliser des dispositifs d’analyses toujours plus
petits. L'objectif est de proposer des systemes portables et capables de diagnostiquer des
maladies de plus en plus rapidement. Dans le but d’intégrer cette réaction a un systeme type
UTAS a base d’ondes élastiques de surface, nous allons vérifier la compatibilité entre les
réactifs de la réaction de PCR et les ondes élastiques de surface indispensables a
I’échauffement.

Il pourrait étre tentant d’affirmer de suite que la réaction de PCR est compatible avec le
systéme d’échauffement de goutte présenté précédemment. En effet, nous avons vu dans le
guatriéme chapitre que le dispositif a transducteur enterré est capable d’échauffer des
gouttes a des températures supérieures a celles de la PCR. Cependant, la contrainte pour
atteindre ces températures impose une viscosité des gouttes supérieure a 10,8mPa.s. On peut

alors se poser la question de I'effet de la viscosité sur la réaction de PCR.

Par ailleurs, l'interaction entre une onde élastique de surface de Rayleigh et une
microgoutte induit une onde longitudinale dans le liquide. Cette derniere se propage, au
niveau atomique, par dilatations et compressions successives des atomes dans le liquide ce
qui, a I'échelle des réactifs de la PCR, agit directement dessus. Il est donc pensable qu’une
onde longitudinale assez énergétique puisse dégrader ou détruire un ou plusieurs des réactifs

et ainsi limiter voire compromettre la réaction de PCR.

Nous allons, dans ce chapitre, éclaircir ces deux points. Pour cela, nous avons été
amenés a collaborer avec une équipe de biologistes qui nous a fourni de nombreux
échantillons contenant les réactifs de la réaction de PCR. Cette équipe est celle du professeur
Becuwe, que nous remercions chaleureusement, du laboratoire CRAN (Centre de Recherche
en Automatique de Nancy) qui travaille principalement sur la recherche translationnelle en
cancérologie. Une fois les échantillons traités, ces derniers sont retournés a I'équipe de

biologiste pour analyse.

Nous commencerons par présenter la réaction de PCR et son principe avant d’exposer
quelques applications parmi les nombreuses qui existent. Nous verrons ensuite que la

miniaturisation du systeme de PCR est un enjeu important dans le but d’intégrer cette
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réaction sur des laboratoires sur puce. Pour cela, nous introduirons le concept de PCR
microfluidique qui a permis, depuis I'avenement de la microfluidique, plusieurs améliorations
notables de la réaction. Nous présenterons par la méme occasion qu’un dispositif de PCR
microfluidique a base d’onde élastique de surface a déja été développé. Cependant, le
systeme d’échauffement n’est pas a base d’onde élastique. Nous verrons alors en quoi nous
pouvons améliorer ce dispositif. Finalement, nous présenterons les résultats de cette étude
concernant l'effet de la viscosité du milieu et I'effet réactionnel des ondes élastiques de

surface vis-a-vis de la réaction de PCR.
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V.B. Laréaction de PCR

V.B.1. Définition et historique

La PCR (Polymerase Chain Reaction, - réaction en chaine par polymerase) est une
réaction biologique moléculaire in vitro d’amplification génétique. C’est une technique qui
permet d'obtenir, a partir d'un échantillon complexe et peu abondant, d'importantes
quantités d'un fragment d'ADN (Acide DésoxyriboNucléique) spécifique et de longueur définie.
L'ordre de grandeur a retenir est celui du million de copies en une centaine de minutes. Ainsi,
a partir d’échantillons ou I'analyse de brins d’ADN est difficile (voir impossible) en raison d’une
faible quantité, cette réaction amplifie ces brins et facilite leurs analyses et détections. Cette
réaction est basée sur des cycles thermiques, typiquement une trentaine, composés de trois
étapes : La dénaturation de ’ADN a environ 95°C, I'hybridation a 50°C et I'élongation a 72°C.
Nous expliquerons ces trois étapes dans la partie (V.B.2.1).

Cette technique d’amplification a été mise au point en 1986 par K. Mullis [1] qui a
obtenu le prix Nobel de Chimie pour ses travaux en 1993. Il faut savoir qu’avant cette
découverte, la méthode d’amplification était assez longue. Auparavant, une telle opération
nécessitait impérativement le clonage de la séquence ADN, son isolement, son amplification
dans une cellule hote et sa purification. Cette méthode, plutot lourde, a été abandonnée, deés
gue possible, au profit de la PCR qui a certainement connu le développement le plus

spectaculaire et le plus rapide dans |'histoire de la biologie.

En effet, 2 ans plus tard est réalisée par R.K. Saiki [2] la premiére réaction de PCR avec
une enzyme thermostable : la Taq (extraite de la bactérie thermophile thermus aquaticus) qui
permet une « automatisation » de la technique. Jusqu’alors, les enzymes classiques étaient
détruites a I'étape de dénaturation. L'ouverture des tubes et I'ajout d’enzymes a chaque cycle
de PCR étaient nécessaires ce qui induisait de fortes possibilités de contamination. Depuis les
travaux de R.K. Saiki et l'utilisation de la Taq Polymérase comme enzyme pour |'étape
d’élongation, la réaction de PCR a connu un essor considérable et est aujourd’hui une

technique incontournable dans les laboratoires biologiques et médicaux.

Les nombreux travaux, concernant cette réaction, ont mené 4 ans plus tard, en 1992, a
la réalisation de la premiere réaction de PCR en temps réel, aussi nommée PCR quantitative,
par R. Higuchi [3]. Les séquences d'ADN spécifiques sont détectées en méme temps que la
réaction, en temps réel. Dans cette étude [3], cette amélioration nécessite |'ajout de bromure
d'éthidium (BET) qui fluoresce en présence de doubles brins d’ADN. Une augmentation de la
fluorescence dans le tube réactionnel indique alors une amplification positive. Celle-ci peut
alors étre surveillée facilement, au fil de I'eau, afin de suivre sa progression. Cette capacité a
amplifier simultanément des séquences d’ADN spécifiques et a détecter le produit de

I'amplification a permis de simplifier et d’accélérer tout le protocole expérimental.
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Depuis tous ces travaux, des industriels ont commercialisé des systemes automatisés
capables de réaliser autant de cycles de PCR que l'utilisateur le souhaite. Ces systéemes,
appelés thermocycleurs, sont nombreux et courants dans les laboratoires biologiques.
Plusieurs dizaines voire centaines de réaction peuvent étre réalisées en paralléle pour des
dimensions de I'appareil de 'ordre du décimétre et des prix raisonnables ce qui en fait un

appareil incontournable.

V.B.2. Principe de la réaction

Dans cette partie, nous allons présenter le principe de la PCR. Comme nous I'avons vu,
I’objectif de cette réaction est d’amplifier des doubles brins d’ADN. La premiere étape sera de
séparer la double hélice en deux monobrins d’ADN. La suite de la réaction consiste a
compléter, ou plutét synthétiser ces deux monobrins grace a la complémentarité des bases
pour former deux nouvelles doubles hélices. Nous commencerons par présenter la
composition de I’ADN avant d’exposer rapidement les différents acteurs de la réaction. Nous

expliquerons ensuite les trois étapes thermiques de la PCR.

V.B.2.1. Le milieu réactionnel

V.B.2.1.1. ADN cible

Tout d’abord, définissons I’ADN (Acide DesoxyriboNucléique). Il s’agit d’'une molécule
tres longue composée d’une succession de nucléotides et présente dans toute cellule vivante.
Elle code I'ensemble des informations nécessaires au développement et au fonctionnement
d’un organisme. La structure de I’ADN, présentée a la Figure V.1, est formée de deux brins

complémentaires enroulés en hélice que nous nommerons souvent double hélice.

