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1.3.1 Agrégation de particules . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17
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2.3.2 Séparation d’un mélange de protéines . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 126
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Préambule

La microfluidique est un domaine de recherche en pleine expansion depuis une dizaine
d’années, dont la vitalité est nourrie par la diversité de ses applications. Sa définition histo-
rique, de physicien, est l’étude des écoulements fluides dans des canaux, capillaires ou milieux
poreux, dont la dimension la plus faible est de l’ordre de quelques microns. Cette définition
n’est aujourd’hui plus suffisante pour couvrir l’ensemble des activités de recherches désignées
par le terme “microfluidique”, qui comprend entre autres l’étude de phénomènes physiques, la
chimie analytique ou encore la biologie moléculaire.

Cette diversité d’applications explique l’engouement actuel pour ce domaine de recherche,
dont le développement a principalement eu lieu dans les universités possédant des centres de
microfabrication qui se sont ouverts sur les départements de chimie et de biologie. Plusieurs
pays possèdent de nombreux centres de recherche utilisant des techniques microfluidiques.
Nous pouvons citer, entre autres, les États Unis, le Japon, la Suisse, les Pays-Bas, la Grande-
Bretagne. L’un des exemples le plus marquant de l’intérêt porté à la microfluidique par une
large communauté de chercheurs est la multiplicité des colloques ou sessions “microfluidique”
dans les conférences nationales et inernationales. La France est actuellement en train de
développer activement ce domaine de recherche et dans la continuité de ce développement,
un laboratoire de microfluidique a été créé à l’ESPCI en 2001, quelques mois avant le début
de ma thèse.

Trois thèmes de recherches ont alors été définis pour satisfaire un double objectif. Tout
d’abord nous voulions montrer la diversité des sujets d’études pouvant être abordés sous
un angle microfluidique et illustrer ainsi la richesse de ce domaine de recherche. D’autre
part l’utilisation de différentes techniques de microfabrication ainsi que la présence d’une
étude théorique a permis d’accompagner la mise en place du laboratoire et des techniques
de microfabrication sans porter préjudice à l’avancement de ce travail de thèse. Bien entendu
chacun des thèmes présente un intérêt intrinsèque sans lequel son étude ne serait être justifiée.
Mon travail de thèse s’est donc articulé autour des trois axes principaux suivants.

– Tout d’abord nous avons étudié l’influence d’un cisaillement hydrodynamique
sur un processus d’agrégation de particules paramagnétiques. Les processus
d’agrégation sont présents dans de nombreuses situations, où ils peuvent être souhai-
tables ou au contraire un phénomène parasite. Nous verrons dans la première partie
de ce manuscrit (p. 35) les avantages que présente une approche microfluidique lors de
l’étude d’un tel système : bon contôle des écoulements, observation directe aisée dans
des canaux microfabriqués en verre-silicium ou en poly(diméthyl siloxane).

– La seconde partie (p. 53) est quant à elle orientée vers un thème de recherche initié
ou plutôt réactivé par la microfluidique : l’électrocinétique linéaire, couplage entre
les flux hydrodynamiques et les courants électriques. Des courants électriques peuvent
être induit par des gradients de pression et réciproquement un champ électrique peut
générer un flux hydrodynamique, les deux phénomènes dépendant de l’état de surface
du canal utilisé. La possibilité offerte par les techniques de microfabrication de contrôler
la topographie des surfaces a permis le développement de nombreux systèmes utilisant
des effets électrocinétiques. L’objectif du travail théorique présenté ici est d’étendre
l’étude de ces phénomènes aux géométries complexes rencontrées dans les systèmes
microfluidiques.

– La dernière partie de ce manuscrit (p. 109) présente la réalisation d’un microsystème
d’analyse de protéines, illustrant le domaine le plus actif de la microfluidique : les
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microsystèmes d’analyses intégrés appliqués à la biologie. L’étude des protéines, la pro-
téomique, est un axe de recherche extrêmement développé et de nombreux groupes
cherchent à améliorer leurs techniques d’analyses en utilisant l’outil microfluidique. La
microfluidique et les techniques de microfabrication sont ici utilisées pour permettre le
bon contrôle des très faibles volumes d’échantillons mis en jeu. Il est également possible
d’implémenter sur le même système plusieurs fonctions d’analyses afin de limiter les
contaminations et diminuer les temps d’analyse. Le système que nous avons développé
permet la préparation d’un mélange de protéines en vue d’une analyse par spectrométrie
de masse. Fabriqué en poly(diméthyl siloxane) en utilisant les techniques de microfa-
brication “douce” à deux niveaux, il comporte un étage de séparation électrophorétique
suivi d’une étape de digestion enzymatique mettant en œuvre des pompes et des vannes
microfabriquées.

La structure du manuscrit est la suivante. Le chapitre premier (p. 11) est une introduction
générale sur la microfluidique suivie de la présentation des trois thèmes abordés. Le chapitre
second (p. 19) présente les techniques de microfabrication utilisées au cours de ce travail.
Les trois thèmes présentés ci-dessus sont ensuite traités dans trois parties totalement indé-
pendantes : la première partie décrit les expériences d’agrégation de particules en présence
d’un cisaillement (p. 35), la deuxième partie traite des phénomènes électrocinétique dans un
contexte microfluidique (p. 53) et la dernière partie présente le microsystème d’analyse de
protéines que nous avons développé (p. 109). Les références bibliographiques sont regroupés
à la fin du manuscrit (p. 139).



Chapitre 1

Introduction générale

1.1 Aperçu historique

1.1.1 Les origines de la microfluidique

La microfluidique est l’étude des écoulements à l’échelle de quelques microns dans des
systèmes microfabriqués. Cette définition lapidaire traduit difficilement la variété des sujets
d’études couverts par ce domaine qui vont de la chimie analytique aux têtes d’imprimantes à
jet d’encre. Cette pluralité des sujets se retrouve dès les premières réalisations microfluidiques
qui datent de la fin des années 70. Il est difficile de désigner tel ou tel système comme étant le
premier circuit microfluidique jamais fabriqué. Néanmoins deux systèmes apparaissent régu-
lièrement comme des ancêtres [1,2]. En 1978, Little a développé un micro-système réfrigérant
pouvant atteindre 80 K en quelques minutes à partir d’un cycle de Joule-Thomson, où les
échanges thermiques sont grandement accrus grâce à la miniaturisation [3,4]. En 1979, le pre-
mier système de chromatographie a été réalisé par Terry [5] pour séparer des hydrocarbures en
phase gazeuse. Ce système possédait déjà plusieurs fonctions avancées, telles une vanne pneu-
matique et un capteur de débit, mais il a fallu attendre près de 20 ans pour assister à un réel
développement de la microfluidique. On peut expliquer ce retard par la technicité nécessaire à
la fabrication des micro-systèmes et aux cloisonnements existants entre technologues, physi-
ciens et chimistes. Le transfert des connaissances a été permis par la multiplication des centres
de micro-fabrication au sein des grandes universités. Étrangement, les techniques de micro-
fabrication ont été utilisées tout d’abord pour créer des microsystèmes complexes comme des
accéleromètres, avant d’être appliquées à des systèmes plus simples que sont les microcan-
naux. La redécouverte des microcanaux permit à des physiciens d’étudier des phénomènes
fondamentaux puis des chimistes et des biologistes commencèrent à utiliser la microfluidique
à partir du milieu des années 90.

Parmi le grand nombre d’applications de la microfluidique, deux principales directions
peuvent être distinguées. D’une part l’utilisation de la microfluidique comme outil pour étudier
des phénomènes avec une plus grande précision. Dans cette optique nous pouvons mentionner,
entre autres, les phénomènes de glissements à l’interface liquide-solide [6, 7], la percolation,
l’étirement de macromolécules dans des écoulements [8] et le processus d’agrégation de parti-
cules soumises à un écoulement, qui sera traité dans la deuxième partie de ce manuscrit.

D’autre part, la microfluidique peut être utilisée pour créer des systèmes d’analyses chi-
miques ou biologiques. Les apports de la microfluidique sont alors multiples : grande sensi-
bilité, portabilité ou haut débit. Ce domaine des microsystèmes d’analyses totales intégrées,

11



12 Chapitre 1. Introduction générale

plus connu sous le nom de MicroTaS, est actuellement un des plus actifs.

1.1.2 Les microsytèmes d’analyses intégrés

1990 : l’introduction du concept de µTAS

Nous avons mentionné ci-dessus le premier microsystème de chromatographie en phase
gazeuse qui date de la fin des années 70. Mais l’intérêt de la microfluidique pour réaliser des
analyses chimiques ou biologiques n’est apparu qu’au début des années 1990 avec l’introduc-
tion par A. Manz du concept de “Micro Total Analysis System ” [9]. Un µTAS regroupe sur
le même substrat un ensemble de fonctions permettant l’analyse complète d’un échantillon,
on parle alors de “laboratoire sur puce”. Dans sa forme la plus évoluée, un système d’analyses
intégrés doit comporter toutes les étapes de préparation de l’échantillon brut, une goutte de
sang par exemple, les étapes de séparation, d’analyse et de détection menant au résultat es-
compté. Les avantages apportés par la minuaturisation sont nombreux, mais nous pouvons
mentionner tout particulièrement la diminution des volumes des échantillons et des réactifs
ainsi que la possibilité de réaliser un grand nombre d’analyses paralèllement sur le même sys-
tème (high throughput). Ces deux aspects étant particulièrement intéressants pour les analyses
biologiques, les applications des microsystèmes ont dépassé le domaine de la chimie analytique
pour investir celui des analyses biologiques.

2004 : un domaine en pleine croissance

Aujourd’hui le domaine des µTAS est très actif, il suffit pour s’en convaincre de compter
la part grandissante des articles traitant de microsystèmes publiés dans des journaux “géné-
ralistes” comme Analytical Chemistry, Electrophoresis ou encore Physical Review Letters, et
le succès grandissant des conférences liées à ce domaine comme µTAS ou Nanotech.

Plusieurs articles de revues, publiés ces dernières années, permettent d’apréhender la ri-
chesse de ce domaine. Une vision globale des microsystèmes est donnée par les revues de
A. Manz [2, 10] mises à jour récemment [11]. Plus spécifiquement, des revues traitant des
microsystèmes d’analyses médicales [12], dédiés à la protéomique [13] ou aux systèmes en
polymères [14,15] ont été publiées en 2002-2003.

Plus particulièrement, les systèmes destinés à la biologie couvrent l’ensemble du spectre
allant de l’ADN à la cellule en passant par les protéines. Sans prétendre à la moindre ex-
haustivité, on peut mentionner des systèmes permettant de séparer l’ADN [16,17], d’étudier
la cristallisation des protéines [18], ou encore de trier des cellules [19]. Des microsytèmes
permettent également d’analyser des mélanges de protéines en utilisant une digestion enzy-
matique suivie d’une analyze par électrophorèse [20,21,22].

Des systèmes plus complets ont récemment été présentés, se rapprochant du concept de
µTAS introduit précédemment. Nous pouvons mentionner le système portable développé à
l’université de Berkeley [23] qui permet de détecter la présence de bactéries dans un échantillon
brut à l’aide d’un protocole basé sur l’amplification de l’ADN, l’identification étant réalisée
par électrophorèse capillaire. Un système similaire a également été développé par Motorola
jusqu’à un stade avancé avant que le projet ne soit stoppé [24].

Ces exemples d’intégrations très poussées restent marginales car l’intérêt de systèmes réel-
lement portables n’est pas encore démontré pour des applications civiles. L’objectif actuel est
plus de développer des plates-formes d’analyses autonomes pour des laboratoires de recherche
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ou des instituts médicaux. La grande majorité des systèmes développés actuellement com-
porte donc deux ou trois fonctions s’insérant dans un protocole d’analyse “macroscopique”
plus complexe, la miniaturisation permettant un meilleur contrôle des flux et une plus grande
sensibilité.

Quelques perspectives scientifiques et industrielles

Bien entendu il ne s’agit pas ici de produire une analyse du domaine des µTAS à long
terme mais de souligner quelques points qui paraissent importants. Le développement des
microsystèmes nécessite des investissements importants que peu d’institutions de recherche
publiques peuvent supporter seules, malgré l’utilisation de nouveaux matériaux plastiques
et élastomères. De plus ce domaine de recherche a un but applicatif clair et se tourne donc
naturellement vers le secteur privé afin de développer des systèmes complets.

Plusieurs sociétés ont investi ce domaine ces dernières années et proposent des produits
performants. Parmi celles-ci on peut citer Caliper et Agilent qui proposent des systèmes d’ana-
lyses par électrophorèse, ainsi que Fluidigm qui vend des systèmes d’aide à la cristallisation
de protéines. En comparaison avec le nombre élevé de microsystèmes développés dans les la-
boratoires, le passage au stade industriel reste pour l’instant marginal. Mais lorsque le pas
est franchi, les perspectives industrielles sont de l’ordre du milliard d’euros par an.

L’activité de recherche est très active, tout particulièrement dans le domaine de la biologie
mais cette variété peut poser des problèmes de visibilité. Il est difficile de comparer objec-
tivement les différentes méthodes utilisées, chaque groupe présentant les meilleurs résultats
obtenus pour un type d’analyse donné. Il serait utile de définir des analyses standard qui
serviraient d’étalons à tous les systèmes. Se pose alors le problème d’identifier le protocole
d’analyse qui sera le plus utilisé dans les prochaines années, comme l’a été l’électrophorèse
capillaire automatisée pour le séquençage du génome. Dans le cas de la protéomique, seule
l’utilisation de la spectrométrie de masse parait certaine, ce qui explique le développement
des microsystèmes possédant une interface avec un spectromètre [25,26].

Du point de vue de l’utilisateur, il existe une forme de conservatisme, liée également au
manque de visibilité, qui freine le développement des microsystèmes dans les centres d’ana-
lyses. L’absence d’une plate-forme de détection standardisée est également un handicap sou-
vent évoqué.

En conclusion, le domaine des microsystèmes doit entrer dans une phase de maturation où
un tri devra s’effectuer parmi le grand nombre de technologies et de matériaux disponibles.
L’introduction de standards permettra également une meilleur visibilité, incitant utilisateurs
et industriels à se tourner vers les microsystèmes. Dans une optique de recherche plus fonda-
mentale, on peut mentionner l’utilisation de nouveaux matériaux, la mise au point et l’inté-
gration de systèmes de détections sensibles ou encore l’amélioration des connections entre les
échantillons macroscopiques et les microsystèmes par le biais de systèmes de préconcentra-
tions.

1.2 Quelques rappels sur les systèmes microfluidiques

Les dimensions typiques des microsystèmes sont comprises entre une fraction de micron
et le millimètre. Si l’on excepte les phénomènes de raréfaction des gaz qui mettent en jeu
des comportements physiques particuliers, la physique des microsystèmes ne diffèrent pas
de la physique classique. Néanmoins l’augmentation du rapport surface sur volume nécessite
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de prendre davantage en compte des phénomènes surfaciques le plus souvent négligés à plus
grande échelle. Parallèlement certaines forces telle la gravité peuvent devenir négligeables.

Nous ne détaillerons pas ici l’ensemble des phénomènes physiques pouvant être mis en jeu
dans les microsystèmes mais nous nous concentrerons sur quelques points fondamentaux qui
prendront toute leur place dans la suite de ce mémoire. Nous soulignerons ensuite l’importance
de la microfabrication, dont les principales techniques utilisées au cours de ce travail seront
présentées dans le prochain chapitre.

1.2.1 L’hydrodynamique à bas nombre de Reynolds

Lorsque l’on traite de microfluidique il semble indispensable d’introduire l’hydrodyna-
mique à bas nombre de Reynolds (Re) défini par :

Re =
ρUL

η
(1.1)

où U et L représentent la vitesse et la longueur typique de l’écoulement, η et ρ étant la
viscosité et la masse volumique du fluide. Ce nombre sans dimension est le rapport des forces
inertielles vis-à-vis des forces visqueuses. Lorsque le nombre de Reynolds est petit, l’équation
de Navier-Stokes

Dv

Dt
= −1

ρ
∇p+ ν∆u +

1
ρ
F (1.2)

devient, si l’on considère de plus un écoulement stationnaire,

η∆v −∇p+ F = 0 (1.3)

où η est la viscosité dynamique et F est une force extérieure par unité de volume.
Les canaux utilisés dans les systèmes microfluidiques ont souvent des rapports d’aspects

importants. Leur largeur w est grande devant l’épaisseur h ce qui permet de négliger les effets
de bords, la vitesse étant uniforme sur toute la largeur. En utilisant cette approximation
(w/h � 1) dans le cas où il n’y a pas de force extérieure F appliquée, la résolution de
l’équation précédente est de la forme :

v = −z(h− z) 1
2η
∇P, (1.4)

où ∇P est le gradient de pression uniforme sur toute la longueur du canal. Le débit cores-
pondant Q est donné par :

Q = −h
3w

12η
∇P, (1.5)

ce qui correspond à une vitesse moyenne v0 :

v0 = − h2

12η
∇P. (1.6)

La vitesse moyenne de l’écoulement varie comme le carré de l’épaisseur du canal. La minia-
turisation est donc très défavorable aux flux hydrodynamiques générés par des gradients de
pression. De plus un nombre de Reynolds petit implique l’absence des phénomènes turbulents
qui sont utilisés dans les systèmes macroscopiques pour assurer le mélange. Ce problème du
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mélange, crucial dans les systèmes d’analyses intégrés, sera traité dans la dernière partie du
manuscript.

Néanmoins l’absence de turbulence présente des avantages. Il est ainsi possible d’obtenir
des valeurs de cisaillement conséquentes, de l’ordre de plusieurs dizaines de hertz, en conser-
vant un caractère laminaire à l’écoulement. Cet aspect est utilisé actuellement au laboratoire
pour étudier la rhéologie de fluides complexes. Nous utiliserons également cette caractéris-
tique pour étudier l’influence du cisaillement sur la dynamique d’agrégation de particules
(Part.I,p.35).

1.2.2 L’influence des surfaces

Comme mentionné précedemment il est nécessaire de prendre en compte les forces surfa-
ciques qui pouvaient souvent être négligées dans les systèmes de tailles centimétriques. Nous
nous intéresserons dans cette section à deux d’entre elles qui joueront un grand rôle dans la
suite de ce travail.

L’électrocinétique

Lorsqu’un électrolyte est au contact d’une surface, celle-ci se charge spontanément et
acquiert un potentiel électrique ζ. Cette charge surfacique perturbe la distribution des ions
sur une distance λD comprise en pratique entre 1 et 100 nm. La charge de l’électrolyte est
alors non-nulle à proximité de la paroi.

Cette couche chargée peut être advectée par un flux hydrodynamique générant un courant
électrique appelé courant d’écoulement. De manière symétrique si l’on applique un champ élec-
trique tangent à la paroi, cette couche chargée se déplace, entrainant un flux hydrodynamique
appelé flux électroosmotique.

Nous détaillerons dans la partie II les effets électrocinétiques. D’une manière générale si un
champ électrique E est appliqué dans un canal dont les parois sont au potentiel ζ, la vitesse
du flux est donnée par :

v = −ζε
η

E (1.7)

où ε et η sont la permitivité et la viscosité du fluide.
Cette vitesse est uniforme sur toute la largeur du canal, il s’agit d’un écoulement de

type bouchon. Pour une différence de potentiel électrique donnée entre les deux extrémités
d’un canal, la vitesse du flux sera donc indépendante de l’épaisseur du canal. À la différence
d’un écoulement de Poiseuille, où la vitesse moyenne dépend du carré de l’épaisseur, le flux
électroosmotique subit la minuaturisation sans dommage.

De plus, l’aspect Electrique des M E MS encourage la réalisation de systèmes fluidiques
contrôlés par des champs électriques. Toutes les techniques de microfabrication permettant le
dépot d’électrodes, et elles sont nombreuses [27], peuvent potentiellement être utilisées pour
contrôler des flux électroosmotiques.

Des systèmes microfluidiques ont également été conçus autour d’effets électrocinétiques
induits par des champs alternatifs créés par des réseaux d’électrodes microfabriqués [28,29,30].

L’adsorption

Le phénomène d’adsorption décrit l’accumulation d’objets aux interfaces liquide-solide ou
plus généralement entre deux phases. L’origine de ce comportement est la différence d’affinité
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existant entre un objet (molécule, particule solide,. . . ) et chacunes des deux phases.
Dans le cas d’un objet en suspension dans un canal, l’objet peut “aimer” davantage les

parois que le solvant. Si un tel objet entre en contact avec une paroi, cette situation est plus
favorable du point de vue énergétique, il voudra donc y rester le plus longtemps possible. Les
objets présents dans le système sont à l’équilibre à une certaine concentration dans le volume,
les parois étant également recouvertes d’objets à une concentration surfacique donnée. La
miniaturisation augmentant le rapport surface sur volume, la proportion d’objets adsorbés
sera plus importante dans un système microfluidique, toute chose étant égale par ailleurs. De
plus la diminution des distances accélere le phénomène d’adsorption qui utilise la diffusion
pour amener les objets au contact des parois.

Le phénomène d’adsorption peut être utilisé en chromatographie pour séparer des analytes
ayant des affinités différentes pour les parois. La vitesse moyenne des analytes est alors celle
du fluide multipliée par la fraction de temps où ils ne sont pas adsorbés. On peut également
le considérer comme un phénomène parasite très génant lors du transport d’un produit à
l’intérieur d’un capillaire. Bien entendu cela est génant lorsque le fonctionnement n’est pas
continu. Dans le cas contraire les parois saturent, ayant une capacité d’adsorption finie, et
après une phase transitoire l’adsorption n’est plus un problème. Mais dans le cas du transport
d’une quantité finie de produit à travers un circuit microfluidique, une partie importante, voire
la totalité, peut se “perdre” en cours de route. L’adsorption étant un phénomène dynamique,
un deuxième problème peut apparaitre si le produit adsorbé retourne en solution à un moment
innoportun. L’adsorption peut également perturber les flux électroosmotiques en modifiant la
charge de surface des microcanaux.

Ces phénomènes seront illustrés dans les deuxième et dernière parties de ce manuscrit où
l’adsorption de particules et de protéines seront présentes.

1.2.3 L’importance de la microfabrication

La microfluidique est directement issue du monde des MEMS (Micro Electro Mechanical
Systems) qui s’est développé à partir des techniques de microfabrications mises au point
pour la microélectronique. Depuis la fin des années 90, des méthodes de fabrication ont été
développées spécifiquement pour la microfluidique, comme la lithographie molle. Cet héritage
technologique est toujours très présent car les avantages liés à la miniaturisation dépendent
considérablement de l’étape de fabrication.

Un bon contrôle des écoulements et une bonne reproductibilité ne peut être assuré que
dans des sytèmes dont les dimensions sont parfaitement définies. De plus tous les phéno-
mènes de surfaces, dont l’importance a été introduite dans la section précédente, dépendent
considérablement des techniques de microfabrication.

Nous détaillerons dans le chapitre suivant (p. 19) les techniques utilisées au cours de ce
travail pour réaliser les microsystèmes.

1.3 Présentation des trois thèmes abordés durant la thèse

En conclusion de ce chapitre d’introduction, les trois parties formant le cœur de ce ma-
nuscrit seront présentées brièvement. Il n’existe pas de fil conducteur logique liant ces parties,
chacunes pouvant être lues indépendament. Néanmoins la réunion de ces trois thèmes illustre
la variété des sujets et des approches offerts par la microfluidique.
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Le premier d’entre eux exploite le très bon contrôle des écoulements que l’on peut ob-
tenir dans un microcanal. Nous avons étudier un phénomène d’agrégation en présence d’un
cisaillement hydrodynamique. La microfluidique est ici utilisée comme un nouvel outil pour
le physicien.

Le second thème est une étude théorique des phénomènes électrocinétiques. L’objectif
est ici de donner un formalisme et quelques outils analytiques adaptés aux microsystèmes,
en étendant les études originelles des effets électrocinétiques dans des canaux homogènes et
droits [31,32,33] à la variété des géométries permises par les techniques de microfabrication.

Issue d’une collaboration avec le Laboratoire de Biologie et Diversité Cellulaire de l’ESCPI,
le troisième projet est un exemple de µTAS d’analyse de protéines. Il s’agit là d’une application
classique de la microfluidique, mais qui présente l’originalité de coupler dans le même système
deux modes de contrôle des écoulements : l’électroosmose et des pompes intégrées.

1.3.1 Agrégation de particules

Nous avons vu que les circuits microfluidiques permettaient un très bon contrôle des écou-
lements. Ces systèmes sont donc particulièrement adaptés pour étudier l’influence des écoule-
ments sur des processus physiques. Nous nous intéresserons dans la partie I à l’influence d’un
écoulement laminaire sur la cinétique d’agrégation de particules paramagnétiques soumise à
un champ magnétique colinéaire à l’écoulement.

Soumises à un champ magnétique, les particules acquièrent un moment dipolaire. Pour
minimiser l’énergie du système, les dipôles s’alignent en direction du champ pour former
des châınes de particules. La portée de l’interaction magnétique étant limitée, le mouvement
entre les particules est Brownien à grande distance. En l’absence d’écoulement, l’agrégation
est contrôlée par la diffusion et la taille des châınes évolue avec le temps en puissance 1

2 .
Un mode d’agrégation gouverné par la diffusion devient donc défavorable lorsque le dia-

mètre des particules est trop grand. Pour s’affranchir de cette limite, nous nous avons remplacé
le transport par diffusion par un transport par advection. À courte distance l’interaction di-
polaire domine toujours, et permet la formation des châınes, mais le processus qui approche
les particules n’est plus la diffusion mais un gradient de vitesse (Fig. 1.1).

champs
de vitesse

(a) (b) (c)

Fig. 1.1 – Processus d’agrégation sous écoulement. (a) Deux particules se trouvent sur des lignes
de champ de vitesse différentes ; (b) la particule la plus rapide a rattrapé la plus lente, l’interaction
dipolaire permet alors la formation d’un doublet.

Nous montrerons que ce processus d’agrégation dépend linéairement du temps, le taux
de croissance résultant de la compétition entre l’interaction magnétique et la force de trainée
visqueuse. Un modèle basé sur l’équation de diffusion-agrégation (Théorie de Smoluchovski)
sera développé pour décrire le comportement de ce système.

Cette partie sera centrée autour d’un article à parâıtre dans Journal of Colloids and
Interface Science.
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1.3.2 Électrocinétique linéaire pour géométries microfluidiques non tri-
viales

La partie suivante présente des travaux théoriques traitant des phénomènes électrociné-
tiques. L’électrocinétique réunit les phénomènes de transports hydrodynamiques et électriques
pouvant avoir lieu au sein d’un électrolyte. Plus spécifiquement nous allons présenter les phé-
nomènes d’électroosmose et de courant d’écoulement qui peuvent se développer au sein d’un
circuit microfluidique.

Après avoir introduit le formalisme linéaire qui sera utilisé dans toute la suite, les symé-
tries entre courant d’écoulement et flux électroosmotique seront prouvées dans le cas d’une
topologie quelconque 1. Nous appliquerons ensuite l’approximation de couche de Debye fine,
classique pour l’électroosmose, au cas du courant d’écoulement. Nous vérifierons au passage
que les symétries introduites précédement sont toujours valides dans le cas de cette approxi-
mation. Dans le dernier chapitre nous donnerons les structures des courants électriques et des
flux hydrodynamiques se développant dans des géométries modulées modèles qui ont montré
leur intérêt dans plusieurs systèmes microfluidiques [35,36].

1.3.3 Laboratoire sur puce pour la protéomique

Évoqués lors de l’introduction, les microsystèmes d’analyses intégrés ( Micro Total Ana-
lysis System) sont l’un des domaines les plus actifs de la microfluidique et tout spécialement
ceux déstinés à la biologie. Les contraintes associées aux analyses biologiques sont nombreuses.
Nous pouvons mentionner tout particulièrement :

– les diverses contaminations,
– la complexité et le nombre des opérations,
– les très faibles volumes mis en jeu.

Cette dernière caractéristique illustre le mieux l’utilité de la microfluidique dans le domaine
biologique. Mais la miniaturisation n’est pas la seul motivation. En effet la possibilité de cou-
pler diverses opérations dans le même système permet à la fois d’augmenter la rapidité des
analyses tout en limitant drastiquement les pollutions et contaminations liées aux manipula-
tions extérieures.

Suivant cet esprit, en collaboration avec le laboratoire de biologie de l’ESPCI, nous avons
développé un laboratoire sur puce d’analyse de protéines en PDMS (poly(dimethylsiloxane)).
Il comporte un étage de séparation électrophorétique suivi d’une étape de digestion enzy-
matique. L’analyse des peptides résultants de la digestion est effectuée par spéctrométrie de
masse. Nous décrirons ce système dans la dernière partie (p. III).

L’originalité principale de ce système est la coexistence sur la même“puce”d’une partie où
les flux sont contrôlés par des champs électriques et d’une partie “actuation” où les flux sont
controlés à l’aide de pompes et de vannes intégrées. Pour réaliser ce système nous avons utilisé
une technologie à deux niveaux que nous présenterons dans le prochain chapitre ( Sec. 2.2.1
p. 24).

1Ce chapitre est la reproduction d’un article publié dans Phys. Rev. E en janvier 2004 [34]



Chapitre 2

La microfabrication

Le développement de la microfludique est conjointe à l’utilisation de nouvelle méthode
de fabrication des systèmes fluidiques. Historiquement la microfluidique est une branche du
monde des Micro Electro Mechanichals Systems, plus connu sous le vocable MEMS. Ces
derniers sont les descendants directs des techniques de microfabrication développées pour la
microélectronique au cours des années 1970. Principalement à base de silicium les MEMS
ont vu leur domaine d’application s’étendre aux systèmes fluidiques grâce à la mise au point
des méthodes de gravures profondes et de collages, permettant de creuser des canaux dans
un substrat puis de les refermer à l’aide d’un couvercle, l’étanchéité étant assurée par le
processus de collage. Parallèlement aux techniques microélectroniciennes, il est apparu à la
fin des années 1990 des techniques dites “ douces” permettant de réaliser des canaux dans des
élastomères ou des plastiques.

Les travaux expérimentaux présentés dans ce manuscrit ont nécéssité les deux types de
techniques, dures et douces. Nous allons donc en présenter les grands principes en commen-
çant par les techniques “dures”. L’objectif de cette section n’est pas fournir des descriptions
exhaustives des différents procédés [37, 27] mais de se concentrer sur leurs principales carac-
téristiques ainsi que sur certains aspects moins standard de fabrication utilisés au cours de ce
travail. Le détail des protocoles de fabrication sera donné sous une forme condensée à la fin
de ce chapitre.

2.1 Les techniques de microfabrication dures

La dénomination “ dures” provient des matériaux utilisés : le verre et surtout le silicium.
Dérivant des procédés planaires de la microélectronique les géométries sont principalement
bi-dimensionnelles.

Nous avons mentionné précédemment le motif élémentaire des systèmes microfluidiques :
le canal. Vu de dessus il s’agit d’un simple trait de largeur donnée. La première étape est
donc de définir les dimensions latérales du canal par lithographie puis de graver le substrat à
la profondeur désirée.

19
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2.1.1 La lithographie

Les grands principes

La lithographie permet de créer des structures d’épaisseur uniforme dans une résine pho-
tosensible déposée sur un substrat le plus souvent en verre ou en silicium. Dans la suite nous
utiliserons le terme wafer pour dénomer tous les substrats.

Trois étapes sont nécessaires pour réaliser une lithographie :

1. l’enduction de la résine,

2. l’insolation et

3. le développement.

L’enduction Le dépot de résine s’effectue à l’aide d’une tournette ou spin-coater, qui per-
met un étalement uniforme de la résine. L’épaisseur obtenue dépend de la vitesse de rotation
ω du wafer et de la viscosité η de la résine.

(b) (c)(a)

Fig. 2.1 – Les trois étapes de l’enduction : (a) dépot d’une goutte de résine au milieu du wafer ;
(b) pré-étalement à 500 rpm pendant 10s ; (c) étalement pendant 30s à 1000-4000 rpm pour obtenir
l’épaisseur voulue.

La résine étalée est ensuite chauffée pour évaporer le solvant afin d’obtenir une couche
solide.

Insolation La résine étant sensible aux U.V. on utilise un masque opaque pour réaliser
l’équivalent d’un tirage photographique. Ce dernier peut être en chrome ce qui permet des
résolutions micrométriques, ou plus simplement en film transparent utilisé dans les procédés
d’imprimerie offset, lorsqu’une résolution latérale de quelques microns suffit.

Le masque définissant les structures désirées est mis au contact du wafer enduit de résine
puis éclairé ( insolé) par un faisceau paralléle de lumière U.V. (365nm ou 405 nm) ( Fig. 2.2).

(b)

(a) (c)

(d)

Fig. 2.2 – Principe de la lithographie. Un masque opaque aux U.V. (a) est dessiné à l’aide d’un
logiciel de CAD Une résine (positive) est déposée à l’aide d’une tournette (b) puis insolée par un
faisceau parralèle d’U.V. (c). Après le développement, les motifs des masques ont été transférés sur le
wafer (d).
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Les résines négatives comme la SU81 contiennent un catalyseur photo-actif qui permet
la réticulation de la résine. Après insolation la résine est chauffée pour permettre les réactions
de réticulation. Les structures insolées sont celles qui resteront après le developpement.

Les résines positives comme la SJR-57402, réagissent différement à l’insolation. Les
photons initient une cascade de réactions chimiques dégradant la résine. Les structures obte-
nues à la fin du processus sont celles qui n’ont pas été insolées.

Développement Le wafer est alors mis au contact d’un produit chimique qui dissout la
résine insolée dans le cas des résines positives, ou la résine non-insolé dans le cas des résines
négatives.

Après rinçage on obtient alors les structures voulues dont les dimensions latérales sont
définies par le masque et l’épaisseur par l’étape d’enduction (Fig. 2.3).

Fig. 2.3 – Exemple de structure en résine SU8. Les canaux ont une largeur de 200 microns et un
épaisseur de 70 microns. La pointe noire est le stylet du profilomètre qui permet de caractériser les
structures.

À la différence des négatives, les résines positives ne sont pas réticulées à la fin du procédé.
Cela a l’avantage de pouvoir nettoyer plus facilement le wafer en cas de mauvaise manipulation
ou lorsque l’étape de lithographie n’est qu’un intermédiaire de fabrication. De plus si l’on

1Microtech Corporation
2Shipley
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chauffe cette résine au-dessus de sa température de transition vitreuse, les forces capillaires
peuvent arondir un canal rectangulaire. L’intérêt de ce recuit sera discuté dans la section
2.2.1.

2.1.2 Les techniques de gravures

Le principe de toutes les gravures est de “creuser” à l’aide d’une attaque chimique ou
physique le substrat à des endroits déterminés par une étape de lithographie. Le plus souvent
la couche de résine n’est pas suffisante pour protéger le substrat. Il est donc nécessaire de
déposer une couche protectrice intermédiaire. La règle du jeu principale de la microfabrication
est de trouver des couples matériau/attaque indépendants les uns des autres. L’indépendance
permet de graver sélectivement les différentes couches protectrices (Fig. 2.4).

Les étchants peuvent être sous forme liquide, il s’agit alors de gravure humide. Les étchants
sous forme gazeuse réalisent des gravures sèches.

La gravure humide

Par gravure humide on entend tous les procédés d’attaques chimiques en phase liquide.
Pour les substrats en verre, le réactif le plus utilisé est l’acide fluorhydrique qui dissout la
silice selon la réaction suivante :

SiO2 + 6HF → H2SiF6 + 2H2O. (2.1)

La gravure est alors isotrope et la forme des canaux est circulaire. Dans ce cas, le dépot
protecteur est constitué d’une couche d’or de quelques centaines angstroms, une fine couche
de chrome intermédiaire facilitant l’adhésion de l’or sur le verre.

Wafer

Résine
Masque

Or/Chrome

(b)(a)

(c) (d)

Fig. 2.4 – Protocole de gravure du verre par l’acide fluorhydrique.(a) et (b) représentent les étapes
de lithographie. Après le développement de la résine, l’or et le chrome sont attaqués pour mettre à nu
le verre (c). Le verre est ensuite gravé (d) puis les couches de protection sont finalement enlevées.

Si l’on veut graver du silicium, on peut utiliser de l’hydroxyde de Potassium et un dépot
d’oxyde de silicium comme couche protectrice. Dans ce cas les canaux obtenus sont le plus
souvent de forme trapézöıdale car le KOH grave préférentiellement suivant la direction (111).
La forme du canal dépend alors de l’orientation cristalline du wafer de silicium.

La gravure sèche : DRIE

La Deep Reactive Ion Etching est l’alternance d’une étape de gravure par bombardement
d’un plasma d’hexafluorure de soufre (SF6) et d’une étape de protection par dépôt d’une
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fine couche de fluoro-carbone (Fig 2.5). Cette couche de protection ne résiste pas à l’attaque
directe des ions mais est suffisante pour limiter la gravure latérale dûe aux réflections.

(b)(a)

(c) (d)

Fig. 2.5 – Principe de la DRIE. La première étape de gravure (a) est suivie du dépot d’une couche
protectrice (b) qui résiste à l’attaque indirecte durant la deuxième étape de gravure (c). Le cycle de
protection-gravure se poursuit ensuite (d).

En utilisant ce procédé il est possible d’obtenir des structures ayant des rapports d’aspect
très importants, ainsi que de traverser de part en part des wafers de silicium pour créer, entre
autres, des connexions fluidiques.

2.1.3 Le collage (bonding )

Le dernier aspect des méthodes de fabrication dures est le collage, ou bonding. Le plus
souvent la circulation des fluides s’effectuent dans des canaux fermés, bien que l’on assiste
au développement de systèmes ouverts utilisant des gouttes [38,39]. Il est donc indispensable
d’assurer l’étanchéité des canaux en collant d’une manière ou d’une autre un couvercle au
dessus des canaux

Si l’on excepte l’utilisation des colles chimiques, deux techniques sont particulièrement
usitées en microfluidique :

1. le collage anodique et

2. la fusion.

Le collage anodique

Le collage anodique (anodic bonding ) consiste à mettre au contact à haute température
(400◦C) un wafer en silicium et un wafer en verre puis d’appliquer une différence de potentiel
de plusieurs centaines de volts entre eux. La migration des ions jusqu’à l’interface assure
un collage électrostatique de grande résistance. Une partie des circuits utilisés pour étudier
l’aggrégation de particules paramagnétiques (Part I, p. 35) a été réalisée par cette technique
à l’ESIEE3.

Mis à part la nécessité d’utiliser une machine complexe, ce type de collage n’est possible
qu’entre du silicium et un verre possédant un dopage particulier en ions sodium. Son utilisation
est donc impossible pour réaliser des systèmes en verre totalement transparents.

Le collage par fusion

Le “fusion bonding” consiste à chauffer juste au-dessus de leur température de transition
vitreuse deux wafers en verre mis en contact. Une fois revenu à température ambiante, les

3École Supérieure d’Ingénieurs en Électronique et Électrotechnique, Marnes-la-Vallée
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couches superficielles des deux substrats ont fusionné ce qui assure l’étanchéité du système.
L’avantage de cette technique est double. Elle permet de réaliser des systèmes entièrement

en verre, donc transparents, en utilisant simplement un four programmable.
La réalisation de circuits microfluidiques en verre collés par fusion bonding est donc envisa-

geable relativement rapidement et à un coût raisonnable par rapport aux techniques associées
au silicium. Néanmoins le désir de concevoir rapidement des prototypes ou des systèmes à
usage unique peu coûteux a introduit des nouveaux matériaux plus adaptés à ces considéra-
tions.

2.2 Les techniques de microfabrication douces

Parmi les nouveaux matériaux utilisés pour les systèmes microfluidiques, deux catégories
sont particulièrement utilisées :

1. les plastiques comme le polycarbonate et

2. les élastomères et tout particulièrement le poly(dimethylsiloxane).

2.2.1 Le poly(di méthyl siloxane), ou PDMS

Le PDMS est un polymère dont la formule chimique du motif de base est représentée
Fig. 2.6. Il se présente sous la forme d’un liquide visqueux, transparent dans le visible. Pour

CH3

CH3

Si O

n

Fig. 2.6 – Formule chimique du PDMS

obtenir un élastomère, il faut le mélanger à un agent réticulant puis le chauffer pendant
quelques heures pour activer les réactions de réticulations.

Il existe deux types de PDMS sur le marché, dont les caractéristiques sont similaires :
– le Sylgard 184 de Dow Corning et
– le RTV 615 de Bayer Silicones.

Nous avons commencé à utiliser uniquement du Sylgard avant d’introduire du RTV dans
certains procédés. Les protocoles suivis étant similaires, nous emploierons le vocable PDMS
indiféremment pour les deux produits lors de la description des protocoles.

Réalisation d’un canal en PDMS

Il faut tout d’abord réaliser un moule ou master qui présente en relief les strucures que
l’on désire obtenir. Ce master est réalisé en résine par photolithographie puis mis en présence
de vapeur de hexamethyl-dichloro-silane ( HMDS). Cette étape permet de déposer une couche
moléculaire de HMDS qui facilite le démoulage du PDMS.

Le PDMS et l’agent réticulant sont alors intimement mélangés dans les proportions 10 :1.
Le mélange est placé dans une cloche à vide jusqu’à disparition des bulles d’air pouvant être
présentes puis versé sur le moule (Fig. 2.7.b).
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La durée et la température de l’étape de réticulation déterminent les caractéristiques
mécaniques de l’élastomère [40]. Le protocole standard suivi implique une température de
72◦C pendant 2 heures.

(a) (b)

(c) (d)

moule

verre

PDMS

Fig. 2.7 – Étapes nécessaires à la réalisation d’un canal en PDMS. (a) Fabrication du moule ; (b)
Réticulation du PDMS ; (c) Nettoyage plasma ; (d) Collage.

Le PDMS étant réticulé, il est démoulé puis les connexions sont percées à l’aide d’un
poinçon de diamètre adéquat. La fermeture des canaux s’effectue alors à l’aide d’un substrat en
verre ou en PDMS réticulé (Fig. 2.7.d). Le collage peut être réversible, en utilisant simplement
l’affinité existant entre des surfaces propres de même nature. Ou bien irréversible en utilisant
un plasma d’oxygène. Dans ce cas une couche nanométrique de SiO2 se forme à la surface du
PDMS ainsi que des fonctions silanols Si−OH. Si les surfaces de verre ou de PDMS exposées
à ce plasma sont rapidement mises en contact, des liaisons covalentes sont créées, produisant
un collage de grande qualité [41].

Systèmes à deux niveaux

Le PDMS étant un élastomère, un fine membrane peut facilement se déformer sous l’action
d’une pression. En utilisant cette propriété, l’équipe de S. Quake a developpé des systèmes à
deux niveaux comportant des vannes et des pompes péristaltiques [42].

Une vanne est composée d’un canal de contrôle, connecté à une source de pression, placé
au dessus du canal fluidique que l’on veut fermer. La couche de PDMS séparant ces deux
canaux ayant une épaisseur d’une vingtaine de microns, si l’on applique une surpression dans
le canal d’actuation la membrane se déforme jusqu’à fermer le canal fluidique

Le protocole utilisé pour réaliser de tels systèmes est décrit dans la figure ( 2.9). Deux
paramètres sont cruciaux : l’épaisseur de la fine couche de PDMS et le collage entre les
différents niveaux.

Pour déposer une épaisseur contrôlée et fine de PDMS sur un moule, il est indispensable
d’utiliser une tournette. L’épaisseur de la couche de PDMS est alors une fonction de la vitesse
de rotation du wafer et de la durée d’enduction (Fig. 2.8).

Ces systèmes étant controlés par la pression, le collage entre les différentes couches doit
être de très résistant. Deux méthodes existent pour réaliser un tel collage. En premier lieu nous
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Fig. 2.8 – Vitesse de rotation en fonction de l’épaisseur de PDMS voulue. La durée de l’enduction
est de 40 secondes, après une phase d’étalement de 10 s à 500 rotations par minutes (rpm).

pouvons utiliser le protocole à base de plasma d’oxygène présenté ci-dessus. Cette technique
fonctionne parfaitement avec le PDMS Sylgard si l’on procède à un recuit juste après le
collage.