Les brins sont constitués de désoxyribonucléotides. Ces derniers font partie de la famille
des nucléotides. Nous les appellerons ainsi dans la suite. Ces nucléotides sont en fait I'unité
élémentaire de ’ADN. Chacun d’entre eux est constitué de trois parties : un groupe phosphate
lié a un résidu désoxyribose lui-méme lié a une base azotée (Figure V.2). Il existe quatre bases
azotées (I'adénine notée A, la thymine notée T, la guanine notée G et la cytosine notée C) ce

qui induit quatre nucléotides pour 'ADN :

o |e dAMP dont la base azotée est I'adénine
e |e dGMP dont la base azotée est la guanine
e |e TMP dont la base azotée est la thymine

e |e dCMP dont la base azotée est la cytosine

Pour plus de transparence, nous indiquerons ces nucléotides par |'abréviation dNTP, qui
est 'appellation courante du mélange des quatre nucléotides. L'ordre des nucléotides est tres
précis et correspond a lI'information génétique. Les bases constituants les nucléotides sont

complémentaires et s’associent par paires avec des liaisons hydrogénes de faible énergie :
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e L'adénine avec la thymine (A-T) et inversement (T-A)

e Laguanine avec la cytosine (G-C) et inversement (C-G)

Il'y a deux liaisons hydrogenes entre A et T et trois liaisons entre G et C (Figure V.1) [4].
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Figure V.1 : Structure de ’ADN

Les nucléotides sont reliés ensemble grace a des liaisons impliquant un groupe
phosphate (Figure V.2) que nous appellerons des liaisons 5'-3' phosphodiester. Pour fabriquer
un brin d'ADN, il suffit donc de combiner des nucléotides en les reliant par ce type de liaisons.
Pour d’avantage de transparence dans les futures figures, nous ne représenterons plus les

groupes phosphates, les groupes désoxyriboses et les liaisons hydrogenes.

L’ADN que I'utilisateur souhaite amplifier est appelé ADN cible (Figure V.2). Ce dernier
représente un fragment d'un double brin d’ADN et est constitué d’une centaine de paires de
bases a plusieurs milliers. La Figure V.2 représente un double brin d’ADN et une séquence

cible.

ADN

ADN cible

Figure V.2 : ADN cible
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Les brins d'ADN sont orientés dans le sens 5' vers 3' comme le montre la Figure V.2 en
raison de notations liées a la gé¢ométrie du désoxyribose. Deux brins d'une double hélice sont
complémentaires et antiparalléles. D’'une maniere plus simple, ils sont assemblés téte béche :
I'extrémité 5' de 'un est liée avec I'extrémité 3' de I'autre et inversement comme le montre la

Figure V.2.

V.B.2.1.2. Les réactifs

D’autres réactifs sont nécessaires a la réalisation de la PCR. Les amorces, I'enzyme Taq
et les désoxyribonucléotides sont les principaux acteurs de la réaction. Nous allons expliquer
leurs roles dans la prochaine partie, en parallele de la présentation des différentes étapes de

la réaction.

V.B.2.1. Etapes de la réaction

La réaction de PCR s’effectue par cycle de températures. Trois étapes par cycle sont
nécessaires pour doubler la quantité initiale d’ADN: la dénaturation, I'hybridation et

I’élongation. Une figure représentera chaque étape de la réaction.

V.B.2.1.1. La dénaturation

La premiére étape consiste a séparer la double hélice d’ADN en deux monobrins en
rompant les liaisons hydrogénes entre les bases complémentaires de I’ADN. Pour cela, le
mélange réactionnel est simplement échauffé a une température de 92°C ce qui sépare les

deux brins de I’ADN source (Figure V.3)

3 e \ 5’

coree B S T T T O
source ‘

Dénaturation

0o =4 & >

Figure V.3 : La premiére étape de la PCR a 95°C : la dénaturation

V.B.2.1.2. L’hybridation

La seconde étape est I’hybridation de I'amorce sur les brins d’ADN. Les amorces sont de
petits brins d'ADN d'environ 20 bases organisées en fonction des séquences d’ADN a
dupliquer. Elles sont un fragment complémentaire de I’ADN cible comme le présente la Figure

V.4. Les amorces s’hybrident aux monobrins d’ADN grace a la complémentarité des bases et
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délimitent la région d’ADN a amplifier. Comme leur nom I'indique, elles servent d’amorce pour
la synthése du brin. Leur extrémité 3’, de liaison (OH) libre, sert de point de départ pour la
copie du brin d’ADN cible par I'enzyme (étape suivante). Le choix des amorces est donc
primordial pour la réalisation de la réaction de PCR et est fonction de la séquence d’ADN cible
a dupliquer. La température d’hybridation est constante et est choisie en fonction des

amorces, généralement entre 50 et 60°C.
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Figure V.4 : La seconde étape de la PCR : I'hybridation. La température dépend des amorces et
est généralement comprise entre 50 et 60 °C

V.B.2.1.3. L’élongation

La troisieme étape est celle d’élongation. Maintenant que le point de départ est fixé par
I’étape d’hybridation de I'amorce, il reste a synthétiser la suite du monobrin pour former deux
doubles brins. La Tag polymérase est une enzyme capable de synthétiser I'ADN de I'extrémité
5" vers l'extrémité 3’. Les enzymes utilisées en PCR sont extraites de bactéries vivant
naturellement a des températures élevées comme les sources hydrothermales. Cette
particularité est nécessaire car I'enzyme doit pouvoir résister aux passages successifs a la
température la plus élevée, celle de dénaturation. Les premieres enzymes polymérases
utilisées provenaient d'une bactérie thermophile résistante a des températures élevées
comme par exemple la Taq polymerase, la Pfu polymérase, la Tli polymérase ou encore la Tth

polymérase.
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Figure V.5 : La troisieme étape de la PCR : I'élongation
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Pour synthétiser la suite du monobrin (Figure V.5), 'enzyme a besoin de nucléotides.
Ces derniers sont placés en exces dans la solution de réaction et I'enzyme va « piocher » les

différents nucléotides nécessaires a la recombinaison du brin d’ADN.

Cette étape intervient a une température fonction de I'enzyme utilisée. La durée de
|’étape dépend de la taille de I’ADN cible a dupliquer et de la vitesse de synthése de I’'enzyme.
Typiquement, avec la Taq polymerase, la température optimale est 72°C et I'ordre de

grandeur classique retenu est de 30 secondes pour la copie de 1000 paires de base.

V.B.2.2. Conséquence et cycles suivants

Aprés un cycle de PCR, nous remarquons qu’a partir d’'une double hélice d’ADN, sont
synthétisées deux doubles hélices (Figure V.5). Cependant, la taille de celles synthétisées ne
correspondent pas a la taille de la séquence cible. En effet, si I'on sait ol I'enzyme commence
a travailler (a partir de I'amorce) on ne sait pas encore ou elle s’arréte. Au cycle suivant, nous
obtenons les doubles hélices présentées a la Figure V.6. Comme nous pouvons |'observer,
nous n’obtenons toujours pas les séquences ADN attendues. Ce n’est qu’a partir du troisieme
cycle que les premiéres doubles hélices spécifiques apparaissent. En effet, les séquences sont
présentées a la Figure V.7 et les deux cercles rouges nous indiquent les deux doubles hélices
synthétisées correspondantes a la séquence cible. A la fin du quatriéme cycle, nous obtenons
quatre séquences cibles synthétisées, puis 8 au cinquiéme cycle, 16 au sixieme cycle etc... Au
cours des cycles suivants, il s’ensuit une multiplication des séquences cibles qui obéit a une loi
exponentielle alors que les séquences synthétisées non spécifiques suivent une loi de
multiplication linéaire (2 au premier cycle, 4 au second, 6 au troisieme, 8 au quatrieme...). La
proportion de séquences cibles synthétisées dépasse ainsi rapidement celle des séquences
non spécifiques. L'avantage de la réaction est que les séquences nouvellement créées servent

de support de synthese pour le cycle suivant.

La PCR est donc une réaction biologique « puissante » qui permet, a partir d’un
échantillon complexe et peu abondant, d’obtenir une quantité importante et exploitable d’un
segment précis d’ADN.
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Figure V.6 : Résultat apres le deuxieme cycle de PCR. L’encadré rouge pointillé correspond a la
séquence cible
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Figure V.7 : Résultat aprés le troisieme cycle de PCR. L’encadré pointillé rouge correspond a la
séquence cible.

V.B.3. Applications de la PCR

Il serait difficile de citer tous les domaines d’applications de la PCR, tellement il en
existe. Dans tous les cas, cette réaction consistent a rendre décelable, et de ce fait analysable,
de I'ADN souvent présent a |'état de traces dans les échantillons. La PCR n’a donc pas

d’applications directes en soi mais est nécessaire avant la détection et I'analyse d’échantillons.

La PCR est donc indispensable dans de nombreux domaines tels que le diagnostic
virologique, le diagnostic prénatal, le clonage acellulaire, la médecine légale, I'oncologie, la
criminologie, le séquencage... [5] [6]. Nous pouvons décomposer I'utilisation de la PCR en deux

grandes parties :

e Application directe: la PCR est utilisée de maniére autonome a des fins
d’analyses grace a sa spécificité d’amplification évoquée auparavant.
e Application indirecte : la réaction sert uniquement d’étape d’amplification au

sein d’un protocole complet.

V.B.3.1. Application indirecte

La réaction de PCR est tres utilisée dans les applications de séquencage. En effet, le
protocole peut étre modifié pour obtenir finalement une gamme de fragments d’ADN. Cette
derniere est fonction de la séquence compléete du brin original ce qui permet, en outre, la
détection de mutations comme en médecine légale ou encore les tests de paternité [7]. La PCR
trouve aussi des applications dans la mutation pour étudier par exemple la fonction d’un géne.
La mutation peut étre introduite dans le géne par I'intermédiaire d’amorces mutées ou par

des enzymes polymérases induisant des erreurs lors de la synthése de I’ADN.
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La PCR est aussi utile pour cloner des genes. En effet, la séquence cible peut étre
amplifiée puis insérée dans un « vecteur », comme par exemple les plasmides, lui-méme
inséré dans un organisme. Ce dernier devient alors un organisme génétiquement modifié et va
exprimer le gene cible ce qui permet une meilleur étude du géne. De plus, les organismes
génétiquement modifiés sont aujourd’hui trés utilisés pour produire des produits biologiques

tels que des médicaments.

V.B.3.2. Application directe

Au-dela de la simple amplification d’ADN spécifique, des étapes antérieures et
postérieures peuvent s’intégrer a la PCR ce qui la rend trés attractive. En effet, la PCR couplée
a la transcription inverse (RT-PCR pour Reverse Transcriptase PCR) est une technique qui
amplifie de FADN complémentaire (ADNc) issue d’une transcription inverse d’acides
ribonucléiques messagers (ARNm) contenus dans des cellules. La multiplication de I’ADNc
permet, aprés analyse, de détecter la présence du géne cible et de déterminer son expression
dans les cellules étudiées. D’autres parts, les ARNm sont présents en plus grand nombre dans
une cellule que ’'ADN génomique présent a hauteur d’une seule copie. La transcription inverse
de 'ARNm en ADNc permet alors une plus grande quantité de départ et donc une plus grande

sensibilité de cette technique pour détecter des génes précis.

La PCR quantitative est I'application la plus élémentaire de la PCR. Elle consiste
simplement a évaluer les produits de I'amplification. Il existe plusieurs techniques de PCR
guantitative telles que la PCR en point final ou la PCR en temps réel, que nous allons

brievement présenter.

La PCR en point final est la premiere technique quantitative qui a vu le jour. Elle est
généralement effectuée par ajout, suite a la réaction, de produits qui fluorescent lorsqu’ils
sont fixés sur des doubles hélices d’ADN comme le Bromure d’EThydium (BET) par exemple. La
mesure peut étre réalisée directement par fluorescence induite par laser [8] ou plus
communément par migration de ’ADN amplifié sur gel d’agarose ce qui permet, en plus de la

guantification, une vérification de la taille de ’ADN dupliqué.

La PCR en temps réel (ou PCR quantitative : qPCR) est une technique plus récente que la
précédente. Comme son nom l'indique, elle a 'avantage de suivre en temps réel et a chaque
cycle de la réaction, I'évolution de la quantité d’ADN amplifiée. La cinétique de la PCR
présente deux caractéristiques : I'amplification n’est pas exponentielle pendant toute la durée
de la réaction et la quantité finale d’ADN amplifié n’est pas proportionnelle a la quantité
initiale d’ADN. Un des avantages majeur de la PCR en temps réel est qu’elle permet d’obtenir
une quantification absolue ou relative de la quantité initiale d’ADN cible (ou ARN dans le cas
d’une RT-PCR en temps réel) ce qui était tres difficile a obtenir avec une PCR en point final. Le
suivi de la réaction est réalisé ici aussi par mesure de fluorescence et I'est généralement avec
des séquences ADN plutot courtes de I'ordre de grandeur d’une centaine de paires de bases.

Les fluorophores utilisés peuvent étre spécifiques ou non de la séquence d’ADN ciblée.
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Concernant les non spécifiques, le plus utilisé est le SybrGreen [9], qui fluoresce fortement
lorsqu’il est intercalé dans des doubles hélices d’ADN. D’autres marqueurs existent comme le
BET, déja cité, mais le SybrGreen présente par exemple une sensibilité dix fois supérieure a
celle du BET. Ce type de marqueur est bien compatible avec la réaction de PCR pour détecter
une séquence cible. En effet, la spécificité de la réaction, et donc de la détection, est garantie

par le choix des amorces.

Pour une double spécificité, des marqueurs spécifiques a ’ADN cible existent tels que
les sondes d’hybridation, les sondes d’hydrolyses, les sondes « molecular beacons », les
sondes scorpions...avec des modes de fonctionnement différents. Nous n’allons pas tous les
détailler mais nous allons cependant présenter I'une des plus connues. Les sondes
d’hybridation sont composées d’un oligonucléotide complémentaire a la séquence que
I'utilisateur souhaite amplifier. A I'extrémité 5’ se trouve un fluorophore, appelé « reporter »
et en 3’ par un autre type de fluorophore appelé « quencher ». Le spectre d’émission du
« reporter » chevauche celui d’excitation du « quencher » [10]. L’émission du « reporter » est
initialement atténuée par la proximité du « quencher ». Lors de la phase d’hybridation
pendant la réaction de PCR, la sonde se lie au monobrin d’ADN. Pendant |'étape d’élongation
du monobrin, I’ADN polymérase dégrade la sonde ce qui induit la séparation du « quencher »
et du « reporter ». Les deux fluorophores n’étant plus liés ensemble, I'’émission du « reporter »
sera observable. L'augmentation du signal est proportionnelle au nombre de copies des
séquences AD spécifiques. Un exemple de sonde d’hybridation bien connue est la sonde
Tagman [11]. Cette méthode de quantification par marqueurs spécifiques présente un double
niveau de spécificité et assure une sécurité supplémentaire quant a ’ADN amplifié. En effet, le
choix des amorces permet de sélectionner I’ADN cible a amplifier et le marqueur spécifique ne
fluoresce qu’en présence de I'ADN cible. De plus, il est possible, dans un méme milieu
réactionnel, d’'amplifier différentes séquences ADN et de repérer indépendamment le résultat

de chaque duplication a I'aide de fluorophores émettant a des longueurs d’onde différentes.