Il est également possible de modifier les ratios réticulant/PDMS entre les différentes
couches pour créer des ponts entre elles. Ce procédé fonctionne très bien avec le PDMS
RTV en utilisant des ratios de 1/5 et 1/15 pour les deux couches de PDMS. Cette méthode
est extrêment robuste, l’unique paramètre critique étant la durée de la phase de réticulation
antérieure au collage. Pour une température de 72 degrés cette phase doit durer 25 minutes.
Le collage étant réalisé, la réticulation doit être poursuivi pendant au moins 1h30.

2.2.2 Autres techniques douces

La technologie liée au PDMS est la plus répandue actuellement dans le domaine de la
microfluidique. Mais un certain nombre d’inconvénients liés à ses propriétés chimiques ainsi
qu’au caractère bidimensionnel des structures obtenues ont encouragé le développement de
technologies autour d’autres matériaux.

La première d’entre-elles est très proche de la technologie liée au PDMS. Il s’agit du
matriçage, ou embossing. Une feuille de PolyCarbonate (PC) ou de Poly MethAcrylate de
Methyl(PMMA) est chauffée au-dessus de sa température de transition vitreuse et pressée
sur un moule rigide. Il est possible d’obtenir des structures de grande précision uniquement
limitée par la précision du moule utilisé. Ainsi en utilisant des moules en silicium gravés par
faisceau d’électrons, des résolutions nanométriques peuvent être atteintes [43].

Pour quitter le monde bidimensionnel, un procédé de microstéreolithographie à trois di-
mensions a été développé à l’EPFL [44]. Il consiste à reprendre les principes de la lithographie
présentée précédemment en remplacant l’étape d’insolation uniforme par un balayage laser à
trois dimensions.

Dans le même esprit, la technique de l’ablation laser permet de réaliser des structures
tridimensionnelles en “sculptant” une matrice de polymère à l’aide d’un faisceau laser intense.
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(a) (b)

(e)

(c) (d)

(f)

Fig. 2.9 – Étapes nécessaires pour la réalisation d’un système à deux niveaux. Réalisation de la
membrane en PDMS à l’aide d’une tournette (a) et de la couche épaisse (b). Après réticulation, les
connections sont percées dans la couche épaisse qui est ensuite collée sur la membrane (c). Les deux
niveaux sont décollés du moule (d), les connections fluidiques sont percées et l’ensemble est collé sur
substrat (e). Lorsque qu’une surpression est imposée dans le canal d’actuation, la membrane se déforme
et ferme le canal fluidique (f).

En modifiant les conditions de fabrication il est possible de modifier les caractéristiqus physico-
chimiques des surfaces [45], ce qui présente un intérêt non-négligeable.

2.3 Détails des protocoles utilisés

L’objet de cette section est de fournir les protocoles employés pour fabriquer les microsys-
tèmes présentés dans ce manuscrit. Par souci de clarté, les différentes étapes seront présentées
sous la forme d’un tableau synthétique incluant tous les paramètres pertinents.

2.3.1 Fabrication d’un circuit en verre/silicium

Une partie des canaux utilisés dans les expériences d’agrégations de particules ont été
fabriqués à l’ESIEE grâce aux technologies dures. Les dépots des couches de protection mé-
tallique (or, chrome, aluminium), les étapes de DRIE ainsi que les collages anodiques ont été
réalisés par le personnel de la salle blanche de l’ESIEE. Nous n’avons participé directement
qu’aux étapes de gravure humide.

Les circuits faisant quelques centimètres carrés, une dizaine de microcircuits sont fabriqués
simultanément sur un wafer de 4 pouces de diamètre.

Gravure humide d’un wafer en verre

1. dépôt chrome (100 nm),

2. dépôt or (300 nm),
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3. lithographie : enduction de la résine, insolation, développement,

4. attaque Or,

5. attaque Chrome,

6. gravure acide fluorhydrique à 25%, durée 15 minutes,

7. dissolution de la résine puis attaque or et attaque chrome

Ce protocole permet de fabriquer des canaux de 20 microns d’épaisseur. La vitesse de gravure
dépend fortement de l’âge de la solution de HF utilisée ainsi que de la température. Il est donc
nécessaire de faire une mesure de profondeur intermédiaire lors de la gravure pour calculer la
vitesse de gravure réelle, y compris dans l’atmosphère contrôlée d’une salle blanche.

Perçage du wafer en silicium et collage anodique

Le wafer en silicium est percé de part en part par DRIE pour créer les entrées des fluides.
Un dépôt d’aluminium est alors utilisé comme couche protectrice.

Les deux wafers, en verre et en silicium, sont alignés puis collés par collage anodique.
Une scie circulaire diamantée découpe ensuite le “sandwich” verre/silicum pour obtenir les
microcanaux.

Connectique utilisée

La liaison entre le canal microfluidique et l’extérieur est assurée par l’intermédiaire d’un
guide en inox collé avec de la colle Araldite.

Silicium

Verre

Tube 

guide en inoxAraldite

Fig. 2.10 – Connectique utilisée avec les circuits en silicium/verre. Pour assurer un meilleur contrôle
des flux nous avons utilisé des tubes rigides en inox de 1.5 mm de diamètre extérieur.

2.3.2 Circuits en PDMS

Nous avons adaptés les protocoles présentés dans la littérature [46,47,42,48] pour réaliser
des systèmes en poly(dimethylsiloxane) à un ou deux niveaux. Les protocoles suivants per-
mettent de réaliser un circuit microfluidique à deux niveaux, les canaux d’actuations étant
au-dessus des canaux fluidiques.
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Masques pour les étapes de lithographies

Les masques utilisés pour les lithographies sont dessinés à l’aide du logiciel L-Edit. Après
la conversion des fichiers au format postscript, ces derniers sont envoyés chez un imprimeur
qui procède au “flashage” à une résolution de 3600 dpi. Les films transparents obtenus sont
ensuite découpés et scotchés sur une plaque de quartz de 5 pouces de coté, adaptée au système
de lithographie du laboratoire (aligneur MJB4, Suss Corporation).

Moule pour les canaux d’actuation

Ils sont réalisés en résine SU8-2015 (Microtech Corporation) selon les protocoles standard
fournis par le fabricant.

1. Nettoyage du wafer (acétone, toluène, ethanol, azote).

2. Enduction de la résine :

(a) pré-étalement :10 s à 500 tr/min,

(b) étalement :40 s à 1000 tr/min.

3. Soft bake (évaporation du solvant) : 60 s à 65◦C puis 120 s à 95◦C,

4. Exposition : 250 mJ/cm2 à 365 nm,

5. Post exposure bake (réticulation) : 60 s à 65◦C puis 120 s à 95◦C,

6. Développement : 3 min dans un bécher de “SU8 Developper”.

7. Rinçage à l’eau désionisée, séchage à l’azote.

Ce protocole permet de réaliser des structures de 30 microns d’épaisseur.

Moule pour les canaux fluidiques

Ils sont réalisés en résine SJR-5740 (Shipley) selon les protocoles standard fournis par le
fabricant.

1. Nettoyage du wafer (acétone, toluène, ethanol, azote).

2. Enduction de la résine :

(a) étalement d’une goutte de primer Microposit à 1000 tr/min pour augmenter l’adhé-
sion de la résine,

(b) pré-étalement : 10 s à 500 tr/min,

(c) étalement (quick spin) : 10 s à 1000 tr/min.

3. soft bake (évaporation du solvant) : 180 s à 105◦C

4. exposition : 1000 mJ/cm2 à 405 nm,

5. développement : 3 min dans un bécher de developper Microposit 2401 dilué 4 fois dans
de l’eau désionisée.

6. rinçage à l’eau désionisée, séchage à l’azote.

7. recuit à 120 ◦C pendant 20 minutes pour arondir les structures.

Ce protocole permet de réaliser des canaux arondis de 30 microns d’épaisseur.
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Moulage du PDMS

Ces étapes décrivent la fabrication des deux couches de PDMS constituant le système. La
fine couche contient les canaux fluidiques, la couche plus épaisse les canaux d’actuations.

1. préparation du PDMS : mélange intime des 2 constituants (PDMS/réticulant= 10/1 en
masse),

2. dégazage : dans une cloche à vide jusqu’à disparition des bulles,

3. silanisation des wafers pour faciliter le démoulage : 20 minutes en présence de vapeur
de HMDS4,

4. dépot du PDMS sur les moules

fine couche de 50 µm réalisée à la tournette : pré-étalement de 10 s à 500 tr/min,
étalement de 40 s à 1500 tr/min.

couche supérieure de 5 mm le moule est placé dans une bôıte de Pétri puis recou-
vert de la quantité de PDMS voulue,

5. réticulation : 73◦C pendant 2 heures.

Achèvement du système

Cette dernière séquence permet de terminer le système en perçant les connections et en
collant entre eux les différents éléments.

1. Décollement de la couche supérieure et perçage des connections à l’aide d’un poinçon
(gauge 20),

2. Collage par plasma d’oxygène de la couche supérieure sur la menbrane (30 s à 400
mTorr, Plasma Cleaner, Harrick Scientific)

3. Décollement simultané des deux niveaux de PDMS et perçage des reservoirs (poinçon
de 4 mm) et des connections fluidiques (poinçon G20)

4. Collage au plasma d’oxygène de l’ensemble sur un wafer en verre.

Connectique utilisée

La mise sous pression des canaux fluidiques et des canaux d’actuations nécessite des
connections de bonne qualité entre le circuit en PDMS et l’extérieur. Nous avons utilisé des
tubes en inox de diamètre externe 0.61 mm et des tuyaux en Tygon dont le diamètre interne
est 0.51 mm (Fig. 2.11).

4HexaMethylDichloroSilane, primer Microposit, Shipley
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Tygon 

PDMS

Substrat

Inox

Fig. 2.11 – Principe des connections utilisées pour les circuits en PDMS.
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Chapitre 1

Introduction

Comme énoncé à la fin du chapitre d’introduction, cette partie décrit l’étude d’un phéno-
mène d’agrégation de particules paramagnétiques soumises à un cisaillement.

Les phénomènes d’agrégation sont présents dans un grand nombre de situations, naturelles
ou artificielles [49]. Les objets formés peuvent avoir des formes différentes en fonction du type
d’agrégation. Dans le cas de l’agrégation limitée par la diffusion, les agrégats sont fractals alors
qu’ils peuvent être linéaires en présence d’une interaction dipolaire entre les particules [50].

La présence ou non d’un écoulement hydrodynamique peut également avoir une grande
influence sur les processus d’agrégations, on parle alors d’agrégation “orthocinétique”. Un
cisaillement peut accélérer la rencontre entre les objets mais également produire la rupture
des agrégats déjà formés [51]. Cette influence est évaluée grâce au nombre de Péclet :

Pe =
Sa2

D
≈ µ

Sa3

kT
, (1.1)

où S est le cisaillement, a le rayon de la particule, D le coefficient de diffusion, µ la viscosité
du fluide, k la constante de Boltzmann et T la température. Lorsque Pe est grand devant
l’unité, les particules suivent les lignes du champ de vitesse. Un nombre de Péclet petit signifie
que les trajectoires des particules sont dominées par le mouvement brownien.

Nous nous sommes intéressés à la première situation en utilisant des particules parama-
gnétiques. Soumises à un champ magnétique, ces dernières acquièrent un moment dipolaire.
L’interaction dipolaire magnétique existant entre deux particules permet de s’affranchir des
forces de van der Waals qui sont à courte portée, seules responsables de l’agrégation dans
la plupart des expériences réalisées auparavant [52, 51]. Les agrégats obtenus sont alors des
châınes colinéaires au champ magnétique, ce dernier étant dirigé suivant la direction de l’écou-
lement.

En utilisant des canaux microfluidiques en PDMS ou en silicium/verre, nous avons obtenu
des cisaillements de quelques dizaines de s−1 au sein d’écoulements laminaires stables. De plus
l’utilisation de microcanaux transparents nous a permis d’observer directement la cinétique
d’agrégation. Ce point présente un avantage important vis-à-vis d’études précédentes où les
agrégats sont caractérisés à la sortie d’un capillaire [51].

Nous avons montré que l’évolution de la longueur moyenne des chaines formées était
linéaire avec le temps. Un modèle théorique basé sur la théorie de Smoluchovski prédit une
dépendance en puissance 1/4 du taux de croissance en fonction du cisaillement, ce qui est
conforme aux observations expérimentales.

35
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Ce travail sera présenté sous la forme d’un article en instance de publication dans le
“Journal of Colloids and Interface Science” [53].
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Abstract

We present an experimental study of the aggregation of paramagnetic particles, in the presence of controlled laminar shear flow, conducted
in microchannels subjected to an external magnetic field. The microfluidic channels are made of either glass/silicon or polydimethylsiloxane.
In ranges of time up to hundreds of seconds, the growth mechanism of the linear chain consists of the accumulation of isolated particles or
small clusters onto existing chains, which are all moving at different speeds. In this time regime the chain length increases linearly and has a
growth rate that increases as a power law with the shear. At longer times the chain lengths saturate. The Smoluchovski model, which assumes
single particle–chain interactions only, closely reproduces the observations both qualitatively and quantitatively. In particular, the evolution
of the growth rate of the mean chain length with respect to the shear rateS, predicted asS1/4, is found to be consistent with the experiments.
 2004 Elsevier Inc. All rights reserved.

Keywords: Orthokinetic aggregation; Paramagneticparticles; Shear flow; Microfluidic

1. Introduction

Most patterns produced in natural or industrial situa-
tions, e.g., fingers, dendrites, fractals, result from aggrega-
tion processes[1,2]. Aggregation processes inevitably gen-
erate clusters, and clusters often affect the physical proper-
ties of the system in which they have formed. For example,
they may perturb the optical absorption of transparent media,
control the mechanical or rheological properties of materi-
als or liquids, or, more generally, they may be a source of
phenomena such as rain or snow. One issue is to be able to
understand and predict aggregation rates, as well as the sizes
and structures of aggregates. Various factors may affect these
characteristics; and in this paper we concentrate on the pres-
ence of a shear flow. Shear flows tend to bring particles close
to each other more rapidly than Brownian motion does, thus
changing aggregation dynamics by speeding up the process.
Aggregation in the presence of a shear flow is known as “or-

* Corresponding author. Fax: +33-1-40-79-51-57.
E-mail address: edouard.brunet@espci.fr(E. Brunet).

thokinetic” aggregation. It is known that shear flows enhance
the rate of formation of aggregates if the Peclet number,
which is based on the particle radius, is large. The Peclet
number is defined by the expression

(1)Pe = Sa2

D
∼ µ

Sa3

kT
> 1,

whereS is the shear,a is the particle radius,D is the diffu-
sion constant,µ is the fluid viscosity,k is the Boltzmann
constant, andT is the absolute temperature. WhenPe is
large, particles follow the flow streamlines, while for small
Pe, particles undergo Brownian motion. In the first case, the
Smoluchovski theory predicts that the rate of formation of
the clusters, induced by van der Waals attractive interac-
tion, is proportional to the shear rate (see Refs.[1,2]). This
is the shear-enhanced aggregation regime, which holds true
for a certain range of Peclet numbers. At high shear, one
expects the clusters to break up under the action of large
shear stresses. When this happens, the aggregation rate in-
deed levels off or decreases. Several experiments, dedicated
to investigating these phenomena[3–10], confirmed such ex-
pectations, though only qualitatively. Reference[4] showed

0021-9797/$ – see front matter 2004 Elsevier Inc. All rights reserved.
doi:10.1016/j.jcis.2004.08.119



E. Brunet et al. / Journal of Colloid and Interface Science 282 (2005) 58–68 59

that the rate of increase of the cluster mass increases with
the shear rate at early times. Later on, the rates tend to level
off, suggesting that too-large clusters hardly sustain the hy-
drodynamical stresses exerted on them.

One difficulty in carrying out orthokinetic aggregation
experiments, based on van der Waals interactions, lies in the
nature of the attractive forces. Such forces are sensitive to
even minute variations on the particle surfaces exposed to
the liquid, as well as to the presence of impurities in the solu-
tion; moreover, these forces may be screened, either partially
or totally, by Debye–Hückel layers, which in turn are also
sensitive to the surface characteristics of the particles and
the properties of the solution. These complex interactions
tend to make the reproducibilityof the experiments difficult,
and complicate the interpretation of the data. The impor-
tant experimental efforts made on the subject[3–10], though
providing invaluable information on the process, seem to
illustrate these difficulties. On the other hand, systems de-
veloping electric and magnetic attractive forces offer the
advantage working with long-range attractive forces, which
are less sensitive to subtle variation in the characteristics of
liquid/particles interfaces. Furthermore, such forces can be
monitored easily by changing the externally applied field.
Experiments dealing with magnetic and dielectric aggrega-
tion in the case of perikinetic aggregation (i.e., in a fluid at
rest) have been undertaken by several investigators[11–15].
These experiments resulted in consistent well-controlled
data and, as a whole, confirmed Smoluchovski theory to a
good degree of accuracy as long as the delicate hydrody-
namic interaction between clusters is properly taken into
account. Also important to mention are the numerical stud-
ies of the chain-formation process for dense suspensions of
magnetic particles carried out in the presence of a magnetic
field, with or without a shear flow[16–22].

In this study, we investigate orthokinetic aggregation in
microchannels in the presence of an external magnetic field,
using dilute suspensions of superparamagnetic particles. We
work in miniaturized devices because they offer the follow-
ing advantages:

• It is possible to operate with a shear of substantial am-
plitude while keeping the flow laminar. This claim can
be formalized by introducing the flow Reynolds number
Re given by

(2)Re = Sl2

ν
,

in which S represents a typical shear,l is the system
size, andν is the kinematic viscosity of the fluid. From
the equation, it is evident that by reducingl it would
be possible to work with high shears while still keeping
the Reynolds number low. This goal is achieved without
constraining the choice of the fluids, which is impor-
tant when one uses particles, maintained in suspension
by exploiting a subtle balance between van der Waals
attractive and electrical repulsive forces.

• Due to the channel flow geometry and the use of trans-
parent materials, it is possible to take detailed visual
observations of the entire process in real time.

It is also appropriate to note that this is one example,
among a few others[23,24], of a case where MEMS tech-
nology can help to investigate a physical process at a funda-
mental level.

This paper is organized as follows: the first part will de-
scribe the experimental setup and the techniques of observa-
tion; this part will be followed by the results, after which we
will develop a theoretical model that interprets our observa-
tions, largely based on Smoluchovski theory. In conclusion,
we will compare experimental results with theoretical pre-
diction.

2. Description of the experiment

A sketch of the experiment is shown inFigs. 1 and 2. We
use channels that are either molded in polydimethylsiloxane
(PDMS), using a method initially developed by Ref.[25] or

Fig. 1. Schematic view of the experimental setup for Configuration I. Shown
here are the permanent magnet (located 500 µm above the channel), the
channel, and a sketch of the magnetic field lines.

Fig. 2. Schematic view of the experimental setup for Configuration II.
Shown here are the pair of permanent magnets, the channel, and a sketch of
the magnetic field lines. The magnets are oriented in parallel directions and
are located 5 mm from the channel lateral walls.
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etched in glass covered by a silicon wafer and anodically
bonded to glass. In all cases, channel dimensions are 20 µm
deep, 200 µm wide, and 20 mm long. A flow is imposed
along the channel by means of a Harvard PHD 2000 sy-
ringe pump, with flowrates between 5 and 80 nl/min. In the
channel, the flow has a Poiseuille profile with a flow rateQ,
which is imposed by the syringe pump. For the analysis of
the data, at this point, it will be convenient to introduce the
wall shear stressS, defined by the relation

(3)S = 6Q

wb2 ,

wherew is the channel width andb its depth. The values of
S, in this experiment, range from 1 to 50 s−1.

The particles are 0.83 µm in diameter and encapsulate
Fe3O4 microdomains (Bang Laboratories). They are super-
paramagnetic, with a susceptibility equal to 0.9. Their dif-
fusion coefficient can be estimated by the Stokes–Einstein
formula:

(4)D ≈ 7× 10−9 cm2/s.

The buffer in these experiments is PBS (potassium buffer
sulfate) solution at pH 7.5. SDS (sodium dodecyl sulfate),
in concentration 1.5 g/L is added to prevent spontaneous
flocculation of the beads in the absence of magnetic field,
and also to prevent particle adhesion onto the channel walls.
The bead concentration we usein the experiments varies be-
tween 4 and 10 µg/ml. With such concentrations, the mean
distance between particles varies between 20 and 25 µm, i.e.,
more than 20 times the bead diameter. The system is thus di-
lute.

The magnetic field is generated by samarium cobalt mag-
nets of dimensions 3× 5 × 8 mm, which are capable of
delivering a maximum magnetic field of 0.3 T. In this pa-
per, we consider two configurations, diagrammed inFigs. 1
and 2:

• Configuration I (seeFig. 1): one single magnet is used
to produce the magnetic field. It is positioned above the
channel 500 µm from the upper wall of the channel, as
shown in Fig. 1. In this configuration, the maximum
magnetic field seen by the flow is 40 mT. All experi-
ments in Configuration I are carried out in silicon–glass
microchannels.

• Configuration II (seeFig. 2): one pair of magnets is used
to produce the magnetic field. The pair is located across
the channel, as shown inFig. 2. The distance between
the channel and the near side of the magnet is 5 mm.
In this configuration, the maximum magnetic field ex-
erted on the flow is 17 mT. All experiments performed
in Configuration II use PDMS microchannels.

In Configuration II the magnetic field has been mapped
using a Hall effect sensor. The field produced by the mag-
net pair is confirmed to be a superposition of two dipolar
fields. At the center of the magnets, where the microchannel

is placed, the magnetic field intensity variation is less than
1% on the scale of the microchannel in the (y) and (z) direc-
tions, and less than 5% in the (x) direction.

In Configuration I, the upper part of the silicon chip is
equipped with a guide that allows placement of the mag-
net above the microchannel (to create the geometry shown
in Fig. 1) with good accuracy (0.2 mm) and reproducibility.
This geometry creates a magnetic field parallel to the direc-
tion of the flow.

In Configuration II, a mechanical setup is used to fine-
tune the position of the magnets. The two magnets are per-
manently fixed to a metal support in order to create the
geometry shown inFig. 2. This support is then put in a
mechanical guide, and the ensemble is placed on micro-
positioners moving in three dimensions with a precision of
about 0.1 mm. The mechanical contact between the guide
and the magnets support creates a 0.1-mm uncertainty in the
position of the magnets leading to variation in intensity of
the magnetic field of about 2% over all experiments. Once
the mechanical guide is placed, the mechanical contact with
the support allows us to position the magnets reproducibly.