Avec les propriétés de multiplexage de la PCR quantitative, nous amplifions souvent le
gene d’intérét avec un géne de référence dont le niveau d’expression est connu dans
I’échantillon. Il est ainsi possible de mesurer I'expression du géne cible. Cette technique
permet de déterminer, par exemple, si une personne est porteuse ou non d’'un géne de
prédisposition a une maladie telle que les mutations des génes BRCA1 et BRCA2 du cancer du
sein héréditaire chez la femme [12]. Un autre exemple dans le domaine médical est la
détection de I'infection de cellule par un virus tel que le VIH. La PCR est aujourd’hui reconnue
par une grande majorité des agences sanitaires pour tester la qualité de la nourriture. Elle
présente les avantages de rapidité et d’un faible colt si nous la comparons aux méthodes
traditionnelles de culture de bactéries. Elle est, par exemple, utilisée dans l'industrie
agroalimentaire pour déceler la présence de bactéries pathogenes telles que la Salmonella

enterica et I'E.Coli.
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V.B.3.3. Thermocycleurs classiques

Les premiéres réactions de PCR étaient réalisées dans des bains-marie en transférant les
tubes de réactions entre trois cuves stabilisées en température ce qui représente une tache
chronophage et répétitive. Le premier thermocycleur a été développé par la société PECI en
1987 avec, comme systéme chauffant, un module a effet Peltier régulé en tension de maniére
automatique pour contréler la température ainsi que les durées des étapes. De nos jours, la

plupart des thermocycleurs fonctionnent toujours sur ce principe.

Neuf ans plus tard, en 1996, est commercialisé le premier appareil de PCR quantitative
en temps réel par la société Applied Biosystems: le ABI7700. De nombreux systémes
commerciaux de PCR en temps réel naissent alors dont la majorité est consacrée a I'analyse a
haut débit avec des plaques contenant typiquement 25 a 384 puits. L'élément chauffant est
toujours a base de Peltier, les puits sont éclairés par un laser ou une combinaison de lampes a

large spectre et de filtres et des barrettes CCD assurent la détection.

Parallelement, de nouveaux systemes plus flexibles apparaissent, au détriment du haut
débit, avec des techniques originales d’échauffement, de manipulation de liquides ou de
détection. Citons le Corbett Rotor Gene (commercialisé par la société Qiagen) qui centrifuge
les tubes et les échauffent par flux d’air induisant une parfaite uniformité thermique. Notons
aussi le Light Cycler commercialisé par Roche et développé par Idaho Technologies [13]. Le
systéme est réalisé a partir de capillaires de 20 a 100ul installés dans un module tournant et
chauffés aussi par flux d’air ce qui permet d’obtenir des vitesses d’échauffement et de
refroidissement de 'ordre de 20°C.s™ et de réduire les temps de réaction a une trentaine de

minutes contre plus de deux heures pour les thermocycleurs classiques.
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V.C. La PCR et la microfluidique

V.C.1. Miniaturisation et enjeux

La miniaturisation de la réaction de PCR est un enjeu important. En effet, nous
imaginons tres bien I'importance de l'intégration de cette réaction sur un microsysteme
combinant plusieurs fonctions pour des diagnostics médicaux, la détection microbienne ou
toute autre analyse biologique. Parmi les nombreux dispositifs d'analyse miniaturisés, ceux
concernant la réaction de PCR sont étudiés et améliorés sans cesse depuis une vingtaine
d’années environ, époque a laquelle les concepts de microTAS et de laboratoire sur puce
commencent a émerger. Depuis, une multitude de systémes ont vu le jour grace, notamment,
a l'avancée de la microfluidique. Au-dela des avantages inhérents a tous les systémes
microfluidiques présentés au premier chapitre, tel que la réduction des volumes des réactifs,
la miniaturisation de la PCR permet d’accélérer les temps de thermalisation tout en diminuant
la consommation d’énergie nécessaire. De plus, il a été montré tres to6t que des variations
rapides de la température améliorent la spécificité ainsi que I'efficacité de la réaction [14], ce

gue les microsystemes sont capables d’obtenir de par leur faible inertie thermique.

V.C.2. La PCR microfluidique

Nous ne pouvons pas, dans ce manuscrit, couvrir en détails le champ immense que
représente la PCR en microfluidique. Le lecteur pourra s’intéresser a différentes revues pour
plus de détails [15] [16] [17] [18] [19] [20] [21]. Néanmoins, nous pouvons citer et présenter
guelques systémes phares. En excluant les systemes basés sur des capillaires qui sont a la base
du Light Cycler [13] [22], il est possible de dater les premiers systemes de PCR microfluidique
aux années 1993 et 1994 [23] [24]. Le principe était basé sur une microchambre en silicium
placée sur un module a effet Peltier. Le faible volume de la chambre réactionnelle couplé a la
bonne conductivité thermique du silicium ont permis I'accélération des variations de
température. Le premier systéme de PCR en flux continu date des mémes années [25]. Le
fluide s’écoule dans un capillaire qui traverse plusieurs zones de température. Quelques
années plus tard, cette technique flt intégrée sur une puce microfluidique aboutissant a une
rapidité de réaction alors inégalée [26]. Vingt cycles de PCR sont réalisés et des séquences de
176 paires de base sont dupliquées avec différentes vitesse d’écoulement, ce qui entraine des
temps de réaction totale de 90 secondes a 18,7 minutes. Depuis, la microfluidique a progressé
et de nombreux systémes PCR microfluidique ont été présentés dans la littérature. Les
principaux microsystemes développés le sont en chambre ou en flux continu ce qui évite
I’évaporation des réactifs. Les systémes en chambre ont I'avantage d’avoir la possibilité de
multiplier les chambres sur une méme puce avec d’autres étapes intégrées a la PCR.
Cependant, du fait du grand rapport surface/volume des systémes microfluidiques, des
traitements de surface sont souvent indispensables au bon déroulement de la réaction pour

empécher I'adsorption des réactifs et la contamination du dispositif. De plus, du fait du profil
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parabolique de I'écoulement, les réactifs de la PCR passent plus de temps pres des parois

gu’au centre du canal ce qui provoque des probléemes d’optimisation de la réaction [15].

Les systemes microfluidiques discrets sont intéressants pour éviter ces problémes et
les systémes diphasiques en canaux ont déja montré leurs potentiels [27]. Les réactifs sont
confinés dans des gouttelettes indépendantes s’écoulant dans de I'huile ce qui permet, en
outre, de limiter la contamination entre les échantillons ou encore de limiter I'adsorption des
réactifs et des produits a la surface [28] [29]. Bien que les systémes diphasiques soit encore a
un stade précoce de leur développement, les travaux ont démontré la faisabilité et un grand
potentiel notamment pour les opérations a haut débit et celles a cellule ou a molécule unique.
Les études actuelles portent sur le controle de la trajectoire des gouttelettes, leurs

interactions avec les parois ou encore les gouttes satellites créées pendant I'émulsion [15].

A propos des systémes PCR microfluidiques discrets sur substrat plan, les études sont
nettement moins nombreuses. Cependant, celles-ci ont montré les capacités de la technologie
EWOD telles que des temps d’échauffement et de refroidissement rapide, une faible
consommation de réactifs ainsi qu’une faible consommation électrique [30]. R. Sista et al. [31]
ont exposé un systéme portatif de diagnostic intégrant plusieurs fonctions telles que
I'immunodosage, la préparation des échantillons et la PCR. Il a été montré que 40 cycles de
PCR peuvent étre effectués en 12 minutes en déplacant la goutte entre deux zones de
température différente. Z. Hua et al. [32] ont présenté un systeme microfluidique PCR
multiplexe, capable de réaliser plusieurs réactions indépendamment et simultanément, en
temps réel combiné a la technologie EWOD. En utilisant la détection par fluorescence ainsi que
des billes paramagnétiques, couramment utilisées pour capturer ou immobiliser I'ADN cible, le
systeme effectue des amplifications paralléles et multiples d'ADN et a révélé une efficacité
d'amplification remarquable de 94,7%. Concernant la technologie microfluidique a onde

élastique de surface, une seule étude a été publiée et date de 2005.

V.C.3. La PCR assistée par onde élastique de surface

Le premier dispositif de PCR microfluidique a base d’onde élastique de surface est
présenté par Z. Guttenberg et al. [33]. L'échauffement de la goutte n’est pas, dans cette
étude, effectué par les ondes élastiques de surface. Ces dernieres permettent uniquement le
déplacement du fluide vers deux zones distinctes de réaction et d’analyse tandis que
I’échauffement des gouttes est obtenu par une résistance chauffante en forme de spirale
réalisée par pulvérisation cathodique de platine et par photolithographie (Figure V.8). Il est
montré que le dispositif est capable d’effectuer I'amplification d'ADN rapidement (30 cycles de
PCR en 10 minutes avec des séquences spécifiques de 150 paires de base) avec des volumes

réactionnels de 200nl.
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Figure V.8 : Dispositif de I’équipe de Z.Guttenberg [33] a base d’onde élastique de surface

Cependant, pour éviter I'évaporation, la goutte contenant les réactifs est couverte par
une seconde goutte de 5ul d’huile. Cette solution, efficace, peut devenir génante si la
récupération du milieu réactionnel sans huile est nécessaire pour une étape ultérieure sur la
puce. Par ailleurs, la température sur I'élément chauffant est présentée par les auteurs et
varie entre 80 et 100°C pour une consigne de 95°C. Cet écart par rapport a la consigne, peut
entrainer des complications lors des étapes d’hybridation et d’élongation pendant la PCR ou
une température précise et stable est parfois indispensable en fonction des réactifs. Pour finir,
dans l'optique de futurs systémes complets et autonomes, il est important de minimiser
I’électronique de commande et d’analyse ce qui impacte directement le co(t final du produit.
Or, ce dispositif nécessite deux alimentations différentes : I'une sinusoidale pour exciter les
transducteurs et déplacer les gouttes et I'autre a courant continu réglable pour alimenter la

résistance chauffante et échauffer les fluides.

Le lecteur I'aura compris. Le dispositif étudié au quatriéme chapitre se présente comme
une alternative pour échauffer des gouttes et réaliser des cycles de PCR tout en prenant en
compte les remarques précédentes. Il est possible d’adapter tous les transducteurs d’un
dispositif a onde élastique afin de générer des ondes de méme fréquence. L'électronique de
commande serait ainsi limitée. La température des gouttes ainsi que l'uniformité de la
température ont été étudiées au quatrieme chapitre et I'’échauffement nécessite des liquides
ayant une certaine viscosité ce qui permet de limiter le phénomene d’évaporation lors de
I’échauffement. Au-dela des avantages que peut présenter notre dispositif, des précautions
sont tout de méme a prendre. En effet, la viscosité du milieu réactionnel et I'impact des ondes
élastiques de surface sur le liquide peuvent influencer la capacité des espéeces biologiques de

la PCR a réaliser leur mission, ce que nous allons tenter d’explorer dans la prochaine partie.
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V.D. Résultats

Dans cette partie, nous présenterons I'effet de la viscosité sur le milieu réactionnel
nécessaire a la PCR et nous verrons |'avantage de |'utilisation de notre dispositif dans le cas de
liquides visqueux. Nous déterminerons ensuite si I'irradiation des ondes élastiques de surface
sur le milieu réactionnel influence ou non les réactifs de la PCR ce qui permettra de conclure

guant a la compatibilité entre les ondes élastiques et les especes biologiques.

V.D.1. Effet de la viscosité du milieu réactionnel

L'objectif, ici, est d’étudier I'effet de la viscosité du milieu réactionnel sur le rendement
de la PCR. Pour cela, nous allons effectuer des cycles de PCR a I'aide d’un thermocycleur
standard a effet Peltier avec des échantillons plus ou moins visqueux. Nous quantifierons
ensuite la duplication de ces échantillons visqueux et les comparerons a un échantillon

classique.

V.D.1.1. Echantillons de PCR classiques

Les échantillons classiques, préparés par I'équipe du professeur Becuwe, sont composés
des éléments biologiques présentés au Tableau V.1. L'ADNc MCF7 est obtenu a partir d’'une
transcription inverse d’une solution de 20uL contenant 1ug d’ARNm de cellule cancéreuse
mammaire. Le tampon (20mM Tris/HCl pH 8,4, 50mM KCl) sert a stabiliser le pH du milieu
réactionnel a un niveau stable et optimal pour la Tag. Le MgCl, est un cofacteur indispensable
pour la réaction de polymérisation avec la Taq. Les cations Mg?* vont neutraliser les charges
négatives des groupements phosphates au niveau de I’ADN et ainsi stabiliser I'hybridation des
dNTPs a I'ADN. Les unités U et X sont des unités qui dépendent de I'élément biologique
considéré. Pour la Taqg, par exemple, une unité (1U) correspond a la quantité d'enzyme
permettant l'incorporation de 10-15nmol de dNTP dans un fragment d'ADN en 30 minutes a
75°C.

ADNCc Taq Amorce | Amorce dNTP MgCl, | Tampon Eau
polymérase 1 2
0,4uL 0,1U 0,4uM 0,4uM 0,2mM 1,5mM 1X 17,2uL

Tableau V.1 : Les différents réactifs de la PCR pour un échantillon classique

Pour finir, de I'eau complete la solution afin d’obtenir un volume réactionnel final
précis. Ici, les différents réactifs du Tableau V.1 mélangés ensemble forment une solution de
2,8ul. Pour un volume final de 20ul que nous utiliserons dans cette partie, il est nécessaire

d’ajouter 17,2ul d’eau.
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Nous pouvons considérer les échantillons classiques du Tableau V.1 de viscosité égale
a celle de l'eau, c’est-a-dire 1,005mPa.s a 20°C. En effet, tous les réactifs sont fournis en
solution aqueuse sauf la Taq polymérase. Cette derniére est vendue en solution glycérolée
mais compte tenu de la faible proportion dans le mélange réactionnel final, nous pouvons

négliger la présence de glycérol.

V.D.1.2. Echantillons de PCR visqueux

Afin de rendre les échantillons de PCR précédents visqueux, nous avons remplacé |'eau
par des mélanges eau/glycérol. Nous obtenons ainsi des mélanges dont les viscosités sont les
suivantes:1,005-1,31-2,5-3,7-6-11-22-60-109 mPa.s.

V.D.1.3. Protocole expérimental : PCR et quantification

Les échantillons précédents subissent alors des cycles de PCR dans un thermocycleur
classique. Le thermocycleur utilisé est de marque Biorad de référence MyCycler fonctionnant a

base d’élément Peltier. Les étapes thermiques de ce thermocycleur sont les suivantes :

e 3 minutes et 30 secondes a 94°C. Avant de commencer les cycles de PCR, une
premiere étape de chauffage est réalisée. Elle permet de dénaturer I’ADN
double brin, d’homogénéiser le milieu réactionnel par agitation thermique,
d’activer les polymérases et de dénaturer d’autres enzymes qui pourraient étre
présentes dans la solution tels que ceux de la transcription inverse.

e 28 cycles de 3 étapes (30 secondes a 94°C, 30 secondes a 45°C et 30 secondes a
72°C) présentés précédemment.

e 10 minutes a 72°C. Cette étape, appelée élongation finale, est réalisée pour

s’assurer que tout ’ADN simple brin restant soit complétement synthétisé.

Les produits de la réaction ont ensuite été quantifiés par une méthode standard de migration
des brins d’ADN par électrophorése dans du gel d’agarose (1g d’agarose dans 100ml de TBE
(Tris Borate EDTA (acide éthyléne diamine tétraacétique))). Du bromure d’éthidium (BET) est
ajouté dans chaque échantillon qui, rappelons-le, fluoresce en présence de double hélice
d’ADN. Les molécules d'ADN étant chargées négativement, elles migrent dans le gel
conducteur d’agarose de la cathode vers I'anode lorsqu’elles sont soumises a un champ
électrique (ici, 80V). La distance de migration par rapport a la ligne de dépot est
caractéristique de la taille de la séquence ADN amplifié. Le gel d’agarose est finalement placé
sous UV, le BET étant excité a 254nm. Une photographie est ensuite capturée afin de

quantifier les produits de la réaction grace a un logiciel approprié.
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Figure V.9 : Photographie de la migration de double hélices d’ADN dans du gel d’agarose

V.D.1.4. Conséquences de la viscosité

La Figure V.9 présente un exemple de cliché d’'une des migrations des échantillons
dans du gel d’agarose que nous avons obtenues. Chaque tache représente la migration d’ADN
amplifié d’un échantillon. La colonne de gauche est un marqueur de taille et sert de référence
pour estimer la taille des brins d’ADN amplifiés. On observe que toutes les taches se trouvent
au méme niveau ce qui signifie que les brins d’ADN amplifiés ont tous la méme taille.
Cependant, les taches ont une intensité différente nous informant que la quantité des brins
d’ADN n’est pas la méme dans chaque échantillon et que, par conséquent, la viscosité du
milieu modifie le rendement de la PCR. Pour quantifier ces différences, un logiciel de
traitement d’'image nous permet de déterminer l'intensité de la fluorescence de ces taches en

mesurant l'intensité de chaque pixel.