Previous experiments were performed to the fine-tune po-
sition of the guide in order to create a magnetic field parallel
to the direction of the flow, and well centered with respect to
the channel.

The experimental protocol we use in the experiment con-
sists of first imposing the fluid flow, without magnetic field,
and then, at timet = 0, rapidly bringing the magnets close
to the channel. We then investigate the temporal evolution of
the system. Since it takes a fraction of a second to bring the
magnets close to the channel, and it takes tens of seconds to
create chains of appreciable length, one may assume that the
particles are immersed instantaneously in a magnetic field.

Observations are made using a LEICA inverted micro-
scope with 10x objective and 10-µm depth of field; the im-
age thus represents an average of the intensity field. In the
experiment, we visualize the particles using dark-field mi-
croscopy. This technique provides acceptable signal-to-noise
ratios for further image processing. The image is recorded
on a computer and then processed using the software NIH-
IMAGE. The program allows, among others, the determina-
tion of the mean lengthL(t), along with the corresponding
numberN(t) of isolated particles carried by the flow.

3. Qualitative aspects of the aggregation process

Fig. 3shows the evolution of a system in Configuration I
(one single magnet), as observed from the central region of
the magnet, from the initial timet = 0 (when the magnetic
field is imposed) to timet = 60 s, when the fluid is at rest,
i.e., without flow. Essentially there is neither aggregation nor
chains. In fact, in this setup, it is necessary to wait 2 h to see
just a few short chains form. This is consistent with the esti-
mates diffusive time in this problem. The sequence ofFig. 4
shows the same system, but with a flow equal to 40 nl/min
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Fig. 3. The evolution of a system without flow subjected att = 0 to a mag-
netic field parallel to the larger side of the figure. The larger side of the
figure represents 80 µm.

Fig. 4. Same system asFig. 3 but subjected to a flow rate, from the left to
the right equal to 40 nl/min. The larger side of the figure represents 80 µm.

driven along the channels. The effect is spectacular: chains
are formed after a few tens of seconds and have lengths con-
tinuously growing in time. Most of the chains are advected

by the flow at different speeds, and some are intermittently
held at the wall.

The capture mechanism, for both Configurations I and
II is shown in Fig. 5. The sequence of images shows that
aggregation most frequently relies on particle–chain interac-
tion: one chain and one particle, each located on two nearby
streamlines (and thus moving at different speeds), approach
one another and have the opportunity to aggregate. Chain–
chain aggregation is also observed, but it occurs much less
frequently, particularly at short times (i.e., in the first 100 s).
The aggregation process essentially takes place in the bulk,
within fluid layers located close to the walls. However, es-
pecially after 60 s, one may occasionally observe chains
sticking temporarily to the wall and growing by the same
mechanism. In these experiments, the major event seems to
be the accumulation of particles or small clusters accumulat-
ing onto existing chains, which were forced to approach each
other by the action of the shear. This process differs from
purely diffusive aggregation, which involves chain–chain in-
teractions. This point will be discussed later in this paper.

From the analysis of the motion of the chains formed
in these experiments, it appears that most of the aggrega-
tion process takes place in the vicinity of the channel walls,
within a few micrometers. Particles located at the center of
the channel, where the shear is lower, move much faster and
do not form clusters.

4. Characterization of the aggregation process

4.1. Temporal evolution of the number of particles

The observations we report in this subsection are all made
at a fixed position, at the center of the magnet pair, in both
Configuration I and II. For Configuration I, the number of
objects, i.e., chains or particles (per unit volume) is shown in
Fig. 6, for a flow-rate of 40 nl/min. Here we count the num-
ber of isolated objects present in the field of view at a given
time. Since the most significant contribution comes from in-
dividual particles, especially in the first 200 s,N(t) can be
interpreted as the number of individual particles that have
still not been incorporated into aggregates.

Fig. 6shows thatN(t) decreases with time, at rates vary-
ing from a few hundredths to 0.20% per seconds. The origin
of this decrease is mainly due to the overall depletion of the
particles now incorporated into chains. At longer times, the
system seems to reach a steady state. We have tried to char-
acterize the evolution ofN(t) but did not find simple laws
describing one whole set of data. One difficulty is thatN(t)

is perturbed by uncontrolled adhesion of particles onto the
walls prior to their arrival at the observation window. This
effect is even more pronounced in Configuration II, where
the channels are made of PDMS (seeFig. 7). Transient ad-
hesion in this setup similarly generates fluctuations in the
number of particles passing in the field of view and probably
explains the early increase ofN(t) of the lower concentra-
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Fig. 5. Sequence of images showing the capture process. (a) (Configuration I) The flow goes from left to right at 40 nl/min, and the magnetic field is
longitudinal with respect to the flow. The first image shows (within the hand-drawn circle) two particles approaching a chain and held at the wall for a few
seconds. Some time later, both have been aggregated. (b) (Configuration II) Here the flow is 15 nl/min. Here a particle is moving faster than a chain, and is
eventually caught by it.

Fig. 6. Evolution of the number of particles (per unit of volume) with time,
in Configuration I, for a flow rate equal to 40 nl/min.

tion curve inFig. 7. Both the fabrication protocol and the use
of SDS surfactant allow the reduction of this phenomenon to
a moderate level, though throughout the experimental work
adhesion remained a source of substantial perturbations, di-
rectly observable for quantities such asN(t).

4.2. Temporal evolution of the chain length

Fig. 8 represents the evolution of the averaged chain
lengthL(t) in Configuration I for two different flow rates,
and times ranging between 0 and 200 s. Later times will be
considered, in more detail, at the end of the section.

As shown inFig. 8, the averaged chain lengthL(t) in-
creases linearly during the observed range of time. There
is an offset at the origin due to optical diffraction and to
the limited resolution of the camera. Diffraction generates
a sort of halo around each particle, and around the chain
tips; as a consequence, each particle—whose diameter is
submicrometric—appears to have a size on the order of a
few micrometers. Thus, on the plots representing the evolu-

Fig. 7. Evolution of the number of particles per unit volume with time for
two different initial densities, in Configuration II, for a flow rate equal to
15 nl/min.

tion of the chain length withtime, there appears to be an
offset of a few micrometers in amplitude on the ordinate
axis. This does not change the majority of the characteris-
tics of theL(t) plots, in particular their linear evolution with
time and their slopes.

The linear dependence is also observed in Configura-
tion II: as shown inFig. 9, which representsL(t)–L(0) nor-
malized by the concentration and as a function of time, using
lin–lin (a) and log–log (b) coordinates.

A best fit to the plot ofFig. 9b, in the form of a power
law, provides an exponent indistinguishable from one. This
reinforces the idea thatL(t) is a linear function of time and
rules out fractional power laws, such as are usually found in
perikinetic magnetic aggregation.

Thus, bothFigs. 8, 9show thatL(t) is a linear func-
tion of time, within the ranges of time displayed on the
figures. The corresponding slopes—denoted byβ—increase
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Fig. 8. Evolution of the chain lengths, with time, for two different flow
rates (20 and 40 nl/min), in Configuration I. The initial number of particles,
visible in the field of view, is 80 for the lower flow rate and 100 for the larger
one. The straight lines are linear best fits.

Fig. 9. Evolution of the length of the chains (diminished by its valueL(0) at
the origin) for a flow rate equal to 15 nl/min, in Configuration II. The plot is
shown in both linear and logarithmic coordinates. On the logarithmic plot,
the straight line is a best fit, assuming a power law. The corresponding slope
is 1.1.

with the flow rate, as can be expected from physical reason-
ing: the larger the flow rate, the larger the shear, and thus
the faster the aggregation rates. The slopes also vary with
the magnetic field: from Configuration I to II, the field has
decreased by a factor of 2.4 and the slopes have decreased,
roughly by a factor of 4. The linearity holds in an apprecia-
ble range of time, and this regime may characterize the early

Fig. 10. Long-time evolution of the averaged length of the chain, for a flow
rate of 20 nl/min, in Configuration II.

times, which in the present experiment would be in the range
from 0 to 300 s, for flow rates ranging from 5 to 80 nl/min.

The longer-time evolution of the chain length is shown
in Fig. 10. In this figure, the saturation regime is apparent,
indicating that a steady state is achieved. The saturation orig-
inates in the fact that, at long times, all the incoming particles
have traveled the same amount of time in the magnetic field
before they reach the observation window. Therefore, the
chains do not grow any further and their length saturates.
In other words, at long times, we always reproduce the same
situation—particles are immersed in the magnetic field for a
prescribed amount of time that is equal to the traveling time
from outside the magnet region to the observation window.
It is thus logical that the observables are statistically steady.
We have tried to characterize how the system reaches the
equilibrium state, but we did not find any evidence for any
well-defined law that would represent all the experimental
measurements.

In this present experiment, the existence of a steady state
at long times is related to the finite size of the magnets. One
may tentatively propose an expression for a characteristic
time that marks the end of the linear growth regime, appar-
ently due to the limited size of the magnets. The expression
for such a time is

(5)τ = L

U
,

whereL is the magnet size (which determines the extent of
the magnetic field lines), andU is the mean velocity in the
microchannel. WithL = 6 mm andU ranging between 10
and 100 µm/s, τ falls between 60 and 600 s, which is con-
sistent with our observations. Therefore, we propose that in
our system, the end of the “short-time” regime is governed
by τ .

The way the chain length increases with time depends on
the number of incoming particles. This is shown onFig. 11,
where the evolution of the lengthL(t) for Configuration II
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Fig. 11. Plots showing the influence of the particle concentrationN(t) on
the evolution of the chain length, in Configuration II, for a flow rate equal to
15 nl/min. (a)L(t) for different concentrations; (b) same data, but divided
by N(t): plot of M(t) as a function of time.

has been plotted as a function of time, for the same flow rate
but two distinct values of the initial density of incoming par-
ticles. The effect is substantial: increasing the initial density
by a factor of 2 increases the slope by about the same factor.
However, the ratio of length over particle density however
does not depend on the initial density. This is also illustrated
by Fig. 11, where we have plotted the quantity,

(6)M(t) = L(t) − L(0)

N(t)

for the same experimental conditions as stated. The two sets
of data collapse onto a single experimental law. We still ob-
tain a straight line forM(t), because, as mentioned earlier,
N(t) varies relatively slowly as compared toL(t), and can
thus be treated as constant.

Another characteristic worth being investigated is the
evolution ofL(t) along the channel. This evolution is shown
in Fig. 12, where the data are obtained at a fixed flow rate in
Configuration II.

FromFig. 12, it is possible to conclude that the evolution
of L(t) depends on the position of measurement along the
channel. However, there is adomain, located at the center
of the magnet where the plots ofL(t) seem independent of
position.

These characteristics can be understood by noting that
on the scale of the microchannel, the magnetic field varies
relatively slowly in space. There is thus a zone of appre-
ciable size where the magnetic field can be considered as
uniform. In this region, at early times, the particles are sub-
jected to the same magnetic field and therefore experience

Fig. 12. Evolution of the chain length with time at different positionsx

along the channel, for a flow rate equal to 5 nl/min, in Configuration II.
x = 0 is taken as the center of the magnet system. Various positions are
x = −0.5 mm(full circle), x = 0 mm (full square),x = 0.5 mm (full trian-
gle), andx = −4.5 mm (open circle).

the entire aggregation process under the same conditions.
We thus have a collapse of the plots. This ceases to be true
for the lower curve, i.e., close to the edge of the magnet (at
x = −4.5 mm), where the particles are subjected to a less
intense magnetic field and therefore experience a slower ag-
gregation rate.

For the rest of the paper, we will consider data taken in
the “homogeneous” domain only.

4.3. Growth-rate analysis of the chains

In the linear regime, the previous series of measurements
lead to the experimental law for chain growth

(7)L(t) = N(t)β(t),

where, as previously,N(t) is the (weakly) varying numbers
of particles per unit volume,β is the chain-length growth
rate, andt is time. We have plotted the evolution of the
slopesβ with the shear rateS, estimated near the walls,
where most of the chains lie, and the result for Configura-
tion II is shown inFig. 13. We obtain the following power
law as fitting the data:

(8)β ≈ (500± 200)S0.25±0.1.

Note, however, that the accuracy of the exponent is poor, and
the scatter in the data is such that other experimental laws
could also be proposed.

It is interesting to note that in the present study, we do not
reach regimes where the chains are broken by the action of
the shear. This feature is probably explained by the fact that
we restricted ourselves to moderate shears (below 50 s−1),
and that the magnetic field favors the formation of chains
aligned with the shear.
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5. A theoretical model for magnetic aggregation in the
presence of a shear (orthokinetic aggregation)

5.1. Interactions involved in the system

Paramagnetic particles subjected to a magnetic field
spontaneously acquire a dipolar momentµ, which is defined
by

(9)µ = 4

3
πa3χB,

wherea is the particle radius,χ is the magnetic suscep-
tibility, and B is the applied magnetic field. In a uniform
magnetic field, dipolar moments are parallel, and two parti-

Fig. 13. Evolution of the growth rate of the chain lengthL(t) against the
shearS. The full line is a best fit, with a slope equal to 0.25.

Fig. 14. Schematic representation of the local flow field of a free particle
around a cluster (chain of circles). Restricting ourselves to the upper half of
the plane, the region of free particles trapped by the cluster is bounded by
the stable manifold (upper dashed lines) and the cluster axis (dotted center
line).

cles interact via the dipolar potential given by the expression

(10)ψ(r, θ) = µ2

4πµ0

1− 3 cos2 θ

r3 ,

wherer is the distance between the two particles,θ is the
angle between the magnetic field and the separation vector,
andµ0 is the magnetic permeability.

In aggregation processes, systems include, after some
time, isolated particles and chains of various lengths and the
expression of the interaction forces between these objects
depend on whether we consider particle–particle, chain–
particle, or chain–chain interactions. Guided by experimen-
tal data, we concentrate here on particle–chain interactions.
We consider a long chain placed at a fixed position on the
xy-plane (i.e., atz = 0), exposed to a simple shear flow di-
rected alongx and given by the flow field

(11)ux(z) = Sz,

whereS represents the shear and (z) the distance from the
xy-plane (seeFig. 14). Neglecting Brownian motion and van
der Waals forces, the only contributions to the aggregation
process are the magnetic dipolar force and the drag force
from the shear flow. The dipolar force produced by the chain
(which is assumed to be long) onto the particle, decreases
with r3, wherer is the distance between the chain and the
particle. By comparing this decrease with the linear increase
of the drag force alongz, one can deduce that they must bal-
ance at a certain characteristicdistance from the cluster. This
flow field, representing the sum of the two contributions, is
calculated numerically and shown inFig. 14.

Far upstream, the particles are simply advected by the
shear flow, with a motion parallel to thex-axis. As one ap-
proaches the chain, the trajectory is increasingly perturbed
by the magnetic force, resulting in a saddle point that plays
an important role in the process of aggregation as it di-
vides the particles into two groups: ones that are caught
by the cluster or ones that continue with the shear flow. In
Fig. 14 the trajectories of particles trapped by the cluster
are bounded by the stable manifold of the saddle point (the
upper right slanted line) and the cluster axis (the dotted cen-
ter line). Particles being caught are trapped at the tip of the
chain, thus increasing its linear length. The distance between
the saddle point and the cluster axis is a characteristic length
of the system and its expression is given by

(12)l = 0.57λ,

whereλ is a characteristic scale defined by

(13)λ = P 1/4a,

in whichP is a dimensionless number.P is defined by

(14)P = B2χ

Sηµ0
,

whereη is the viscosity andµ0 is the magnetic permeabil-
ity. P represents a balance between drag and dipolar forces.
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A large P means that the interaction between chains and
particles extends much beyond the particle size. A smallP

corresponds to the opposite situation which we will not con-
sider in this paper. For largeP , it is interesting to note that
λ provides an estimate for the distance over which the chain
and the particle interact.

So far, we have concentrated on the particle–chain
interaction, but similar reasoning can be done for particle–
particle and chain–chain interactions, which lead to the
determination of interaction lengths similar toλ. The inter-
action length we find is known asλpp and for the particle–
particle situation is defined by

(15)λpp = P 1/5a,

while in the case of the chain–chain situation, the interaction
length is

(16)λcc =
(

Pa

L

)1/3

a,

with L defining the chain length. For extended chains (i.e.,
longer thanP 1/4a), there is the hierarchy between the inter-
action distances

(17)λcc < λpp < λ,

which illustrates that the particle–chain interaction extends
farther than the other interaction distances. The particle–
particle interaction length is smaller thanλ because the mag-
netic field produced by a dipole decreases faster than that for
a chain. The chain–chain interaction length is also smaller
thanλ because the drag force developing on a chain is larger
than the drag force affecting an individual particle.

As a whole, the system favors particle–chain interaction,
and this may explain why such interactions are most fre-
quently seen in these experiments.

5.2. Aggregation laws

We now assume that particle–chain interactions prevail,
and neglect the others. In the previous analysis of chain–
particle interaction, the position of the saddle point extends
as a bell-shaped curve into the transverse direction(y), with
the overall size characterized byλ. Numerically determin-
ing the upstream stable manifold of the saddle point gives
the “collision cross section,” or capture area, of the fixed
cluster (i.e., theyz-position of all upstream particles being
caught by the cluster) and this cross section is found to be
proportional toλ2.

A simple deterministic model of the aggregation process,
based on the hypothesis that particle–chain interactions pre-
vail, leads us to consider that all upstream particles within
the collision surface are trapped by the chain. This defines
a trapping volumeV (per unit time) which is illustrated in
Fig. 15.

The expression ofV is given to order of magnitude by the
following formula:

(18)V ≈ Sλ3.

Fig. 15. Schematic illustration of the trapping volume in which particles are
aggregated by a cluster in one time unit.

The chain lengthL can further be determined by the equa-
tion

(19)
dL

dt
= N(t)aV ≈ N(t)aSλ3,

whereN(t) is the number of incoming particles per unit of
volume. Integrating the equation under the assumption that
N(t) varies weakly in time, one obtains

(20)L(t) = βN(t)t,

whereβ is equal to

(21)β ≈ aSλ3.

It is interesting to note that the same result is obtained by
using the Smoluchovski equations. The Smoluchovski equa-
tions are defined by

(22)
dNk

dt
= 1

2

∑
i+j=k

KijNiNj − Nk

∞∑
j=1

KkjNj ,

with Kij is the kernel, giving the rate of formation of a clus-
ter of sizei combined with a cluster of sizej to form a
cluster of sizek = i + j . The first term of the above equation
represents the formation of clusters of sizek by aggrega-
tion, while the second term represents the loss of clusters of
sizek by further aggregation. The assumption we have made
in our theoretical model is that the population is composed
of two elements:N isolated particles (per unit volume) and
Nc chains (per unit volume). Moreover, the isolated parti-
cle population decays because particles aggregate to existing
chains. Taking these assumptions into account, the Smolu-
chovski equations reduce to

(23)
dN

dt
≈ −NNcK,

with K representing an appropriate kernel. In orthokinetic
aggregation,K is equal to the shearS multiplied by the cap-
ture volume, which is on our case on the order ofλ3. We
thus define the expression

(24)
dN

dt
≈ −N(t)NcSλ3.

Assuming further that the isolated particles are homoge-
neously captured by the chains, we finally obtain

(25)
dL

dt
= − a

Nc

dN

dt
≈ N(t)aSλ3.
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We thus obtain the same equation as above, leading, for
weakly varyingN(t), to linear growth of the chain. The the-
oretical description we proposed above is indeed a particular
case of general Smoluchovski theory.

6. Comparison between the theory and the experiment

The fact that the particles closely follow the streamlines
of the fluid flow indicates that we are in a regime where, as
compared to Brownian motion, the effect of shear is signif-
icant. This effect is confirmed by an estimate of the Peclet
number, based on the particle radius, which is found to lie
in the range 103–104 throughout the experiment. In the the-
ory, the shear should be uniform, while in the experiment,
we observed a Poiseuille flow, and therefore the shear is not
uniform at all. However, we observed that chains are formed
close to the walls; therefore one may assume that, once the
experimental parameters are fixed, all processes take place
under the same shear, equal to the wall shearS, introduced
at the beginning of the paper

In theory, it is expected that the chain length increases
linearly with time. The expression for this linear law reads

(26)L(t) = βN(t)t,

whereβ is equal to

(27)β ∼ aSλ3 ∼ a4B3/2S1/4.

The theoretical formula givingL(t) as a function of time
closely reproduces experimental findings in the early time
domain. At late times (several hundreds of seconds), we
observed deviations from this law, as presented in the exper-
imental measurements. These deviations are probably due to
the finite size of the magnets. Also at early times, the pro-
portionality of the length growth rate to the particle density
N(t) predicted by the theory is observed experimentally.

On more quantitative grounds, the order of magnitude for
the dimensionless numberP is 104, and that of the capture
radiusλ is, roughly, 10 particle radii, i.e., 5 µm for Con-
figuration II and a bit more for Configuration I. This order
of magnitude is consistent with the qualitative study of the
capture mechanism, as presented previously. As for the ag-
gregation rateβ , only partial information could be obtained
from the experiment. Theory predicts an order of magni-
tude of 10−11 cm4/s for β , which is compatible with the
10−10 cm4/s found in the experiment. The dependence of
β on the magnetic field was verified, for two values ofB,
for which β increases in a way consistent withB3/2. The
prediction related to the influence of the shear onβ is also
compatible with experiment: measurements shown inFig. 13
indicate thatβ increases with the shearS as a power law,
with an exponent equal to 0.25± 0.1. This is also consis-
tent with the predicted value of 1/4. However, the large error
bar should lead to taking this agreement as qualitative. As a
whole, one may conclude that theoretical modeling provides
an acceptable representation of the experimental findings.
Table 1summarizes this discussion.

Table 1

Quantity Theory Experiment

L(t) Linear in time Linear in time
L(t) Proportional toN(t) Proportional toN(t)

β 10−11 cm4/s 10−10 cm4/s
β S1/4 S0.25±0.1

β B3/2 Consistency

7. Conclusion

In conclusion, this paper analyzes the aggregation process
leading to the formation of chains in the presence of shear
flows in microchannels using paramagnetic particles im-
mersed in an external magnetic field. We described the chain
formation process both theoretically and experimentally and
found that theory explains the experiment quite satisfacto-
rily. Perhaps the key feature of the process is that the chains
interact predominantly with small aggregates or individual
particles, rather than with chains of comparable size. Why
is this so? We noted that the interaction between particles
and chains involves a length larger than the one holding for
particle–particle and chain–chain interactions. Thus, aggre-
gation is most likely to occur between small clusters and
chains. In a confined system, this interaction would prevail
until exhaustion of the isolated particles. Afterward, per-
haps, chain–chain interaction would come into play. In our
system, we continuously supply the system with particles,
allowing the particle–chain aggregation mechanism to work
indefinitely. Once chain–particle interactions are assumed to
prevail, it is logically inferred that the length increases lin-
early in time. This result is obtained either directly or by
using the Smoluchovski equations.
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Chapitre 3

Conclusion

3.1 L’influence du cisaillement sur la dynamique d’agrégation

L’influence du cisaillement sur un processus d’agrégation a été étudiée expérimentalement
dans un canal microfluidique en utilisant des particules paramagnétiques soumise à un champ
colinéaire à l’écoulement. Nous avons montré que le processus d’agrégation dominant était
l’interaction entre une châıne et une particule, menant à une croissance linéaire de la longueur
des châınes avec le temps. En utilisant les équations de Smoluchovski, nous avons montré que
le taux de croissance, qui résulte de la compétition entre les forces de trainée visqueuse et
l’interaction dipolaire magnétique, varie comme la puissance 1/4 du cisaillement, ce qui est
compatible avec les observations expérimentales.

3.2 Application aux tests d’aglutination

L’utilisation de l’outil microfluidique a permis de caractériser un processus d’agrégation
sous écoulement. La possibilité d’observer in-situ l’évolution de la taille des châınes nous a
encouragé à compléter cette étude fondamentale par une série d’expériences plus applicatives
basées sur les tests d’aglutination.

Les tests d’aglutination utilisent le fait que des particules fonctionnalisées par un anti-
gène forment des agrégats en présence de l’anticorps correspondant. Parmi les nombreuses
variantes [54], certains protocoles utilisent des particules paramagnétiques pour augmenter la
sensibilité de la détection.
Nous inspirant de ces méthodes, nous les avons adaptées à un format microfluidique en uti-
lisant des particules fonctionnalisées par de la streptavidine afin de détecter de la protéine
A biotynilée. La liaison biotin-streptavidine étant très robuste, lorsque la protéine A était
présente dans la solution les châınes formées en présence du champ magnétique ne se désagré-
geaient plus une fois le champ magnétique oté. Le nombre de châınes demeurant en solution
une fois le champ magnétique coupé est directement lié à la concentration en protéine.
La limite de détection que nous avons pu atteindre dans ce système était de 10 fMol/L, ce
qui est extrêmement satisfaisant pour une analyse aussi simple et rapide (quelques minutes).
Ces expériences, réalisées au laboratoire par Guillaume Degré, seront prochainement l’objet
d’une publication où le protocole et les résultats seront décrits plus précisémment.

L’étude de ce phénomène d’agrégation et l’application présentée ci-dessus illustre l’intérêt
d’une approche microfluidique pour étudier des phénomènes physiques, qui peuvent ensuite
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être utilisés pour des applications inattendues.



Deuxième partie

Électrocinétique linéaire en
microfluidique : quelques analyses

théoriques
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Chapitre 1

Introduction

Cette partie décrit une étude théorique des effets électrocinétiques pouvant se dévelop-
per dans des circuits microfluidiques et plus généralement dans tous systèmes mettant en
jeu un électrolyte au contact d’une surface chargée. Elle est une généralisation de travaux
antérieurs [33, 31, 32, 55] afin de répondre à des situations nouvelles que la microfabrication
permet de réaliser expérimentalement.

Par effets électrocinétiques, il faut entendre les relations liant les courants hydrodyna-
miques et électriques aux champs de pressions et aux champs électriques. Ainsi un gradient de
pression imposé aux bornes d’un capillaire provoque un flux hydrodynamique mais également
un courant électrique communément appelé courant d’écoulement. De manière symétrique,
et nous verrons dans la suite à quel point ce terme est approprié, un champ électrique peut
induire un flux hydrodynamique, classiquement dénommé flux électroosmotique.

L’origine de ce couplage électro-hydrodynamique est la présence au sein de l’électrolyte
d’une région non-neutre à proximité de l’interface solide-liquide. Cette couche d’ions diffuse
peut être advectée par un écoulement hydrodynamique ce qui génère un courant électrique.
De même un champ électrique extérieur peut déplacer ces ions qui, par transfert de quantité
de mouvement, entrâıneront l’ensemble du liquide.

Dans les deux cas une cause extérieure volumique induit un effet surfacique. Si l’on consi-
dère un tube de longueur L et de rayon R, la force appliquée sera proportionnelle à πR2L et
la force induite proportionnelle à e l’épaisseur typique de la couche diffuse. L’efficacité τ du
couplage est donc

τ =
Force induite

Force appliquée
∝ 1
R

(1.1)

Lorsque les dimensions latérales diminuent, ce couplage peut devenir très important. C’est
pour cela que les effets électrocinétiques sont présents dans les milieux poreux et les systèmes
microfluidiques.

1.1 Électrocinétique : origines historique et physique

1.1.1 Quelques travaux fondateurs. Présentation du couplage linéaire.

Le tableau 1.1.1 retrace quelques travaux théoriques et expérimentaux fondateurs de l’élec-
trocinétique depuis les premières observations de Reuss [56] au début du 19ème siècle. En 1852
Wiedemann [57] a observé qu’une différence de potentiel électrique Φ appliquée aux bornes
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Année Auteur Références Expériences et Théorie
1809 Reuss [56] Électrophorèse et électro-osmose dans des suspensions d’argile
1852 Wiedemann [57] Débit électro-osmotique proportionnel au champ électrique
1861 Quincke [58] Potentiel d’écoulement dans des capillaires en verre
1879 von Helmholtz [59] Équations pour l’électroosmose et le courant d’écoulement
1892 Saxén [60] Symétries entre courant d’écoulement et débit électroosmotique
1909 Freundlich [61] Création du terme Electrokinetics
1910 Gouy [62] Théorie de la double couche diffuse
1923 Debye et Hückel [63] Approximation des faibles potentiels
1924 Stern [64] Couches de Stern
1931 Onsager [65,66] Relations de symétrie d’Onsager
1951 Mazur et Overbeek [33] Démonstration des relations de Saxén

Tab. 1.1 – Principaux modèles et observations de phénomènes électrocinétique depuis les premières
observations de Reuss [56] au début du 19ème siècle et la mise en évidence expérimentale de la symétrie
entre courant d’écoulement et flux électroosmotique par Saxén [60] jusqu’aux travaux de Mazur et
Overbeek [33] qui ont démontré ces mêmes relations.

d’un capillaire induisait un flux hydrodynamique Q proportionnel au courant électrique ou
au champ appliqué. Si le capillaire est fermé aux deux extrémités, une chute de pression
s’établit dans la capillaire afin d’assurer un débit nul. Cette chute de pression est également
proportionnelle au courant électrique.

∆Φ

Fig. 1.1 – Représentation schématique du flux électroosmotique ( à gauche) et du flux de recirculation
( à droite).

D’autre part lorsqu’un flux hydrodynamique Q est imposé à travers un capillaire, un
courant électrique J proportionnel au flux circule à travers le capillaire (Fig. 1.2(a)). Si le
circuit électrique est ouvert (i-e. les charges ne peuvent circuler à l’extérieur du capillaire),
une différence de potentiel électrique proportionnelle à Q s’établit entre les deux extrémités
(Fig. 1.2(b)).

Notation matricielle

En ajoutant la loi de Darcy (Q = K(−∇P )) et la loi d’Ohm (J = S(−∇Φ)) à l’ensemble
des relations précédentes on peut traduire les relations entre les champs appliqués et les flux,
dans le régime de réponse linéaire, à l’aide de la matrice suivante :[

Q
J

]
=
[
K M12

M21 S

]
.

[
−∇P
−∇Φ

]
. (1.2)
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A

J

(a) Mesure du courant d’écoulement J aux bornes
d’un capillaire.

V

J Jbs

(b) Mesure du potentiel d’écoulement. Js est le
courant électrique advecté par le flux, Jb est un
courant de recirculation tel que le courant total
est nul .

Fig. 1.2 – Représentation schématique du courant d’écoulement et du potentiel d’écoulement.

Saxén a montré expérimentalement que les coefficients M12 et M21 étaient égaux. Dans le
chapitre 2 nous étudierons plus spécifiquement ces relations de symétrie ou de réciprocité.

Pour calculer les coefficients M12 et M21 il est nécessaire d’expliciter l’origine microsco-
pique des effets électrocinétiques.

1.1.2 Origine microscopique : la double couche diffuse.

La génération des charges de surface.

La plupart des matériaux plongés dans un électrolyte se chargent spontanément en sur-
face. L’origine de ces charges de surfaces est diverse mais nous pouvons mentionner les trois
mécanismes suivant :

– la dissociation des groupes de surface,
– l’adsorption d’ions de la solution et
– les défauts cristallins.

Les défauts cristallins sont responsables des densités de charges présentes dans les suspensions
d’argiles [67]. Ces charges résultent de la substitution d’un ion du réseau cristallin par un autre
de même taille mais de charge plus faible.

L’adsorption d’ions à la surface est présente dans de nombreux systèmes en tant que
phénomène parasite [68, 69]. Cependant, elle a également été utilisée par différents groupes
pour contrôler la charge de surface à l’aide de polyélectrolytes [70,71,72].

La dissociation des groupements chimiques présents à la surface est le mécanisme le plus
répandu, où tout du moins un des plus documentés ( [73] par exemple). Il s’agit du mécanisme
à l’origine des charges présentes à la surface du PDMS et du verre, où des groupes hydroxyles
sont le siège des réactions suivantes :

– en milieu basique M −OH +OH− ↔M −O− +H2O,
– en milieu acide M −OH +H3O

+ ↔M −OH+
2 +H2O.
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Modèle de Gouy-Chapman

La présence d’une surface chargée perturbe bien évidemment la distribution des ions de
l’électrolyte. Le premier modèle, du à Helmholtz, considère simplement une distribution de
charge opposée dans la solution (Fig. 1.3).
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Fig. 1.3 – Modèle de Helmholtz pour une interface chargée.

Le développement de la physique statistique a rendu rapidement obsolète cette vision sta-
tique. Au sein de l’électrolyte il y a compétition entre les forces électrostatiques et l’agitation
thermique (kT ). Les ions de signe opposé à ceux de la surface, les contre-ions, sont donc pré-
dominants proche de celle-ci, mais les ions de même signe ne sont pas complètement exclus
de cette région (Fig. 1.4).

Couche diffuse Electrolyte neutre
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Fig. 1.4 – Représentation schématique de la couche de diffuse. ( Contre-ions + :  ; Co-ions − :#.)

Un grand nombre de modèles ont été développés pour décrire la distribution des ions
dans l’électrolyte [74]. Schématiquement ces modèles comportent deux domaines distincts
(voir Fig.1.5). Le premier, de très faible épaisseur (≤ 1 nm), est composé d’une ou plusieurs
couches condensées d’ions qui constituent la couche de Stern (ou inner double layer). Le second
est une couche diffuse de contre-ions qui se développe sur une distance de l’ordre de la dizaine
de nanomètres. La surface virtuelle séparant ces deux domaines est appelée Outer Helmholtz
Plane (OHP). Hunter [73] décrit le potentiel de surface déterminant les effets électrocinétiques
comme étant celui correspondant au début de cette couche diffuse. On considère généralement
que cette surface, dénommée parfois plan de cisaillement, est le lieu où s’applique la condition
de non-glissement hydrodynamique. Le potentiel de surface est communément appelé potentiel
ζ.

Dans toute la suite nous assimilerons le plan de Helmholtz et le plan de cisaillement
(Shear Plane) à partir duquel l’électrolyte peut se mouvoir. Nous appellerons donc par la
suite charge surfacique la somme des charges présentes à l’interface solide-liquide et celles
immobilisées dans la couche de Stern. De plus nous négligerons la conduction électrique de la
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couche de Stern vis à vis de celle de l’électrolyte [75,76].
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(a) Modèle de Helm-
holtz.
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(b) Modèle de Stern.
La couche diffuse dé-
bute à une distance fi-
nie de la paroi.
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(c) Modèle de la triple
couche. Des couches
d’ions immobiles sont
présentes à la paroi.

Fig. 1.5 – Représentation des différents modèles. φD est le potentiel au début de la couche diffuse,
par la suite il sera noté ζ. φ0 est le potentiel à l’interface liquide-solide dont la charge surfacique est
σ0.

Pour caractériser cette couche diffuse, il faut déterminer la distribution des charges et le
potentiel électrique. Ce problème a été résolu indépendamment par Gouy [62] et Chapman
en utilisant l’équation de Poisson :

∇2φ = −ρ
ε

(1.3)

et l’équation de Boltzmann :
ci = c0i exp(−ziφ/kT ), (1.4)

où zi est la charge de l’espèce i et c0i sa concentration à grande distance de la surface où l’on
a pris φ = 0.

En introduisant la densité de charge ρ =
∑

i nizi, on obtient l’équation de Poisson-
Boltzmann :

∇2φ = −1
ε

∑
i

c0i zi exp(−ziφ/kT ). (1.5)

Cette équation ne possède pas de solutions analytiques simples sauf dans des cas très
particuliers. Pour illustrer notre propos nous allons considérer dans la suite une surface plane
de charge homogène, au contact d’un électrolyte symétrique dont les ions sont de charge z et
−z. Une couche diffuse se développe dans la solution et l’équation (1.4) peut alors s’écrire

d2φ

dx2
=

2c0z
ε

sinh
(
zφ

kT

)
(1.6)

où x est la normale à la paroi. Après quelques manipulations et en considérant comme précé-
demment que le potentiel est nul à grande distance et que le potentiel à la surface, en z = 0,
vaut φ = ζ on obtient

tanh(zφ/4kT ) = tanh(zζ/4kT ) exp (−x/λD) , (1.7)

avec

λD =
(

εkT∑
n0
i z

2
i

)−1/2

(1.8)
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la longueur de Debye.
Cette longueur caractérise l’étendue spatiale de la couche diffuse de contre-ions. Usuelle-

ment de l’ordre de quelques nanomètres, elle introduit une nouvelle longueur caractéristique
dans le système. Ainsi pour étudier le comportement électrocinétique d’un capillaire, trois
longueurs sont déterminantes :

– le diamètre du capillaire (≈ 1− 100µm),
– sa longueur typique (≈ 0, 1− 10cm ) et
– la longueur de Debye (≈ 1− 100nm).

A ces trois longueurs peut s’ajouter la dimension caractéristique des motifs de formes ou de
charges de surface dans le cas de canaux texturées.

La gamme étendue de variation de ces longueurs pose problème lors de l’étude analytique
ou numérique de tels systèmes. Une méthode couramment employée est d’étudier d’une part
la couche diffuse et d’autre part le reste de la solution puis de relier les solutions à la frontière
de la couche de Debye. Cette méthode est intéressante lorsque l’on veut étudier l’ensemble
du système. Mais le plus souvent il n’est pas nécessaire de connâıtre la structure des flux
dans la couche diffuse. On utilise alors l’approximation de fine couche de Debye. De plus,
nous verrons dans la suite que dans le cas des potentiels de surface faibles, les équations se
simplifient avantageusement.

L’approximation de Debye-Hückel

Dans le cas des faibles potentiels (|zieφ| < kT ), on peut linéariser l’équation 1.4 pour
obtenir

∇2φ = −1
ε

∑
i

n0
i zi +

∑
i

z2
i φ/kT (1.9)

où le premier terme doit être nul pour préserver l’électro-neutralité loin de la surface. En
introduisant la longueur de Debye λD on obtient

∇2φ = λ−2
D φ. (1.10)

Cette approximation est très fréquemment utilisée dans les systèmes faiblement chargés et
particulièrement dans le domaine de la microfluidique. Cela permet d’obtenir une expression
simple du profil de densité de charges dans l’électrolyte.

De plus si l’on considère que cette longueur est faible devant les autres longueurs carac-
téristiques nous nous trouvons dans l’approximation de couche de Debye fine, communément
appelée Thin Double Layer approximation (TDL). Lorsque nous utiliserons cette approxima-
tion (Sec 3.1), son intérêt sera discuté ainsi que son domaine de validité.

1.1.3 Les équations de l’électrocinétique.

Pour introduire l’origine microscopique des effets électrocinétiques, nous allons considérer
un électrolyte contenant N espèces ioniques au contact d’une surface chargée au potentiel ζ.

Le flux de l’espèce ionique i de concentration locale ci est donné en régime stationnaire
par

ji = −Di [∇ci + (zici/kT )∇φ] + civ (1.11)

où Di et zi sont le coefficient de diffusion et la charge de l’ion i, φ est le potentiel électrique
local et v la vitesse du fluide. Le terme de diffusion brownienne et celui dû au champ électrique
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peuvent être réunis à l’aide du potentiel chimique défini par :

µi = ziφ+ kT ln ci. (1.12)

L’équation (1.11) s’écrit alors

ji = −Di
kT

ci∇µi + civ. (1.13)

Pour sa part la vitesse du fluide est donnée par l’équation de Stokes en régime stationnaire :

η∇2v −∇p−
∑
i

ci∇µi = 0 (1.14)

où η est la viscosité du fluide et p la pression..
À ces équations s’ajoutent les lois de conservations en régime stationnaire

∇.v = 0, (1.15)
∇.ji = 0. (1.16)

et les conditions aux limites suivantes :

ji.n = 0, (1.17)
vparoi = 0, (1.18)
φparoi = ζ (1.19)

où n est la normale à la paroi et ζ le potentiel de surface défini précédemment (Sec 1.1.2). La
condition sur le flux électrique (Eq.1.17) est valide pour des surfaces isolantes. Les conditions
aux limites pour la vitesse et le potentiel ((1.18) et (1.19)) sont choisies pour satisfaire la
définition du plan de cisaillement.

À l’équilibre thermodynamique les flux ioniques et la vitesse du fluide sont nuls ainsi que
les variations des potentiels (∇µi = 0). Le système d’équations permet alors de retrouver les
équations de Poisson-Boltzmann et de la pression osmotique.

Mais si l’on perturbe le système, la non-linéarité des équations complique grandement leur
résolution. Il est donc souvent indispensable de simplifier le système en s’affranchissant des
non-linéarités.

Linéarisation des équations de l’électrocinétique.

L’approximation la plus répandue consiste à ne considérer que des systèmes soumis à des
faibles perturbations autour de l’équilibre. Nous utiliserons dans ce chapitre des notations
telles que

ci = c0i + ĉi. (1.20)

Les solutions à l’équilibre pour le champ de vitesse et les potentiels chimiques sont :

v0 = 0, (1.21)
µ0
i = cstei. (1.22)
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En utilisant des notations similaires pour les µi et en négligeant les produits de perturba-
tions, on obtient des équations linéarisées pour les flux ioniques

ĵi = −Di
kT

c0i∇µ̂i + c0i v̂ (1.23)

et pour le champ de vitesse

η∇2v̂ −∇p̂−
∑
i

c0i∇µ̂i = 0. (1.24)

Les conditions aux limites pour les flux et les potentiels s’écrivent alors :

ĵi.n = 0, (1.25)
v̂paroi = 0, (1.26)

φ̂paroi = 0. (1.27)

Cette linéarisation n’est valide que si la double couche n’est que faiblement perturbée.
Il est donc nécessaire que les gradients locaux du potentiel chimique appliqué ainsi que les
forces hydrodynamique qui s’exercent sur la double couche soient plus faibles que les forces
cohésives. Ces dernières sont de l’ordre de eζ/λD et kT/λD car comme mentionné précédem-
ment la couche diffuse résulte d’une compétition entre l’énergie électrostatique et l’agitation
thermique.

Dans le cas de géométries simples il est aisé d’évaluer ces gradients locaux à partir des
gradients macroscopiques. Mais cela n’est plus vrai pour les systèmes de topologies plus com-
plexes où les gradients locaux peuvent être bien plus importants que ceux appliqués, comme
dans le cas d’une constriction au milieu d’un capillaire. Néanmoins nous considérerons dans
la suite que cette approximation de réponse linéaire est toujours valide.

Ce système d’équations est maintenant linéaire ce qui simplifie les calculs des effets électro-
cinétiques, ceux-ci restent néanmoins difficiles dans le cas général. Pour illustrer notre propos
nous allons calculer à l’aide de ces équations les effets électrocinétiques dans un électrolyte
de concentration homogène à proximité d’un plan de charge homogène [73] (N.B. : dans cette
géométrie particulièrement simple (Fig. 1.6), les équations non-linéaires sont également sol-
vables).

x

z

E V

Fig. 1.6 – Géométrie utilisée pour déterminer les effets électrocinétiques à proximité d’un plan chargé
de potentiel de surface ζ uniforme.

L’électroosmose. Si l’on applique un champ électrique Ê = Êx parallèle au plan, l’équa-
tion (1.24) devient

η
∂2v̂x
∂z2

− ∂p̂

∂x
−
∑
i

c0i ziÊ = 0, (1.28)
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car dans le cas où aucun gradient de concentration n’est présent, le potentiel chimique est
µ̂i = ziφ̂.

En utilisant l’équation de Poisson nous obtenons en l’absence de gradient de pression, la
relation suivante

η
∂2v̂x
∂z2

= ε
∂2φ0

∂x2
Ê, (1.29)

qui s’intègre simplement en utilisant les conditions aux limites à la paroi (1.25) et en consi-
dérant que la vitesse est constante loin de la paroi (∂z v̂x = 0 à z →∞) :

v̂x =
ε

η
(φ0 − ζ)Ê. (1.30)

À l’extérieur de la couche diffuse, où le potentiel est nul, la vitesse du fluide veo est constante
ce qui correspond à un écoulement bouchon :

v̂eo = −εζ
η
Ê. (1.31)

Cette vitesse électroosmotique est alors proportionnelle au champ appliqué et au potentiel de
surface.

Courant d’écoulement. Nous nous intéressons maintenant aux flux de charges advectées
par un fluide en mouvement sous l’effet d’un gradient de pression extérieur.