Le niveau de fluorescence en fonction de la viscosité du milieu réactionnel est
présenté a la Figure V.10. L'intensité de chaque échantillon est normalisée par rapport a
I'intensité de I'échantillon classique de viscosité égale a celle de I'eau (1,005mPa.s). Cette
derniere a donc une fluorescence normalisée unitaire. Nous observons que la fluorescence
chute avec la viscosité. A 6mPa.s, la fluorescence est proche de zéro et aux viscosités
supérieures, elle est nulle. Ce comportement nous indique que la réaction de PCR n’a plus lieu
au-dela d’une viscosité de 6mPa.s. En effet, a faible viscosité, les réactifs sont libres de se
déplacer et peuvent interagir avec leurs voisins. Lorsque la viscosité augmente, les espéces
biologiques sont de moins en moins mobiles dans la solution et les interactions avec les autres
réactifs sont plus difficiles. La réaction de PCR est de ce fait ralentie comme on peut le
constater sur la Figure V.10 lorsque la viscosité est comprise entre 1 et 6mPa.s. Au-dela, la
probabilité de rencontre des réactifs est trés faible et la réaction de PCR n’a plus lieu a cette

échelle de temps.

Ce comportement, dans un premier temps, nous est défavorable. En effet, nous avons
VU au quatriéme chapitre que la viscosité minimum des gouttes doit étre supérieure a
10,8mPa.s pour les échauffer par notre dispositif a ondes élastiques de surface et atteindre

des températures comparables a celles de la PCR. Cependant, il est important de faire la
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différence entre les deux techniques d’échauffement. Celle du thermocycleur classique I'est
par effet Peltier. Typiquement, il se trouve 2, 4 ou 6 éléments Peltier dans la chambre de
réaction en fonction de la gamme du thermocycleur. Il en découle un gradient thermique
faible et donc un échauffement principalement par conduction. Méme si une faible convection
doit exister, celle-ci n’est pas suffisante pour favoriser la rencontre des réactifs pour des
liquides de viscosité supérieure a 6mPa.s vu, que la réaction de PCR n’a pas lieu (Figure V.10).
Avec notre systéme a ondes élastiques, I'échauffement di a I'atténuation des ondes dans la
goutte se propage principalement par convection forcée induite par le mélange interne. Ce
mélange interne a la goutte serait ainsi favorable a la rencontre des réactifs pendant les cycles
thermiques et permettrait, par conséquent, la réalisation de la réaction de PCR en milieu

visqueux.
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Figure V.10 : Fluorescence en fonction de la viscosité dynamique du milieu réactionnel. La
fluorescence de tous les échantillons est normalisée par rapport a celle de I’échantillon classique
de PCR de viscosité égale a celle de I'eau (1,005mPa.s représenté par une viscosité de 1mPa.s pour
plus de lisibilité)

V.D.2. Effet des ondes élastiques de surface

L'interaction entre une onde élastique de surface de Rayleigh et une microgoutte induit
une onde longitudinale dans le liquide. Il en résulte une pression de radiation acoustique et un
écoulement interne qui peuvent intervenir sur le comportement des réactifs de la PCR. En
effet, I'onde longitudinale, au niveau atomique, se propage par dilatations et compressions
successives des plans atomiques dans le liquide. Il est donc envisageable qu’une onde
longitudinale assez énergétique puisse dégrader ou détruire un ou plusieurs des réactifs et

ainsi limiter, voire compromettre, la réaction de PCR. Nous allons tenter de vérifier ce point.

V.D.2.1. Protocole expérimental

V.D.2.1.1. Protocole global

La propagation des ondes longitudinales dans le liquide, a I'origine de I'écoulement
interne et nécessaire pour augmenter la probabilité de rencontre des réactifs dans les milieux

visqueux (V.D.1), peut finalement avoir un effet néfaste vis-a-vis de la réaction de PCR. Nous
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avons ainsi décidé d’étudier ce point. Le protocole expérimental est présenté sous forme
d’organigramme a la Figure V.11 et sera présenté en détail a la suite. Globalement, I'objectif
est de déterminer si les ondes longitudinales, induites par linteraction entre les ondes
élastiques et le liquide, influent sur les réactifs de la PCR. Pour cela, des échantillons standards
de PCR vont étre irradiés par des ondes élastiques de surface avant un traitement classique de
PCR par un thermocycleur commercial. Suivra une migration traditionnelle des brins d’ADN
par électrophorése dans du gel d’agarose avant la quantification. La comparaison des
guantifications par rapport a celles d’échantillons de référence non irradiés nous indiquera si
les ondes longitudinales induites par les ondes élastiques de surface sont compatibles avec les

réactifs.
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Figure V.11 : Organigramme du protocole expérimental.

Nous tenons a bien préciser que notre dispositif a ondes élastiques de surface n’est pas,
ici, utilisé dans le but de réaliser des cycles de PCR mais utilisé pour « irradier » le milieu

réactionnel et donc, les especes biologiques de la PCR.

V.D.2.1.2. Protocole détaillé
V.D.2.1.2.1. Préparation et irradiation d’échantillons de PCR

Nous allons maintenant préciser le protocole expérimental. Les échantillons classiques
de PCR ont été préparés tels que présenté au Tableau V.1 pour un volume final de 10ul puis
placés sur notre dispositif a transducteur enterré (Figure V.12). Les échantillons subiront des
cycles de PCR par un thermocycleur classique aprés irradiation par des ondes élastiques de
surface. La viscosité des échantillons doit donc étre la plus faible possible, soit celle de I'eau
(1,005mPa.s) (Figure V.10).

L'amplitude des ondes longitudinales dans la goutte est directement proportionnelle a
celle de I'onde élastique de surface, elle-méme liée a la puissance électrique injectée au
transducteur. Nous avons donc excité le transducteur avec des signaux de différentes
puissances pendant 5 minutes. La puissance a ensuite été fixée et la durée d’irradiation

modifiée afin de vérifier si le temps d’irradiation affecte aussi les réactifs de la PCR. La
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viscosité des échantillons étant la plus faible, la pression de radiation acoustique et le mélange
interne sont alors des plus intenses. En augmentant la viscosité, la pression de radiation et le
mélange interne sont amoindris ce qui signifie que dans le cas ou les ondes élastiques de
surface n’affecteraient pas les réactifs de la PCR a faible viscosité, elles n’affecteront pas non
plus les réactifs de la PCR a des viscosités supérieures.

Goutte de Capot en Goutte
référence PDMS irradiée

l

Transducteur
enterré

Figure V.12 : Dispositif expérimental permettant d’irradier les échantillons de PCR.

V.D.2.1.2.2. PCR classique et quantification traditionnelle

Nous avons ensuite déterminé si, suite a I'irradiation des échantillons, les réactifs ont
été affectés ou non. Pour cela, ces derniers ont subi des cycles de PCR dans a l'aide du
thermocycleur classique. Les produits de la réaction ont ensuite été quantifiés comme décrit
auparavant au V.D.1.3.

Tous les échantillons irradiés par des ondes élastiques ont été doublés par des
échantillons de référence non irradiés mais soumis aux mémes conditions expérimentales
(Figure V.12) dans le but de comparer ces doubles échantillons complémentaires. La viscosité
des gouttes étant faible, celles-ci sont couvertes par un capot en PDMS pour éviter leur

évaporation (Figure V.12).

V.D.2.2. Effet de la puissance

Le transducteur a été excité avec des signaux électriques de différentes puissances
comprises entre 1W et 5W pendant 5 minutes. Les étapes suivantes de PCR classique, de
migration et de quantification nous retournent les informations de la Figure V.13. La
fluorescence de tous les échantillons a été normalisée par rapport a celle des échantillons de
références complémentaires non irradiés. Les échantillons de références ont ainsi une
fluorescence égale a I'unité. Nous remarquons, sur la figure, que les échantillons irradiés et de
référence ont un niveau de fluorescence comparable. Cela signifie que les réactifs des
échantillons irradiés ne sont pas, ou peu, sensibles aux ondes élastiques pour une puissance

injectée au transducteur comprise entre 1W et 5W.
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' I Echantillons irradiés

1,01
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Fluorescence normalisée
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1 2 3 4 5

Puissance injectée (W)

Figure V.13 : Fluorescence en fonction de la puissance injectée au transducteur enterré. La
fluorescence de tous les échantillons est normalisée par rapport a celui de référence. La
fluorescence des échantillons de référence est donc unitaire. La durée d’irradiation est fixée a 5
minutes.

Les nombreux pipetages des microgouttes sont susceptibles d’induire la perte d’un
certain volume de la solution. De plus, lorsque les gouttes sont déposées sur le substrat, une
partie des réactifs peut d’adsorber a I'interface solide/liquide. Ces circonstances engendrent
une quantité de brins d’ADN qui peut varier, et donc une fluorescence fluctuante pour les
échantillons irradiés (Figure V.13 et puissance injectée de 2-3-4 W) et pour les échantillons de
référence (Figure V.13 et puissance injectée de 1 et 5 W). La puissance injectée maximum
testée est 5W ce qui est supérieur a la puissance nécessaire de notre dispositif pour échauffer

des gouttes a des températures comparables a la PCR (cf. Chapitre 4).

V.D.2.3. Effet de la durée d’irradiation

La durée d’irradiation peut aussi influencer les réactifs. Pour vérifier cela, la puissance
injectée a été fixée a 3,2W et nous avons modifié la durée d’irradiation des échantillons entre
5 et 30 minutes. Les étapes suivantes de PCR classique, de migration et de quantification, nous
retournent les résultats de la Figure V.14. Nous remarquons, comme précédemment, que la
fluorescence des échantillons irradiés correspond a celle des échantillons de référence avec
des légeres différences telles qu’observées auparavant. Nous pouvons conclure que le temps
d’irradiation n’a donc pas d’influence sur les réactifs de la PCR, jusqu’a des durées de |'ordre

de grandeur de la PCR traditionnelle, réalisée par un thermocycleur classique.
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Figure V.14 : Fluorescence en fonction de la durée d’irradiation. La fluorescence de tous les
échantillons est normalisée par rapport a celui de référence. La fluorescence des échantillons de
référence est donc unitaire. La puissance injectée au transducteur est fixée a 3,2W.
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V.E. Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté le principe de la réaction de PCR ainsi que I'enjeu
de la miniaturisation de celle-ci. Nous avons vu que, depuis I'avénement de la microfluidique il
y a plus de 20 ans, celle-ci a permis I'intégration de cette réaction au sein de laboratoires sur
puce embarquant plusieurs fonctions. Avec les avancées de la microfluidique, les
performances de la réaction de PCR sont continuellement améliorées, notamment a propos
des durées réactionnelles drastiqguement diminuées en raison de la faible inertie thermique

des microsysteémes.

Un dispositif PCR a ondes élastiques de surface a été développé par I'équipe de
Z.Guttenberg [33] avec lequel les gouttes contenant le mélange réactionnel de la PCR sont
déplacées par les ondes élastiques et les cycles thermiques de PCR réalisés par un élément
chauffant résistif en couche mince. Pour améliorer ce dispositif et éviter les différentes
remarques relevées dans la partie V.C.3, telle que la séparation du milieu réactionnel et de

I’huile, nous proposons le systéme d’échauffement de goutte étudié au quatrieme chapitre.

La contrainte de I’échauffement de goutte par ondes élastiques de surface impose une
viscosité du fluide supérieure a 10,8mPa.s pour atteindre des températures supérieures ou
égales a la température de dénaturation de la PCR. Nous avons montré que la réaction de PCR
par un thermocycleur commercial a effet Peltier, avec cette condition de viscosité, n’est pas
possible. En effet, les réactifs sont figés par la viscosité du liquide et I'échauffement se fait
principalement par conduction. La probabilité de rencontre des especes biologiques est alors
faible et la réaction n’a plus lieu. Notre dispositif s’avére alors avantageux dans le sens ou la
chaleur se propage surtout par convection forcée, ce qui augmenterait ainsi la probabilité de

rencontre des réactifs et favoriserait la réaction de PCR en milieu visqueux.

Pour finir, nous avons présenté une étude vérifiant que les réactifs de la PCR ne sont pas
affectés par les ondes élastiques de surface. Des échantillons classiques de PCR ont été
irradiés par des ondes générées a partir de notre dispositif a transducteur enterré. Ces
échantillons irradiés ont ensuite subi avec succés des cycles de réaction de PCR par un
thermocycleur classique commercial ce qui nous assure que les ondes élastiques de surface
n’impactent pas les réactifs de la PCR et que les deux sont ainsi compatibles. La réaction de
PCR pourrait donc étre réalisée a I'aide d’un systéeme d’échauffement par ondes élastiques de

surface.
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Conclusion générale et perspectives

Au cours de ce travail, nous avons présenté un systéme microfluidique a onde élastique
de surface dans l'intention de dupliquer des séquences ADN par la réaction de PCR. Cette
étude s’inscrit dans le cadre d’un projet de développement d’un laboratoire sur puce
embarquant plusieurs réactions et analyses biologiques. Nous avons ainsi étudié différents

aspects.

Le systeme microfluidique a été réalisé sur un substrat piézoélectrique de niobate de
lithium de coupe Y+128° puisque d’une part, ce type de monocristal permet la génération et la
propagation d’onde de Rayleigh sans pertes et d’autre part, le coefficient de couplage
électromécanique selon la direction de propagation X est élevé. Des techniques classiques de
microélectronique telles que la lithographie optique et la pulvérisation cathodique ont été

utilisées pour fabriquer les transducteurs.

Pour une bonne observation des phénomenes d’échauffements et de mélange liés a
I'interaction entre les ondes de Rayleigh et des microgouttes, un revétement aux
caractéristiques hydrophobes entre le substrat, aux propriétés intrinseques hydrophiles, et les
gouttes est nécessaire. Au cours de ces travaux, nous avons développé une couche
hydrophobe dont la réalisation est simple. Apres dissolution de granulés de copolymere de
P(VDF-TrFe) avec du butanone, la solution est étalée sur le substrat par spin-coating.
L'optimisation des parametres expérimentaux nous a conduit a obtenir une couche dont
I’épaisseur est de 100nm et ne perturbe pas la propagation des ondes élastiques de surface
Elle permet, d’une part, de maintenir des gouttes pour étudier leur échauffement lorsque la

surface est structurée en zone hydrophobe/hydrophile.

D’autre part, le projet de réalisation d’un laboratoire sur puce a base d’ondes élastiques
de surface impose de contréler le déplacement de gouttes. Nous avons montré que cette
couche permet le déplacement de goutte avec des puissances injectées aux transducteurs
comparables a celles avec d’autres types de revétement, ce qui en fait un revétement

alternatif aux autres parfois compliqué a mettre en ceuvre.
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La PCR étant basé sur des cycles thermiques, nous nous sommes alors intéressés au
phénomeéne d’échauffement de goutte par les ondes élastiques de surface. Plus précisément,
|’étude était orientée suivant deux points cruciaux. Le premier portait sur I'uniformité de la
température des gouttes, essentielle pour ce type de réaction, et le second concernait la
minimisation de la puissance électrique du systeme. En effet, dans I'optique de I'intégrer sur
un dispositif type WTAS, il est important de penser dés maintenant a des systémes

consommant le moins d’énergie possible.