Le potentiel chimique appliqué étant nul, les équations pour les flux ioniques (1.23) de-
viennent

ĵi = c0i v̂x. (1.32)

Le courant électrique total J parallèle à la paroi est alors

Ĵ =
∫
z

∑
i

zic
0
i v̂x, (1.33)

qui en utilisant l’équation de Poisson devient

Ĵ =
∫
z
ε
∂2φ0

∂z2
v̂x. (1.34)

En intégrant par parties l’équation précédente on obtient pour un champ de vitesse linéaire
à proximité de la paroi (vx = γ̇z)(Fig. 1.6) :

Ĵ = −εζ ˆ̇γ. (1.35)

Le cisaillement γ dépend linéairement du champ de pression, le courant d’écoulement est donc
également proportionnel au champ de pression et au potentiel de surface ζ.

Dans le chapitre suivant nous donnerons les relations complètes permettant de relier les
flux aux champ appliqués.

Les effets électrocinétiques permettent donc de sonder les surfaces à partir de mesures
macroscopiques. Les mesures de courants d’écoulements ont donc été utilisées pour caractériser
des systèmes poreux [77], des suspensions collöıdales [78] ainsi que des surfaces [79,80,76,81,
82].
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1.2 Le renouveau de l’électrocinétique par l’intermédiaire de
la microfluidique

1.2.1 La porte d’entrée : l’électrophorèse capillaire

Le développement de l’électrophorèse capillaire a vu apparâıtre des systèmes miniaturisés
mettant en jeu des rapports surface sur volume de plus en plus importants. L’augmentation
de ce rapport ainsi que la difficulté de réaliser des capillaires exempts de charges de surface
ont remis à la mode ce phénomène ancien qu’est l’électroosmose.

Pouvant être assimilé à un effet parasite, l’électroosmose peut également être utilisée
sciemment afin d’améliorer les séparations électrophorétiques [69] ou plus simplement comme
moyen de transport et de contrôle des flux dans des capillaires et dans tous les systèmes
fluidiques de faibles dimensions transverses [83].

Classiquement les flux hydrodynamiques sont controlés par des gradients de pression(
−∆P

L

)
. Dans un capillaire circulaire de rayon a le débit Q associé à un tel gradient est

donné par

Q(p) =
πa4

12η

(
−∆P

L

)
. (1.36)

La miniaturisation est donc très défavorable pour ce moyen de transport qui nécessite des
pressions importantes lorsque les dimensions diminuent.

Pour sa part le débit électroosmotique est donné par

Q(e) = −µπa2

(
−∆φ
L

)
(1.37)

où µ = εζ
η est le coefficient de glissement calculé en (1.31). La dépendance de ce débit vis-à-vis

de la miniaturisation est bien plus favorable.
Cet aspect ainsi que les avancées technologiques autorisant le contrôle du potentiel de

surface ζ, a permis le developpement de l’électroosmose comme moyen de transport privilégié
des fluides dans les microsystèmes.

1.2.2 Un plus : le contrôle des motifs de formes et de charges

Le développement des technologies de microfabrication permet de réaliser des systèmes
microfluidiques de plus en plus complexes. Ces derniers ne sont plus simplement de simples
capillaires interconnectés dont la surface est homogène mais des réseaux de canaux de tailles
et de formes diverses.

Il est donc nécessaire d’étendre les équations“historiques”de l’électroosmose aux situations
diverses rencontrées dans les circuits microfluidiques actuels. Pour cela il faut tenir compte
de canaux dont la topologie, contrôlée, peut être variée et dont la charge de surface n’est plus
homogène mais présente des motifs plus ou moins complexe.

De plus on peut noter dans le contexte microfluidique le déséquilibre de traitement entre les
deux effets électrocinétiques majeurs que sont l’électroosmose et le courant d’écoulement. Bien
que ce dernier soit encore utilisé pour mesurer des potentiels de surface [84,85,80] son intérêt a
été eclipsé par celui de l’électroosmose. En effet l’électrophorèse est utilisée fréquemment dans
les systèmes de séparations, de plus nous avons montré ci-dessus l’intérêt de l’électroosmose
pour déplacer les fluides dans les microcircuits. Ainsi le lien fondamental qui unit ces deux
effets électrocinétiques et l’utilisation de la symètrie profonde existante entre ces effets n’est
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que très rarement mis en œuvre dans des réalisations microfluidiques. On peut néanmoins
mentionner des mesures de débits par l’intermédiaire du potentiel d’écoulement [35] mais
pour lesquels les coefficients de couplages n’étaient qu’imparfaitement connus.

1.2.3 Plan de la partie

Ce travail a donc un double objectif. D’une part donner un ensemble d’équations de
l’électrocinétique adaptées aux systèmes microfluidiques. D’autre part rétablir l’équilibre de
traitement entre l’électroosmose et le courant d’écoulement afin de donner les outils nécessaires
à l’utilisation des symétries inhérentes à l’éléctrocinétiques, et surtout de comprendre les
structures des courant d’écoulement générérés dans des géométries non triviales.

Pour cela nous nous intéresserons tout d’abord aux relations de symétrie existantes entre
champs et flux, en les généralisant aux systèmes de formes et de charges quelconques (Chap. 2).

Puis nous préciserons comment l’approximation de couche de Debye mince, souvent uti-
lisée pour l’électroosmose, peut être adaptée pour les problèmes de potentiels d’écoulements
(Chap. 3). Ceci nous permettra de retrouver dans ce cadre les relations de symétries précé-
dentes.

Dans le chapitre 4 nous utiliserons ce formalisme simplifié pour calculer les structures
des flux hydrodynamiques et des courants électriques dans des géométries modèles, qui ont
montré leur pertinence dans plusieurs réalisations expérimentales. Nous pouvons mentionner
tout particulièrement les canaux de formes et/ou de charges modulées qui ont mis en évidence
la présence de rouleux de recirculations [70] et d’effets transverses [35] (Fig. 1.7).

Fig. 1.7 – Exemple de canaux texturés induisant des effets transverse.

Un effet transverse est obtenu lorsque qu’un champ appliqué suivant une direction induit
un flux dans une direction perpendiculaire.
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Chapitre 2

Généralisations des relations de
symétrie

Ce chapitre est structuré principalement autour de la reproduction d’un article publié
dans Physical Review E [34]. Ce dernier propose une démonstration explicite des relations
de symétrie et de réprocité existantes entre l’électroosmose et le courant d’écoulement dans
des géomètries et topologies non triviales, et plus généralement le caractère symétrique de la
matrice introduite par l’équation (1.2).

2.1 Introduction

Les relations de Saxén sont un ensemble d’équations exprimant la symètrie existante entre
les effets électrocinétiques. Ainsi la relation de proportionnalité entre le débit électroosmotique
et la différence de potentiel électrique appliquée est égale à celle liant le courant d’écoulement
à la chute de pression :

Q

∆Φ

)
∆P=0

=
J

∆P

)
J=0

. (2.1)

Overbeek et Mazur ont démontré en 1951 [33] les relations de Saxén en utilisant une
approche thermodynamique générale et une approche hydrodynamique restreinte à des capil-
laires de section constante et de surface homogène. Après avoir exposé ces démonstrations,
nous présenterons une démonstration hydrodynamique plus générale.

2.1.1 Démonstration thermodynamique. Production d’entropie de l’élec-
trocinétique

Nous présentons ici les grandes lignes de la démonstration de Mazur et Overbeek basée sur
des considérations de thermodynamique hors équilibre. Bien que nous n’utiliserons pas cette
approche, il est intéressant d’en exposer les grandes lignes car le lien avec les démonstrations
classique des symétries d’Onsager [86,87,66,65] est directe. De plus cela permet de saisir plus
aisément les fondements physiques de ces relations de symétries.

Dans la suite nous considérerons deux récipients de volume V 1 et V 2, à la pression P 1 et
P 2 = P 1−P et au potentiel électrique E1 et E2 = E1−E respectivement. Ils sont reliés par
un capillaire, l’ensemble étant à la température T . Les récipients contiennent n − 1 espèces
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chargées de charge z1, z2, . . . , zn−1, et une espèce neutre. La concentration des différentes
espèces est identique dans les deux récipients.

Calcul de la production d’entropie

L’objectif est de retrouver les relations liant les Flux aux Forces conjuguées en calculant
la production d’entropie de ce système hors équilibre. Pour cela nous écrivons l’équation de
Gibbs pour le récipient (1).

TdS1 = dU1 + P 1dV 1 −
n−1∑
i=1

(
µ1
i + ziE

1
)
dc1i − µndc1n (2.2)

avec µi le potentiel chimique et ci la concentration de l’espèce i. Une équation similaire existe
pour le récipient (2). En utilisant les relations de conservations de la masse, la variation
d’entropie du système est donnée par

dS =
1
T

[
dU1 + dU2 + P 1dV 1 + P 2dV 2 −

n−1∑
i=1

(∆µi + ziE) dc1i −∆µndc1n

]
(2.3)

où ∆µi = µ1
i − µ2

i .
En utilisant la première loi de la thermodynamique et en séparant l’entropie fournie par

l’extérieur et celle créée en interne dintS, on obtient pour cette dernière :

dintS = − 1
T

[
n−1∑
i=1

(∆µi + ziE) dc1i + ∆µndc1n

]
(2.4)

La concentration des espèces étant identique dans les deux récipients on a ∆µi = viP avec
vi le volume partiel de l’espèce i. En nommant I le courant total de charge et Q le flux de
liquide traversant le capillaire, on obtient

T
dintS

dt
= IE +QP (2.5)

Nous retrouvons la forme usuelle des relations entre Forces et Courants nécessaires pour
appliquer les relations d’Onsager. Nous pouvons remarquer que dans le cas où les concentra-
tions des différentes espèces ne sont pas égales, l’équation ci-dessus reste valide à condition
de tenir compte de la pression osmotique dans l’expression des potentiels chimiques µi.

Applications des relations d’Onsager [65,66]

Si les différences de potentiel sont faibles, les courants en dépendent linéairement

I = L11E + L12P (2.6)
Q = L21E + L22P. (2.7)

La création d’entropie peut s’exprimer en utilisant la matrice L définie ci-dessus.

T
dintS

dt
= t[I Q][E P ] (2.8)

= [E P ]L[E P ]. (2.9)
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La création d’entropie étant positive, cela impose que la matrice L soit symétrique positive,
avec L12 = L21 et (

I

P

)
E=0

=
(
Q

E

)
P=0

qui expriment la symétrie entre courant d’écoulement et flux électroosmotique. D’autres re-
lations en découlent immédiatement entre flux et courants comme par exemple :(

I

P

)
Q=0

=
(
Q

E

)
I=0

, (2.10)

(
I

Q

)
E=0

= −
(
P

E

)
Q=0

(2.11)

et (
Q

I

)
P=0

=
(
E

P

)
I=0

. (2.12)

Il est à noter que chacune des relations précédentes correspond à des expériences particulières.
La relation (2.10) permet de prédire la chûte de pression aux bornes d’un capillaire fermé
(Q = 0) induit par un champ électrique en mesurant le courant d’écoulement généré par un
flux hydrodynamique.

2.1.2 Calculs explicites des flux

La seconde démonstration de Mazur et Overbeek repose sur la similarité existante entre les
équations gouvernant le champs électrique et le champ de vitesse dans un capillaire rectiligne
de charge homogène.

Électro-osmose dans un capillaire

Considérons un capillaire de longueur l (suivant z) et de section de forme quelconque mais
constante dans le plan (xy), rempli d’un électrolyte de densité de charge ρ0 et de potentiel φ0

à l’équilibre. Les dimensions transverses sont suffisamment importantes pour que le potentiel
loin des parois soit nul.

En l’absence de gradient de pression et pour un écoulement uni-axial, le champ de vitesse
provoqué par l’application d’une différence de potentiel ∆φ̂, est donné par

η

(
∂2v̂z
∂x2

+
∂2v̂z
∂y2

)
= −ρ0

(
−∆φ̂
L

)
. (2.13)

En introduisant l’équation de Poisson pour exprimer la charge en fonction du potentiel
électrique, nous obtenons

η

(
∂2v̂z
∂x2

+
∂2v̂z
∂y2

)
= ε

(
∂2φ0

∂x2
+
∂2φ0

∂y2

)(
−∆φ̂
L

)
(2.14)

dont la solution est

v̂z = − ε
η

(
ζ − φ0

)(
−∆φ̂
L

)
(2.15)
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où ζ est le potentiel à la surface. Il suffit alors d’intégrer cette vitesse sur la section du capillaire
pour obtenir le débit électro-osmotique :

Q̂ = − ε
η

x
(1− φ0

ζ
)dxdy

(
−∆φ̂
L

)
. (2.16)

Courant d’écoulement

Le courant d’écoulement correspond aux charges advectées par le flux hydrodynamique
créé ar une différence de pression ∆P̂ . En utilisant le même système que précédemment son
expression dans le régime linéaire est

Ĵ =
x

v̂zρ
0dxdy = −ε

x
v̂z

(
∂2φ0

∂x2
+
∂2φ0

∂y2

)
dxdy. (2.17)

À l’aide d’une double intégration par parties et en introduisant l’équation de Stokes, la
relation précédente devient

Ĵ = − ε
η

x
(1− φ0

ζ
)dxdy

(
−∆P̂

L

)
. (2.18)

On obtient donc le même coefficient de proportionnalité entre le flux et le champ pour
l’électroosmose (2.16) et pour le courant d’écoulement (2.18) :

Q̂ = C

(
−∆P̂

L

)
,

Ĵ = C

(
−∆φ̂
L

)
avec

C = − ε
η

x
(1− φ0

ζ
)dxdy.

Les démonstrations ci-dessus ont servi de base à un grand nombre de travaux traitant
d’électrocinétiques ( [73, 88, 89, 90, 91] par exemple). Mais si la démonstration reposant sur
la thermodynamique est applicable à toutes les situations, la deuxième dépend fortement du
capillaire utilisé. Il est donc intéressant d’étudier ces relations de symétries dans un cadre plus
général afin de vérifier à quelles conditions les symétries découlent des équations électrociné-
tiques. C’est ce point qui est traité dans la section suivante qui reproduit un article publié en
janvier 2004.

2.2 Generalized Onsager relations for electrokinetic effects in
anisotropic and heterogeneous geometries
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I. INTRODUCTION

A few decades ago Mazur and Overbeek proved the exis-
tence of relations between electro-hydrodynamic couplings
in a capillary containing an electrolyte solution@1#. In par-
ticular, the magnitude of the electro-osmotic effect~the sol-
vent flow generated by the application of an electric field! is
directly related to that of the streaming current effect~a pres-
sure drop across the capillary can drive an electric current
between its ends!. This relation holds as a so-called Onsager
relation, valid within linear response of fluxes to fields in the
vicinity of thermodynamic equilibrium~see De Groot and
Mazur @2#!.

Formally their result is equivalent to the following state-
ment: the matrix that relates, in the linear response regime,
the flow of liquidQ and the electrical currentI el through the
capillary ~see Fig. 1, top!, to the pressure dropDp and elec-
trostatic potential dropDf across that channel,

FQ

I el
G5FM11 M12

M21 M22
GF 2Dp

2DfG , ~1!

is a symmetric matrixM125M21. The sign convention is
such thatM is a positive definite matrix.

Technically the proof of Mazur and Overbeek consisted of
three pieces. First they showed explicitly, using coupled local
equations for hydrodynamics and electrostatics, that the
above-mentioned relation is truefor a capillary of arbitrary
but constant cross section, and of constant surface (zeta)
potential. Second, using a general close-to-equilibrium ther-
modynamic formulation, they showed that one should expect
such relationsfor a channel connecting two points with iden-
tical ionic concentrations. This second proof holds regard-
less of the specific description of electrohydrodynamics
within the channel, and regardless of the channel wall prop-
erties. In a third step, they derived subsequent relations for a
network of such 1D channels.

In the present paper, we complete the picture by providing
a generalized explicit proof of Onsager relations between
various electrokinetic coefficients, starting from the com-
monly used microscopic equations for hydrodynamics, elec-
trostatics and ion transport in dilute electrolyte solutions.
This proof holds for geometries ofarbitrary surface proper-
ties and shapes@e.g., arbitrary strength and distribution of
the surface~zeta! potential#, of arbitrary topologies~e.g., de-
vices with many inlets that cannot be described simply as
networks of 1D channels!, and for variations of the ionic
concentrations.

A motivation for this study is the developing possibilities
offered by microfabrication to tailor microfluidic or porous
media of controlled heterogeneity and anisotropy for func-
tional purposes such as~pumping, flow control, mixing,
separation! @3–11#. In particular our proof is relevant for
transverse effects in patterned microchannels, for nodes in
circuits of microchannels, and for anisotropic~e.g., layered!
porous materials.

To provide the reader with a flavor of our results, we
provide two examples of consequences of our general ap-
proach~see the bottom of Fig. 1!.

*Author to whom all correspondence should be addressed. Email
address: armand@turner.pct.espci.fr

FIG. 1. Top: a simple capillary. Bottom: examples of geometries
covered by our approach, a 4-branch node~left! and the unit cell of
a periodic porous material~right!.
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~a! The linear response of the 4-branch node in Fig. 1, is
described~in the absence of applied ionic gradients! by a
symmetricmatrix relating the flow rate and electrical current
exiting through each branchQa and I ela (a50, . . . ,3), to
the pressures and potential~relative to that of the inlet 0!
Dpa5pa2p0 andDfa5fa2f0:

3
Q1

Q2

Q3

I el1

I el2

I el3

4 53
M11 M12 . . . .

M21 M22 . . . .

. . . . . .

. . . . . .

. . . . . .

. . . . . .

4 3
2Dp1

2Dp2

2Dp3

2Df1

2Df2

2Df3

4 ~2!

with the conservation rulesQ05Q11Q21Q3 and I el0

5I el11I el21I el3. Our main point is that this matrix is sym-
metric: Muv5M vu . So for exampleM26, which describes
how an electrostatic potential applied on branch 3 generates
a flow in branch 2~cross channel electro-osmosis!, is equal
to M62 which describes how a pressure applied on branch 2
generates an electric current in branch 3~cross-channel
streaming potential!. In passing we also clarify when and in
what sense one can use asingle pressurepa and asingle
potential fa to characterize~the section of! an inlet, and
therefore write compact expressions such as Eqs.~1! and~2!.

~b! Currents through a 3D periodic porous medium, again
in the absence of net ionic gradients can also be described by
Eq. ~2!, with now theQa and I ela being the flow and elec-
trical current along one of the periodicity directiona, and
theDpa andDfa being the pressure and potential drop over
a period in this direction~Fig. 1, bottom left!. Again cross
effects are related by the symmetry of the matrix.

We take a few steps to obtain these results, and proceed as
follows.

In Sec. II we define notations and our starting equations.
We then present their equilibrium solution, and the equations
describing linear response for small deviations from the
equilibrium.

In Sec. III, we perform a calculation analogous to the
reciprocal theorem of low-Reynolds-number hydrodynamics
which yields the essence of our generalized symmetry proof,
at a formal level however.

To make things more explicit and practical, we specialize
in Sec. IV to two cases:~Sec. IV A! a periodic system, and
~Sec. IV B! a system with ports or inlets that are either
smooth~so that integral quantities such as potential and pres-
sure are well defined for each of them! or distant from one
another~compared to the ports diameters of the ports!. We
then explore consequences of the symmetry proof for these
two cases
~Sec. IV C!.

We close in Sec. V with a summary of our results, a few
technical comments, and connections to related papers in the
literature.

II. STARTING POINT: LOCAL EQUATIONS
AND NOTATIONS

As depicted in Fig. 2, we consider a dilute electrolyte
solution in a region of space bounded by~1! walls ~that can
be internal or external! and ~2! N surfacesSa ~with a
50, . . . ,N21) through which the electrolyte is connected
to the outside, which we will call ‘‘ports’’ or ‘‘inlets’’ indif-
ferently (N52 corresponds to the usual case of a simple
channel!.

Bulk equations.The solvent hostsK ionic species of re-
spective ionic chargeqi and local concentrationci(x). The
local charge density is thusr5( i 51,Kqici . The solution is
taken incompressible and of viscosityh, and inertial effects
are assumed negligible. Thus the flow fieldv is given by

“•s1rE50, ~3!

“•v50, ~4!

where the hydrodynamic stress tensor is

s52pI1h~ t
“v1“v!, ~5!

with p the pressure.E52“f is the local electric field,
given by the Poisson equation

e“2f1r50. ~6!

We focus on steady-state situations where the concentra-
tion fieldsci are governed by time independent conservation
equations for the corresponding currents:

j i52mici“m i1civ, ~7!

“• j i50, ~8!

where m i(x)5qif1kBT ln(ci) is the chemical potential of
speciesi, andmi its mobility.

Let us also introduce, for reasons that will become clear
later,

P5p2posmotic5p2kBT (
i 51,K

ci , ~9!

FIG. 2. Scheme of a volume of electrolyte~white! bounded by
external and internal walls~hatched!, and in contact with the outer
world throughN ports ~hereN55).
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s052PI1h~ t
“v1“v!. ~10!

Equation~3! can be modified to read

“•s02 (
i 51,K

ci“m i50. ~11!

Boundary conditions.The above set of equation must be
supplemented by boundary conditions on the walls and on
the ports’ surfaces.

On the walls, we require that there is no ion injection or
absorption, and impose a no-slip boundary condition for the
flow:

j i uwall•n50, ~12!

vuwall50, ~13!

wheren is the local normal to the wall~oriented outwards
from the solution!. In principle, we then have to add a
boundary condition for the electrostatic potentialf, related
to the local surface property of the wall. This local condition
is typically that the surface potential is imposed or that a
given surface charge density results in constraints for the
normal gradient of the potential. However, it turns out that
we need not specify this ‘‘electrical geometry’’ of the prob-
lem for the proof presented in this paper. Therefore, to limit
the notations we proceed without formally expressing the
electrostatic boundary condition on the walls.

The last elements to close the problem are the boundary
conditions on the ports surfacesSa , which characterize the
external forcing on the system. Depending on the problem at
hand, these local boundary conditions can be expressed in
terms of conditions on either the potentials (f,p,m i), or the
fluxes (v,j i), or a combination of both.

The bulk equations together with the boundary conditions
constitute a well-defined problem, whereby the system re-
sponds to the applied forcing described by the boundary con-
ditions on the ports surface. Note that this response is in
general nonlinear due to the nonlinear couplings in Eqs.~3!
and ~7!.

Thermodynamic equilibrium.At thermodynamic equilib-
rium, the currents and flow are zero,veq50, j ieq50, and the
related potentials are spatially homogeneous“Peq50 and
“m ieq50, the latter corresponding to Boltzmann distribu-
tions for the ionic concentrationscieq5ci

0exp„2(qifeq)/
(kBT)….

Linear response.To describe the linear response of the
system, we denote with a hat the perturbations about the
equilibrium values given above~e.g.,v5veq1 v̂, j i5 j ieq1 ĵ ,
etc.!. We then linearize the equations written above by retain-
ing only terms that are first order terms in ‘‘hat’’ quantities.
We therefore focus on the solutions to the following set of
equations:

“•ŝ1 r̂Eeq1reqÊ50, ~14!

“• v̂50, ~15!

with

ŝ52 p̂I1h~ t
“ v̂1“ v̂! ~16!

and Ê52“f̂, where

e“2f̂1 r̂50. ~17!

ĵ i52micieq“m̂ i1cieqv̂, ~18!

“• ĵ i50, ~19!

and also

“•ŝ02 (
i 51,K

cieq“m̂ i50. ~20!

The boundary conditions are a direct transposition of those
for the full problem

ĵ i uwall•n50, ~21!

v̂uwall50. ~22!

For reasons stated above we will not explicit the linearized
electrostatic boundary conditions. Note, however, that this
boundary condition for theperturbation ofthe electrostatic
potential f̂ is in general homogeneous, with no reference
any more to the surface potential or charge density of the
walls @this information is now fully contained in thecieq(x)
fields#.

This set of equations~14!–~22! and the unwritten electro-
static boundary condition is now a linear one, whereby the
local flows and fields respond in proportion and additively to
the effects applied on the ports surfacesSa . We will from
now on limit ourselves to this linear response regime.

Let us however point out that the range of validity of this
linearization procedure is difficult to express in a general
way. Formally, we have neglectedr̂Ê in Eq. ~14!,
2miĉi“m̂ i1 ĉi v̂ in Eq. ~18!, and2( i 51,Kĉi“m̂ i in Eq. ~20!.
It is far from obvious to assert in a general way when those
terms are, at steady state, negligible compared to those linear
in the drivings. Physically, a clear requirement is that the
structure of the charged double layers is only weakly dis-
torted. This translates into the requirement that locally ‘‘ap-
plied’’ chemical potential gradients~created by potential
drops or concentration differences between the ports! be
weaker thanefs /lD and kBT/lD ~where fs represents a
typical surface potential andlD the Debye length!, and so
should the typical local ‘‘applied’’ convective hydrodynamic
dragv̂/mi in these charged layers. However these local ‘‘ap-
plied’’ quantities may depend in a complex fashion on the
macroscopically applied driving. For example in a porous
medium, the local field in a thin slot may be significantly
larger than the macroscopically applied one. In general, the
domain of validity of linear response thus depends on geo-
metrical features of the specific system~tortuosity, surface
charge patterns, etc.!.
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III. RECIPROCAL THEOREM

We start by a variant of the reciprocal theorem for zero-
Reynolds-number hydrodynamics@12#, adapted to electroki-
netic phenomena~in a way related but different than its ad-
aptation in the nice derivation of electrophoretic mobilities
of particles by Teubner@13#!. We consider two independent
solutions of the linearized problem~around the same equilib-
rium solution!, that we design by superscripts~1! and ~2!.
These two solutions correspond to different external forc-
ings, i.e., different boundary conditions on the surfaces of the
ports ~for example one could be generated by applied pres-
sure differences, and the other by potential differences, but
we need not specify anything at this point!. Then thanks to
incompressibility for solution~2!:

“•~ŝ0
(1)
• v̂(2)!5~“•ŝ0

(1)!• v̂(2)

1
1

2
h„t“ v̂(1)1“ v̂(1)

…:~ t
“ v̂(2)1“ v̂(2)!.

~23!

Then from Eq.~20!, with “m ieq50:

~“•ŝ0
(1)!• v̂(2)5 (

i 51,K
cieq“m̂ i

(1)
• v̂(2) ~24!

which can be related to other quantities by

“•~m̂ i
(1)ĵ i

(2)!5“m̂ i
(1)
• ĵ i

(2)

52micieq“m̂ i
(1)
•“m̂ i

(2)1“m̂ i
(1)
•~cieqv̂

(2)!

~25!

where the first equality holds because the ionic currents are
divergence free.

Using the three results above, the following quantity is
symmetrical in the exchange between superscripts~1! and
~2!:

“•~ŝ0
(1)
• v̂(2)!2“•S (

i 51,K
m̂ i

(1)ĵ i
(2)D

5“•~ŝ0
(2)
• v̂(1)!2“•S (

i 51,K
m̂ i

(2)ĵ i
(1)D . ~26!

The next step consists in integrating these relations over
the volume occupied by the electrolyte solution. We trans-
form the integral of divergences into fluxes through the sur-
face bounding the electrolyte. Given the boundary conditions
~12! and~13!, that apply similarly to the linearized perturba-
tions v̂ and ĵ i , the surface integrals over the walls vanish and
we are left with the fluxes through the ports surfaces only.
Therefore, the above symmetry, reads in integral form

(
a50,N21

EE
Sa

dSS n•ŝ0
(1)
• v̂(2)2 (

i 51,K
~m̂ i

(1)n• ĵ i
(2)! D

5 (
a50,N21

EE
Sa

dSS n•ŝ0
(2)
• v̂(1)2 (

i 51,K
~m̂ i

(2)n• ĵ i
(1)! D .

~27!

This symmetry is actually that of the linear operator re-

lating the currentsv̂ and ĵ i through the boundaries of the

system, to the generalized forcesŝ0 and 2m̂ i applied there.
As such this expression is the core of this paper, in a rather
formal presentation.

To get closer to a more operational form such as that
of Eq. ~2! in the Introduction, a first step is to explicit for
each port the average values of the driving potentials,
and the fluxes emerging from this port. Let us defineQ̂a

5**Sa
dSn• v̂ and Ĵia5**Sa

dSn• ĵ i the flow and ionic

fluxes emerging from porta, and P̂a and m̂ ia the average

values of P̂ and m̂ i over the port sectionSa . Then the
previous equation reads

2 (
a50,N21

Q̂a
(2)P̂a

(1)2 (
a50,N21

(
i 51,K

Ĵia
(2)m̂ ia

(1)

1 (
a50,N21

EE
Sa

dSn•„ŝ0~x!1P̂a1…(1)
• v̂(2)

2 (
a50,N21

(
i 51,K

EE
Sa

dS„@m̂ i~x!2m̂ ia# (1)n• ĵ i
(2)
…

5same formula with~1↔2!. ~28!

Although this formula appears more cumbersome than the
previous one~27!, we have actually made progress: indeed
the first line is in a form that permits the compact matrix
treatment alluded to in the Introduction, and in the two fol-
lowing ones appear quantities such as@2P̂(x)11P̂a1# and

@m̂ i(x)2m̂ ia# which are zero when averaged over the port
areaSa .

IV. EXPLICIT ONSAGER SYMMETRY RELATIONS

In this section we focus on three situations where these
terms@second and third line of Eq.~28!# either cancel out or
are negligible compared to those of the first line. If the sys-
tem is periodic the cancellation is exact, a case treated in
Sec. IV A. These terms can be neglected in two other situa-
tions that we analyze in Sec. IV B: systems with ‘‘smooth
inlets’’ and systems with ‘‘long inlets.’’ In both Secs. IV A
and IV B we show that a general conductance matrix is sym-
metric, and bring the two cases to a common formalism, so
as to be able to explore in Sec. IV C in a unified way the
explicit consequences of this symmetry for the two cases.
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A. Periodic systems

Suppose that the system we consider is actually periodic,
so that we can focus on a unit cell, repeated at distancesLg
along the vectorseg ~that need not be orthogonal!; see Fig. 3.
The system need not have additional symmetries such as
isotropy or centrosymmetry. Obviously the number of peri-
odicity directionsD is smaller than or equal to the spatial
dimension ~typically 3!. D51 corresponds to a periodic
channel,D52 to a periodic slab geometry~e.g., that of Fig.
3!, andD53 is a three-dimensional periodic medium~see,
e.g., Fig. 1, bottom left!.

Due to the periodicity of the system, the solutions~1! and
~2! described in Sec. III are then also periodic, which actu-
ally means that the velocities and currents are periodic, but

that the potentialsP̂ and m̂ i increase over a unit cell in the

direction eg by fixed valuesDP̂g and Dm̂ ig . As a conse-

quence, the quantities@ŝ0(x)1P̂a1# and @m̂ i(x)2m̂ ia# in
Eq. ~28! are periodic, so that the terms where they appear
cancel out when summing on the two opposite faces of the
unit cell in a given direction.

So updating the notations in Eq.~28! so thatQ̂g and Ĵig
are the flow and ionic fluxes through the ports of the unit cell
facing the directiong, the symmetry relation~27! simplifies
to

(
g51,D

Q̂g
(2)DP̂g

(1)1 (
g51,D

(
i 51,K

Ĵig
(2)Dm̂ ig

(1)

5 (
g51,D

Q̂g
(1)DP̂g

(2)1 (
g51,D

(
i 51,K

Ĵig
(1)Dm̂ ig

(2) . ~29!

This demonstrates the total symmetry of the D(K11)
3D(K11) ‘‘conductance’’ tensorM that relates the gener-

alized forces2DP̂g ,2Dm̂ ig to the generalized fluxes Qˆ
g ,

Ĵig . To make this point explicit let us use the convenient

notationQ̂5 Ĵ0 andP̂5m̂0. This is standard~see, e.g., Ref.

@2#, Chap. XV!, with the index zero describing global quan-
tities in the system andi 51,K the ionic species~alterna-
tively one can describe the solvent explicitly as a species!.
The reason whyP is the proper ‘‘potential’’ related toQ is
also described in@2#. Then the linear response of the system
is defined by

Ĵig5Mig, j d~2Dm̂ j d! ~30!

with indicesi andj running from 0 toK, andg andd from 1
to D, and summation over repeated indices is implicit. The
minus sign here is such thatM is a positive matrix@actually
( i ,g Ĵig(2Dm̂ ig) is the dissipation rate in the system, which
is always positive#. Equation~29! now reads

Dm̂ ig
(1)~Mig, j d2M j d,ig!Dm̂ j d

(2)50 ~31!

whatever the values of the potential drops, which leads usto
the central result of this paper in compact form:

Mig, j d5M j d,ig . ~32!

B. Smooth inlets or long inlets

We now focus on the case of a nonperiodic system, with
N ports, that could be thought of as a complex node in a
network, or maybe a complex subsection of the network~see
Fig. 4!. To be able to work practically with the integral rela-
tion ~28!, it is convenient to neglect the terms in the second
and third line of Eq.~28!.

Although this cannot be done blindly, there are two cases
where it appears legitimate.

~a! If the ports consist of smooth homogeneous cylindrical
sections, it is expected that the pressure and chemical poten-
tials have almost constant value over the integration surfaces

Sa , so that@ŝ0(x)1P̂a1# and@m̂ i(x)2m̂ ia# are very small.
~b! If the inlets are very long compared to the dimensions

of the port, it is to be expected that the above mentioned
quantities~that reflect differences within a sectionSa) are
small compared to the pressure and potential drop across the
whole system, so that the terms in the first line of Eq.~28!
will dominate.

FIG. 3. Top viewof a slab geometry with two nonorthogonal
periodicity directions (D52) and with no obvious symmetry of the
unit cell. The system is bounded by two parallel solid walls in the
third perpendicular direction. The currents are periodic, so the quan-
tities flowing through the periodic repeats of connecting ports are
constant~here only the net flowQ is depicted but this holds also for
the ionic currents!. In contrast the local values of the potentials
increase by a constant value from one unit cell to the next.

FIG. 4. Scheme of media connected to the outer world by
‘‘smooth sections’’~thicker lines! of constant surface characteris-
tics, so that the potentialsPa , m ia are well defined and constant on
a section~dashed lines!. In this specific case there areN55 ports.
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We now make the assumption that one or both of these
conditions is fulfilled and proceed. Then, using again for
compactness the notationsQ5J0 and P5m0, the relation
between the potentialsm̂ ia and the emerging fluxesĴia at
various ports for the two solutions~1! and ~2! of the linear-
ized response problem read

(
a50,N21

(
i 50,K

Ĵia
(2)m̂ ia

(1)5 (
a50,N21

(
i 50,K

Ĵia
(1)m̂ ia

(2) . ~33!

Note the difference with the case of periodic systems:
here local potentials~for each port! appear, rather than po-
tential drops along a period. To restore the usual fact that
linear response usually connects currents to potential differ-
ences, we remark that the local conservation laws for the
flow and ionic species result at steady state in the obvious
(K11) global conservation rules:(a50,N21Ĵia50. Then
taking port 0 as the reference and defining hereDm̂ i5m̂ i

2m̂0, Eq. ~33! can be reformulated as

(
a51,N21

(
i 50,K

Ĵia
(2)Dm̂ ia

(1)5 (
a51,N21

(
i 50,K

Ĵia
(1)Dm̂ ia

(2) .

~34!

From then on, all the results and formalism of the previ-
ous Sec. IV A for periodic systems can be applied, and the
relations obtained there@Eqs.~30! and ~32# hold also in the
present case, with the indicesa51, . . . ,N21 replacing g

51, . . . ,D, and theDm̂ i having different definitions.
This formal identity allows us to explore the conse-

quences of the symmetry of the conductance tensor in a uni-
fied way below.

C. Consequences of the symmetry of the conductance matrix

A more explicit and practically useful expression of the
Onsager relations~30! and ~32! is

S Ĵig

Dm̂ j d
D

Dm̂ j 8d8u( j 8,d8)Þ( j ,d)50

5S Ĵ j d

Dm̂ ig
D

Dm̂ i 8g8u( i 8,g8)Þ( i ,g)50

.

~35!

Let us explore briefly ways to use this general result.
(i) If concentrations are not varied (no osmotic stresses).

All the rather formal approach above simplifies a lot if the
concentrations do not vary. ThenDP5Dp, Dm i5qiDf,
and the total electric currentI el5( i 51,KqiJi naturally shows
up. Then Eq.~29! is replaced by

(
g

~Q̂g
(2)D p̂g

(1)1 Î elg
(2)Df̂g

(1)!5(
g

~Q̂g
(1)D p̂g

(2)1 Î elg
(1)Df̂g

(2)!.

~36!

We have therefore symmetry relations for the simplified con-
ductance matrix. For periodic systems, this matrix is now
(2D)2 and gives the flowQg and total electric currentI elg
through the unit cell in directiong, as a function of pressure
and electrostatic potential drops over a periodD p̂d andDf̂d

in direction d. For an N-port ‘‘node,’’ the matrix is „2(N
21)…2, and gives the flowQg and total electric currentI elg
exiting through the portg (g51, . . . ,N21), as a function
of the pressure and electrostatic potential of portd (d
51, . . . ,N21) relative to that of port 0,D p̂d andDf̂d .

Equation~35! is replaced by symmetry relations for the
electric response,

S Î elg

Df̂d
D

Df̂d8Þd50,D p̂b50

5S Î eld

Df̂g
D

Df̂g8Þg50,D p̂b50

~37!

for the hydrodynamic response,

S Q̂g

D p̂d
D

D p̂d8Þd50,Df̂b50

5S Q̂d

D p̂g
D

D p̂g8Þg50,Df̂b50

~38!

and for the electrohydrodynamic couplings,

S Î elg

D p̂d
D

D p̂d8Þd50,Df̂b50

5S Q̂d

Df̂g
D

Df̂g8Þg50,D p̂b50

. ~39!

Equation~39! states precisely how in a periodic medium
cross-direction streaming currents~a pressure drop alonged
generates an electric current alongeg) are related to cross-
direction electro-osmotic effects~a potential difference along
eg results in a flow alonged). A similar statement holds to
relate consequences of action on various ports of a ‘‘node.’’
These equations are generalizations of relations in the paper
by Mazur and Overbeek@1# which dealt with the caseD
51 ~and homogeneous geometries!. An explicit application
for the caseD53 has been given above in the introduction
of the present paper.

As a note, we remark that although Eq.~38! was listed as
describing the hydrodynamic response of the system, the co-
efficients appearing on its two sides potentially reflect~trans-
verse! electroviscous effects, whereby a flow generates po-
tential drops that in turn produce electro-osmotic flows that
contribute to the global hydrodynamic response. Such effects
are already present in straight channels~see, e.g., the discus-
sion and references in@14#!, although usually weak unless
the channel is thin, the surface charge is strong and the ionic
strength weak. The same limits should be relevant for the
detectability of transverse electroviscous effects.

(ii) Resistance matrix.Of course the reverse matrix giving
the potential drops as functions of the currents is symmetric
too, so that in the general case:

S Dm̂ ig

Ĵ j d
D

Ĵ j 8d8u( j 8,d8)Þ( j ,d)50

5S Dm̂ j d

Ĵig
D

Ĵi 8g8u( i 8,g8)Þ( i ,g)50

.

~40!

In the absence of concentration biases, equations similar
to Eqs.~37!, ~38!, and~39! hold for the inverse~resistance!
quantities. For example electrohydrodynamic couplings are
related by
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S Df̂g

Q̂d
D

Q̂d8Þd50,Î elb50

5S D p̂d

Î elg
D

Î elg8Þg50,Q̂b50

~41!

that relates a cross direction streaming potential to a cross-
direction electro-osmotically induced pressure drop in a hy-
drodynamically closed system.

(iii) Many more relations (but nothing new).Actually, as
was done for the simpler cases considered in their seminal
paper by Mazur and Overbeek@1#, many relations can be
obtained in addition to those displayed in Eqs.~35!, ~37!,
~38!, ~39!, ~40!, and~41!. Indeed up to now we have estab-
lished equalities between coefficients describing the response
of the system in situations where either all potential drops
but one are fixed to zero~conductivity matrix! or all currents
but one are fixed to zero~resistance matrix!. Actually one
can consider many other combinations where for each direc-
tion ~or port! g and each speciesi ~including the global flow
i 50) either the corresponding current or the corresponding
potential drop is zero, but for one of those quantities in the
system which is the driving force.

For example, it is easy to demonstrate from the symmetry
of the matrix in Eq.~2! in the Introduction that for the sys-
tems depicted in the bottom of Fig. 1,

S Df̂3

D p̂1
D

Î eli 51,2,350

Q̂250

D p̂350

52S Q̂1

Î el3
D

Î eli 51,250

Q̂250

D p̂i 51,350.

~42!

Such equations are in some sense generalizations to more
complex geometries of Saxe´n’s law @15#; see@1# and Sec.
9.11.6 in@16#. Note that there is nothing new in these rela-
tions in the sense that they are all contained in the symmetry
of the original conductance matrixM ~32!. However it is
worth pointing out that each of the response coefficients in
these formulas corresponds to a particular experiment~with
given boundary conditions!, so one needs to be careful in
laying down properly the formalism to assess to what extent
the outcome of two different experiments are directly related
to one another~see for example the discussion of the phe-
nomenology of electrokinetics in different experiments by
Lorenz @14#!.

(iv) A comment on matrix representation.Let us make
here a short practical statement: up to now the generalized
conductance has been described by a tensorM with compo-
nentsMig, j d .

It is often simpler to describe the response in terms of a
matrix, as was done for example in the Introduction, where
all the flows and currents are treated as a multicomponent
vector. The two forms are equivalent provided things are
written properly. There are two convenient ways of writing
such linear systems: either sort the components by species
first, or by port or direction first. The first strategy leads to
the following matrix:

3
Q̂1

Q̂2

. . .

Ĵi 51,a51

Ĵi 51,a52

. . .

Ĵ2,1

Ĵ2,2

. . .

4 5@Cu,v#u51, . . . ,G

v51, . . . ,G3
2Dp̂1

2Dp̂2

. . .

2Dm̂ i 51,a51

2Dm̂ i 51,a52

. . .

2Dm̂ i 52,1

2Dm̂ i 52,2

. . .

4 , ~43!

whereG5(K11)D for a periodic system andG5(K11)
3(N21) for a N-port node.

The alternative sorting~by ports! yields

3
Q̂1

Ĵi 51,a51

Ĵi 52,a51

. . .

Q̂2

Ĵ1,2

Ĵ2,2

. . .

4 5@Lu,v#u51, . . . ,G

v51, . . . ,G3
2Dp̂1

2Dm̂ i 51,a51

2Dm̂ i 52,a51

. . .

2Dp̂2

2Dm̂1,2

2Dm̂2,2

. . .

4 . ~44!

The matricesC andL defined above are both symmetric
and the two formalisms can be used indifferently.

This picture is of course easily adapted to the simpler case
where there are no applied ionic concentration gradients~see,
e.g., the Introduction!.

(v) A last point.Let us close this section by recalling that
the most general form for the symmetry relation is the inte-
gral equations~27! and ~28!. To be able to replace the inte-
gral over each port surfaceSa by a local potential~osmotic
pressure, chemical or electrostatic potential! times a flux, one
needs additional hypothesis: we have exploited here two
practically important ones: periodicity and smooth or long
ports.

V. DISCUSSION AND CONCLUDING REMARKS

To summarize, we have demonstrated that the electrohy-
drodynamic response of an electrolyte solution to applied
pressures, electric fields, or chemical potential differences is
described in the linear response regime by a symmetric ma-
trix. This translates into general symmetry relations~35! and
~40!, and other combinations@see Sec. IV C~iii !#. When os-
motic effects can be neglected~no ionic concentration drops!
the description can be further simplified@e.g., Eqs.~37!, ~38!,
and ~39!#.

The proof presented here has a rather large range of va-
lidity, as it applies regardless of many features of the system
~topology, shape, geometry, homogeneity or amplitude of the
surface charge density or potential!. The main restriction is
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that the result is limited to the linear response regime. As
discussed in Sec. II the extension of this regime in parameter
space may be very system dependent, although an obvious
constraint is that the average applied fields be weaker than
the typical equilibrium ones in the charged double layers.
Upon entering the nonlinear regime, which is clearly relevant
for many high electric-field applications in microfluidics,
there is noa priori reason for the ‘‘symmetry’’ between ef-
fects to remain valid, and a case by case study is required. A
much weaker restriction on our results is that the formalism
used~in particular for the expressions of the chemical poten-
tials and osmotic pressure! is specific to dilute electrolyte
solutions. It is of course possible to perform the same proof
with a more general scheme, following Chap. XV in@2#, but
we chose to start with the equations of Sec. II as they are
commonly used~see, e.g., the textbook@16#!.