I a été mis en évidence que l'uniformité se dégrade avec lI'augmentation de la
température de la goutte. Nous avons alors déterminé les meilleures conditions
expérimentales pour obtenir une uniformité optimum. Nous retenons que le parameétre
principalement influant est la fréquence des ondes élastiques et qu’elle doit étre choisie la
plus faible possible. Nous avons ensuite présenté un nouveau systeme d’échauffement a
transducteur enterré sous une couche de dioxyde de silicium. Les gouttes sont ainsi placées
directement sur le dispositif ce qui, comme nous I'avons montré, améliore 'uniformité de la
température de la goutte et diminue les puissances électriques en jeu. Effectivement,
I’échauffement du transducteur par effet Joule capté par la goutte et le mélange interne plus

efficace en sont les principaux facteurs.

Rappelons tout de méme qu’au-dela de la PCR, I'étude de I’échauffement et de
I"'uniformité de la température dans les gouttes peut servir dans d’autres réactions biologiques

ou chimiques dont la cinétique dépend souvent de la température.

Pour finir, nous avons vérifié et validé la compatibilité des réactifs de la PCR avec les
ondes élastiques de surface. Dans un premier temps, sachant que I'échauffement de gouttes
par un dispositif a ondes élastiques de surface nécessite des liquides visqueux, nous avons
montré |'avantage qu’apporte ce type de systéme par rapport a un thermocycleur classique a
effet Peltier dans cette situation. L’échauffement étant principalement par conduction avec ce
dernier, les réactifs sont figés par la viscosité du milieu et la PCR n’a plus lieu. La chaleur dans
une goutte échauffée par un dispositif a ondes élastiques de surface se propage par
convection forcée. La probabilité de rencontre des réactifs devrait ainsi augmenter et une PCR
serait alors possible. Dans un second temps, des échantillons classiques de PCR ont été irradiés
par des ondes élastiques avant d’effectuer une PCR par un thermocycleur standard a effet
Peltier. La réussite de la réaction nous a aidé a conclure que les ondes élastiques de surface

sont bien compatibles avec les réactifs de la PCR.

La suite du projet s’articule autour de différents points. Le premier, qui parait évident,
est la réalisation d’une premiére PCR en microgoutte échauffée par onde élastique de surface.
Pour cela, une calibration infrarouge préalable des échantillons de PCR sera nécessaire pour
déterminer leur émissivité. Les cycles thermiques et la stabilisation de la température
pourront étre automatisés par le logiciel LabView et un algorithme PID. La consigne contrélera
la puissance de sortie du générateur de signaux tandis que la mesure de température sera

effectuée par la caméra thermique.
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Le second point concerne la diminution des puissances électriques. La couche de
dioxyde de silicium du dispositif a transducteur enterré peut étre remplacée par un autre
matériau tel que le nitrure d’aluminium (AIN) permettant I'amélioration du coefficient de
couplage électromécanique. De cette maniére, la puissance électrique nécessaire pour
atteindre les mémes températures sera ainsi réduite. Une premiére étape d’optimisation de la
croissance de couche d’AIN sur niobate de lithium est nécessaire afin de déterminer les
conditions expérimentales indispensables a I'obtention d’une couche d’AIN hexagonale

orientée suivant I'axe cristallin (002).

Enfin, nous avons montré dans la conclusion du quatrieme chapitre que Ia
thermographie infrarouge est une technique intéressante pour évaluer ['efficacité de
transducteurs. Dans le cas de substrat piézoélectrique a faible perte de propagation,
I’'observation infrarouge de deux gouttes placées de chaque c6té du transducteur permet de
déterminer qualitativement I'efficacité du transducteur. Avec des substrats a plus forte perte
de propagation, il est possible d'imager directement le parcours de I'onde. En effet, le
frottement entre les couches atomiques a la surface du substrat lors du passage de I'onde
libére une partie de I'énergie qui chauffe la surface. La thermographie infrarouge est donc une
méthode tres avantageuse dans le sens ol les mesures sont non destructrices et s’effectuent
sans contacts. C'est une technique qui mérite d’étre étudiée d’avantage car elle peut étre
utilisée pour comprendre et surtout améliorer le fonctionnement de dispositifs a ondes

élastiques de surface.
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Systéme microfluidique a onde élastique de surface : Vers la duplication d'ADN par PCR.

Dans ce travail, un systeme microfluidique a base d’ondes élastiques de surface a été développé dans
le but de réaliser une réaction d’amplification de brins d’ADN par cycle de température (PCR). Nous
avons principalement étudié la température et I'uniformité de I'échauffement des gouttes irradiées
par des ondes de type Rayleigh. Ces derniéres sont générées a la surface d’'un substrat
piézoélectrique de Niobate de Lithium (LiNbO;). Nous avons pensé un systéme consommant le moins
d’énergie électrique possible pour atteindre les températures désirées et permettant une meilleure
uniformité de la température des gouttes. Pour cela, un dispositif a transducteur enterré a été réalisé
sous une couche isolante de silice. Les gouttes sont ainsi directement posées sur le transducteur ce
qui limite les pertes et améliore la répartition de la chaleur au sein des gouttes. Nous avons ensuite
vérifié que les réactifs de la PCR ne sont pas affectés par les ondes de Rayleigh ce qui laisse présager
que la PCR peut étre réalisée a I'aide d’un systeme d’échauffement par ondes de Rayleigh. Par
ailleurs, le déplacement de goutte sur ce type de substrat de LiNbO; est important pour des
applications de type laboratoire sur puce. Ce substrat ayant des propriétés hydrophiles, des
revétements ont été développés afin de minimiser la force nécessaire a I'actionnement des gouttes.
Dans ces travaux, nous proposons un nouveau type de couche a base de copolymére P(VDF-TrFe)
dont la fabrication est simplement réalisée par dissolution et étalement par spin-coating. Nous avons
montré que ce type de couche n’affecte que trés peu la propagation des ondes de Rayleigh et les
propriétés hydrophobes sont équivalentes a d’autres revétements.

Mots clés : Dispositifs a ondes élastiques de surface, microfluidique digitale, onde de Rayleigh,
thermographie infrarouge, laboratoire sur puce, interaction SAW/microgoutte, couche hydrophobe

Microfluidic system using surface acoustic wave: Toward the DNA amplification by PCR.

In this work, a microfluidic system based on surface acoustic wave has been developed in order to
achieve the amplification of DNA strands by temperature cycling (PCR). We studied mainly the
temperature and the heat uniformity of microdroplets irradiated by Rayleigh waves. These waves are
generated at the surface of a lithium niobate substrate. We propose a system allowing better
temperature uniformity within microdroplets with an optimal energy consumption. For this, a device
with buried transducer has been developed under an insulating layer (Silice). The droplets are then
placed directly on the transducer which limits losses and improves the distribution of heat within the
microdroplets. We then verified that the PCR reagents are not affected by the Rayleigh waves which
suggests that PCR can be performed using a heating system by Rayleigh waves. Moreover, the move
of microdroplets on this kind of LiNbO3 substrate is important for lab on chip applications. This
substrate having hydrophilic properties, some coatings have been developed to minimize the
required force to actuate the microdroplets. In this work, we developed a new hydrophobic layer
based on copolymer P(VDF-TrFe) whose production is simply made by dissolving and spreading by
spin-coating. We have shown that this kind of layer is compatible with Rayleigh waves and that the
hydrophobic properties are equivalent to other coatings.

Keywords : Surface Acoustic Wave (SAW) device, digital microfluidic, Rayleigh wave, Infrared

thermography, lab on a chip, SAW/microdroplet interaction, hydrophobic layer
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