Beyond the formal symmetry relations per se, our system-
atic construction of the proof reveals a few noticeable fea-
tures.

Quite remarkably, and as anticipated in the formulation of
the problem~Sec. II!, we never had to specify the value of
the surface charge density on the surface of the walls. How-
ever, as discussed in Sec. II, they definitely affect the values
of the linear response coefficients, as they determine thecieq
for example. They likely also show up in an explicit compu-
tation of the range of applicability of the linear response
formalism. In a related way, we never had to specify the
explicit geometry of the system~shape, topology and size of
the walls!.

The formalism that we have developed is applicable to
pure hydrodynamics in the case where there is no electroki-
netic coupling. Then only flow rates and pressure drops ap-
pear, but the description of nodes or structured media by
symmetric matrices remains true, the symmetry then relating
cross channel hydrodynamic effects@see, e.g., Eq.~38!#.

Our systematic approach also highlights that when ad-
dressing electrokinetic effects, one should keep in the de-
scription the ionic concentration differences and fluxes and
the osmotic terms. This point is often forgotten for the sim-
pler use of the sole global flow and electrical current vari-
ables, which yields an easier and more compact formalism
~see, e.g., the Introduction of the present paper!. To decide
whether or not this simple approach is applicable or not to a
specific experiment one should proceed with care.

A field of application of this work would be some exten-
sion of the work by Marinoet al. @6#. In that elegant paper,
equations similar to those of Sec. II are solved numerically
for a few periodic porous geometries that are isotropic~at
least statistically! and with constant surface charge. The au-

thors actually numerically demonstrated the symmetry of the
matrix M for these situations. More generally, for this kind
of numerical work, Onsager symmetry relations can be either
used as a control on the numerics by checking that they hold
in the results, or taken for granted to bypass some computa-
tions and save computing time.

Another domain where these relations may find some use
is the on purpose fabrication of anisotropic microfluidic de-
vices. In@8# such devices were shown to allow for the real-
izations of various functionalities~flow detection, transverse
pumping, mixing!. The symmetry of the matrix was there
taken for granted, and used to relate the various coefficients
describing these effects. This symmetry could be of use for
example to characterize microfabricated geometries indepen-
dently of their use: for example one could validate the fab-
rication of an anisotropic structure for transverse electro-
osmotic pumping~see @11# for a working example! by
measuring a transverse streaming current if this measurement
is simpler to perform.

The relations presented in this paper for nonperiodic sys-
tems ~Sec. IV B! could also be of use to describe nodes or
crossings in a microfluidic system. Indeed if these crossing
areas are not small, it is necessary to take them into account
to describe the global response of the microfluidic network
~i.e., they cannot be described by a set of simple scalar po-
tentials and conservation laws as in Kirchhof’s laws for elec-
trical circuits!. To apply the results of Sec. IV, it may be
necessary to include in the ‘‘node’’ short sections of the
channel emerging from it, so as to justify the approximations
at the beginning of Sec. IV B which allow to characterize the
state of an inlet by average scalar quantities~generalized
potentials!.

In conclusion, as is common with explicit demonstrations
of Onsager symmetry relations, the outcome of this paper
appears somewhat formal and not fundamentally surprising
~as the symmetry is built in the local equations used at the
beginning!. However, the careful writing down of such a
formalism, along the lines of the thermodynamics of irre-
versible processes, is a useful guide to connect with one
another the outcome of various experiments, the more as the
situation at hand can be rather complex~electrokinetic ef-
fects are complex even in simple geometries, and we are
discussing geometries with heterogeneities and broken sym-
metries!.
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78 Chapitre 2. Généralisations des relations de symétrie



Chapitre 3

L’approximation des couches minces

L’objectif de ce chapitre est de poursuivre l’étude des effets électrocinétiques dans le
cadre d’une approximation très répandue : l’approximation de fine couche de Debye. Bien que
celle-ci soit utilisée couramment pour l’électroosmose c’est rarement le cas pour le courant
d’écoulement. Nous étudierons donc l’influence de cette approximation sur les courants et les
champs électriques induits par un flux hydrodynamique.

Après avoir introduit cette approximation nous expliciterons les équations de l’électroci-
nétiques valides dans cette situation. Nous utiliserons ensuite une variation de la méthode
utilisée chapitre 2 pour retrouver les relations de symétrie précédentes. Ce formalisme sera
utilisé dans le chapitre 4 pour l’analyse de géométries spécifiques.

3.1 Approximation de fine couche de Debye

ζ < 0

φ

λD

Fig. 3.1 – Profil du potentiel électrique φ et définitions de la longueur de Debye λd. Le potentiel de
surface ζ est pris négatif.

La figure (3.1) représente le potentiel à proximité d’une paroi chargée. Nous avons explicité
dans l’introduction la forme de ce potentiel ainsi que les effets électrocinétiques associés à une

79
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telle géomètrie.
Reprenons les équations du courant d’écoulement Eq. (1.35) et du flux électroosmotique

Eq. (1.31) :

J = −εζγ̇, (3.1)

v = −εζ
η
E. (3.2)

Le principe de l’approximation de couche de Debye fine est de considérer que toutes les
variations spatiales de charges et de formes sont grandes devant l’épaisseur typique de la
couche diffuse λD.

3.1.1 L’approximation de couches minces (TDL)

L’approximation TDL peut être considéré comme un retour aux origines de l’électroci-
nétique avec le modèle de Helmholtz qui assimile la couche de contre-ions à un plan chargé
symétriquement à la charge de surface (Fig.1.3), bien que cette analogie ne soit que partiel-
lement exacte puisque la structure de la double couche détermine le potentiel ζ, et donc le
coefficient de couplage.

En effet, cette approximation consiste à considérer que la couche diffuse peut être assimilée
à une surface chargée mobile confondue avec l’interface liquide-solide. Le couplage électro-
hydrodynamique se produit alors par l’intermédiaire de cette surface.

3.1.2 Couplage électro-hydrodynamique

Si la longueur de Debye est très faibe devant toutes les autres longueurs typiques, on peut
considérer que les surfaces sont localement planes et de charges homogènes. On peut alors
utiliser les équations du courant d’écoulement et du flux électroosmotique calculées dans cette
situation (Eqs. (1.30) et (1.31)).

Effet du champ électrique : électroosmose

L’approximation de couche fine de Debye considère que le potentiel φ s’annule dans l’élec-
trolyte. La vitesse électroosmotique veo est donc atteinte dés l’interface liquide-solide. Pour
déterminer le champ de vitesse, nous calculons le champ électrique locale à l’aide de l’équation
de Laplace et la condition aux limites :

∇2φ(e) = 0, (3.3)
j(e).n = 0, (3.4)

qui est utilisé pour calculer la vitesse de glissement du fluide à la paroi :

v(e)
s = −µ(−∇φ(e)

s ) (3.5)

où µ = εζ/η est la mobilité électroosmotique. Le champ de vitesse est alors calculé à l’aide
des équations de Stockes et de conservation :

η∇2v(e) −∇p(e) = 0 (3.6)
∇.v(e) = 0 (3.7)

v(e)
s = −µ∇φ(e)

s . (3.8)
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Effet de la pression :courant d’écoulement

Lorsque la longueur de Debye est faible devant toutes les autres longueurs caractéristiques,
il est possible de linéariser le profil de vitesse sur une distance λD. On peut alors utiliser
l’équation ( 1.35) valide dans cette situation. Le courant d’écoulement, localisé à la surface,
est alors décrit par les équations suivantes :

js(p) = −εζγ̇(p)
n (3.9)

∇s.js(p) = j(p)
b · n (3.10)

où γ̇
(p)
n = [∇vt + ∇v].(I − nn] est le cisaillement à proximité de la surface et dirigé selon t

et ∇s.js(p) représente la conservation du courant de surface.
La condition de conservation (3.10) peut créer un terme de source de courant localisée à

la surface et orienté en direction du fluide. Ce courant volumique jb(p) et le champ électrique
correspondant doit être pris en considération pour une compréhension correct des phénomènes
électrocinétiques. Ce courant et ce potentiel volumique sont décrits par :

∆φ(p)
b = 0, (3.11)

jb(p) = −γel∇φ(p), (3.12)
∇.jb(p) = 0. (3.13)

N. B. Nous avons considéré dans ce qui précède le cas où les potentiels de surfaces sont
suffisamment faibles pour négliger les termes en ζ2. Dans le cas contraire, il faudrait prendre
en compte l’effet électrovisqueux : un flux hydrodynamique induit un champ électrique qui
génère lui-même un flux électroosmotique opposé au flux d’origine

∆P → v(p) → J (p) → E(p) → v(p). (3.14)

Le débit généré par une différence de pression est donc plus faible que celui attendu.
Le phénomène symétrique existe pour le courant électrique, qui se traduit par une resis-

tance électrique plus important. on peut alors parler d’effet hydrorésistif :

E(e) → v(e) → δρ(e) → E(e) → J (e). (3.15)

Le courant électrique induit par une différence de potentiel est plus faible que celui attendu.

3.2 Relations de réciprocité

Pour illustrer la cohérence de l’approximation de couches minces, nous allons démontrer
les relations de symétrie de l’électrocinétique en utilisant cette approximation. Pour cela nous
utiliserons une variante du théorème réciproque introduit dans la section précédente pour
dériver les relations voulues.

3.2.1 Formalisme du Théorème Réciproque

Notations et outils

Dans la suite nous utiliserons les exposants (p) et (e) pour distinguer les situations induites
par une pression ou un potentiel électrique.
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Le tenseur des contraintes hydrodynamique est classiquement défini par

σij = η

(
∂vi
∂xj

+
∂vj
∂xi

)
− pδij (3.16)

et nous introduisons un opérateur permettant d’extraire la partie tangentielle à une surface
d’un vecteur lorsque le vecteur normal à cette surface est n :

Tij = δij − ni.nj . (3.17)

Enfin nous considérons un capillaire à une entrée in et une sortie out dont la paroi sera
notée tube (Fig. 3.2). La limitation à deux orifices n’est en aucun cas une contrainte formelle
mais à pour but d’alléger les notations intégrales.

Q

J

∆Φ ∆ P

out
tube

in

Fig. 3.2 – Capillaire utilisé dans le dérivation des relations de symétrie.

Nous nous inspirons ici d’un travail de Teubner qui a appliqué ce théorème au déplacement
électrophorétique [92]. Le théorème réciproque permet de mettre en relation les tenseurs des
contraintes σe,p et les champs de vitesses ve,p correspondant aux solutions des deux problèmes,
électrique (e) et hydrodynamique (p), décrit dans la section précédente (Sec. 3.1) 1 :

∇.
(
σ(p).v(e)

)
= ∇.

(
σ(e).v(p)

)
(3.18)

Nous utiliserons les équations du couplage électro-hydrodynamique (3.5) à (3.13) pour
exprimer les tenseurs de contraintes et les champs de vitesse dans le cas où l’on applique un
champ électrique ou un champ de pression.

Application du théorème réciproque

Nous appliquons le théorème réciproque (Eq. (3.18) dans le volume limité par les parois
du canal et les sections extrêmes.

y
dV∇.

(
σ(p).v(e)

)
=
y

dV∇.
(
σ(e).v(p)

)
(3.19)

En utilisant le théorème de Stokes pour transformer les intégrations sur le volume en
intégrales surfaciques avec un vecteur normal n dirigés vers le fluide et dS = dSn on obtient

x
n.σ(p).v(e) =

x
n.σ(e).v(p) (3.20)

⇔
I1 + I2 = I3 (3.21)

1Une jolie illustration de ce théorème pour l’étude de la propulsion de micro-organismes a été réalisé par
H. Stone [93]
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avec

I1 = ∆in−out
x

S

n.σ(p).v(e) (3.22)

I2 =
x

tube

n.σ(p).v(e) (3.23)

I3 = ∆in−out
x

S

n.σ(e).v(p) +
x

tube

n.σ(e). v(p)︸︷︷︸
0

(3.24)

où ∆in−out
s
S =

s
Sin−

s
Sout. Dans l’équation 3.24 nous avons utilisé la condition de vitesse

nulle à la paroi verifiée lorsque le flux est induit par un gradient de pression.
Nous allons maintenant transformer ces intégrales pour faire apparâıtre les produits des

flux et des champs aux extrémités. Pour cela nous utilisons les relations suivantes valides sur
les surfaces en employant le tenseur T = [I − n.n (3.17) :

1. v
(e)
s = −µTE(e) qui exprime la vitesse de glissement à la paroi à l’aide de la mobilité

électroosmotique locale µ et du champ électrique tangentiel,

2. j
(p)
s = µγ̇ = µn.σ(p).T qui exprime le courant surfacique à l’aide du gradient de vitesse

du fluide à la paroi γ̇ (Eq. 3.10),

3. TE(e) = −∇sφ
(e) qui est simplement le gradient de potentiel à la surface.

À l’aide de ces relations nous pouvons exprimer l’intégrale I2 comme

I2 =
x

tube

n.σ(p).(−µE(e))

=
x

tube

n.σ(p).(µ∂sφ(e).t) où t est le vecteur tangent à la paroi

=
x

tube

j(p)s .∂sφ
(e)

ce qui donne en terme de courant et de potentiel

I2 =
x

tube

j(p)
s .∇sφ

(e)

= ∆in−out

∮
dl.j(p)

s .φ(e) −
x

tube

∇sj
(p)
s .φ(e)

Les courants étant à divergence nulle et après quelques manipulations d’intégrales nous
avons

I2 = ∆in−out

∮
dlj(p)

s .φ(e) +
x

tube

n.(j(p)
b .φ(e))

L’intégrale curviligne sur les orifices peut s’exprimer en fonction du courant surfacique
total J (p)

s =
∮

dlj
(p)
s et du potentiel électrique Φ(e) que l’on peut imposer sur les sections :

I2 = ∆in−out(J (p)
s .Φ(e))−

y
dV∇.(j(p)

b .φ(e)) + ∆in−out
x

S

n.(j(p)
b .φ(e))
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Une dernière série de manipulations d’intégrales et de divergence permet enfin d’obtenir
I2 en fonction des potentiels et des courants aux niveaux des orifices :

I2 = ∆in−out

∮
dl.j(p)

s .φ(e) −
y

dV∇(j(e)
b φ(p)) + ∆in−out

x

S

n.(j(p)
b .φ(e))

= ∆in−out(J (p)
s .Φ(e))−∆in−out

x

S

n.(j(e)
b .φ(p)) + ∆in−out

x

S

n.(j(p)
b .φ(e)).

Des expressions similaires sont obtenues pour I1 et I3. En utilisant la conservation des flux
et en considérant des champs homogènes aux extrémités nous obtenons la relation générale

∆in−out

(
− P (p).Q(e) + J (p)

s .Φ(e) − J (e).Φ(p) + J
(p)
b .Φ(e)

)
= ∆in−out

(
− P (e).Q(p)

)
qui, exprimée terme de chute de pression et de potentiel, s’écrit(

J (p)
s + J

(p)
b

)
.∆Φ(e) − J (e).∆Φ(p) = Q(e).∆P (p) −Q(p).∆P (e) (3.25)

Soulignons que dans le cas du potentiel d’écoulement, le courant à travers les surfaces d’accésà
deux contributions (J (p) = J

(p)
s +J

(p)
b ), alors que pour l’électroosmose on ne tient compte que

du courant de conduction en volume (J (e)).

3.2.2 Applications aux relations d’Onsager

Ainsi à l’aide de l’équation (3.25) on retrouve la symétrie de la relation matricielle énnoncé
dans l’introduction (Eq. (1.2) :[

Q
J

]
=
[
K M
M S

]
.

[
−∇P
−∇Φ

]
. (3.26)

Nous pouvons également dériver l’ensemble des relations de Saxén qui sont donc valides
dans l’approximation TDL, et ce quelque soit la forme du capillaire et l’éventuelle hétérogé-
néité du potentiel ζ : (

J (e)

∆P (e)

)
∆Φ(e)=0

=

(
Q(p)

∆Φ(p)

)
∆P (p)=0

(3.27)

(
Q(e)

∆Φ(e)

)
J(e)=0

= −

(
J (p)

∆P (p)

)
Q(p)=0

(3.28)

(
J (e)

Q(e)

)
∆Φ(e)=0

= −

(
∆P (p)

∆Φ(p)

)
Q(p)=0

(3.29)

(
∆P (e)

J (e)

)
∆Q(e)=0

=

(
∆Φ(p)

Q(p)

)
J(p)=0

(3.30)
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3.3 Conclusion

Ce chapitre a permis d’introduire une approximation classique utilisée en microfluidique :
l’approximation de fine couche de Debye. Celle-ci considère que la distance λD sur laquelle se
développe la couche diffuse est très faible devant toutes les autres dimensions du système.

Ces conditions étant vérifiées, l’équation du courant d’écoulement se simplifie car le gra-
dient de vitesse est alors linéaire sur toute l’épaisseur de la couche de Debye dans laquelle
est confiné le courant de surface. Ce dernier étant uniquement déterminé par le potentiel de
surface et le champ de vitesse, la conservation du courant impose d’introduire des courants
de recirculations dans le fluide dans les cas non triviaux où le capillaire n’est pas rectiligne et
de charge uniforme.

De plus le potentiel induit par la surface étant nulle à l’extérieur de cette couche fine,
on peut traduire l’électroosmose par une condition de glissement sur la paroi, assimilée à
l’extérieure de la couche de Debye.

Cette approximation permet donc de développer des équations pour décrire l’électroosmose
et le courant d’écoulement en considérant un couplage localisé uniquement à l’interface liquide-
solide. Ces équations sont déjà largement utilisées pour l’électroosmose. L’apport principal
de ce travail est concentré dans les équations (3.10)-(3.13) qui formalisent cette aproximation
pour le courant d’écoulement.

Le couplage se traduit alors simplement en modifiant les conditions aux limites des équa-
tions de Stokes et de Laplace. Un tel formalisme a été utilisé ici pour retrouver les relations de
symétries du chapitre 2. Il sera abondamment utilisé dans le chapite 4 où seront calculées les
structures des courants d’écoulements et des flux électroosmotiques dans diverses géométries.
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Chapitre 4

Structures des flux électrocinétiques
dans des géométries modulées

4.1 Introduction

Ce chapitre a pour but de donner la structure des courants électrocinétiques qui se déve-
loppent dans des canaux microfluidiques modèles dont l’intérêt a été démontré par plusieurs
réalisations expérimentales [35, 94, 36, 95, 72, 70]. Il s’agit de canaux rectangulaires dont la
topologie des parois peut être modulée afin d’obtenir des effets transverses et des phénomènes
de recirculations, comportements que nous détaillerons par la suite.

L’utilisation de tels systèmes a été rendue possible par le développement des techniques de
microfabrication (chap. 2 p. 19). Les expérimentateurs ont maintenant à leur disposition des
canaux dont la paroi inférieure peut être crénellée ou bien posséder des motifs de charges de
surfaces périodiques. Mais peu de travaux théoriques se sont attachés à décrire de tels systèmes
de manière générale, le plus souvent en utilisant des approximations de lubrification [55] ou
des analyses numériques [36, 96, 97, 94, 98, 80, 99, 100]. La figure suivante (Fig. 4.1) illustre
l’écart entre le système d’étude modèle [32], un canal rectangulaire, et les sytèmes disponibles
actuellement qui peuvent posséder plusieurs entrées et sorties [101], une surface présentant
des structures en relief [36, 102] ou dont la charge est modulée [70]. Bien entendu aucune
contrainte technologique n’interdit de coupler ces différentes caractéristiques. Il n’existe alors
plus de modèle analytique permettant de prédire le comportement électrocinétique de tels
systèmes.

L’objet de ce chapitre est de fournir les solutions analytiques pour les flux électriques et
hydrodynamiques dans un certain nombre de géométries modèles en utilisant le formalisme
de couches minces introduit au chapitre précédent.

Après avoir explicité la géométrie des canaux et les approximations utilisées, nous pré-
senterons qualitativement les structures des flux hydrodynamiques et électriques pour les
situations suivantes :

1. Canal droit de charge homogène (rappels),

2. Canal droit avec une modulation de charge sinusöıdale,

3. Canal d’épaisseur modulée et de charge homogène,

4. Canal d’épaisseur et de charge modulées.

87
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(a) (c)

(b) (d)

Fig. 4.1 – Exemples de géométries où des phénomènes électrocinétiques peuvent prendre place : (a)
canal rectangulaire simple [32], (b) système d’injection d’électrophorèse capillaire [101], (c) canal dont
la charge de surface est modulée [70], (d) canal dont la surface est texturée [36,102].

Les calculs explicites seront donnés dans la dernière section. Nous validerons la cohérence
de nos approximations en vérifiant les relations de symétries entre flux électroosmotique et
courant d’écoulement. Les résultats seront également confontés aux calculs obtenus en lubri-
fication [55] dans la limite où cette approximation est valable.

4.1.1 Géométrie et approximations

h+

−

1/q

y

h

x

z

Fig. 4.2 – Les deux surfaces définissant le canal. La surface du haut et celle du bas sont définis
respectivement par z = h+(x, y) et z = h−(x, y) et portent une charge σ+(x, y) et σ−(x, y).

Les plans définissant le canal sont perpendiculaires à l’axe z. La paroi du bas (h−) et du
haut (h+) sont décrites par

h− = αH cos(qx) (4.1)
h+ = H (4.2)

où q = qx est le vecteur d’onde des modulations et α est un paramètre sans dimension égal
à zéro lorsque le canal est droit. Pour des valeurs petites mais non nulle de α, il est possible
d’obtenir des solutions pour les courants et les flux par un développement en perturbation
en puissance de α. Nous nous restreindrons ici au deuxième ordre en α, plus exactement au
premier ordre produisant un effet non nul.
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Les parois portent une densité de charge σ qui peut être homogène ou modulée symétri-
quement suivant σ = σ0 cos(qx+ θ).

Couplage électro-hydrodynamique

Tout d’abord, reprenons les équations de l’électrocinétique dans le cadre de l’approxima-
tion des couches minces. Comme précédemment les grandeurs dépendant de l’application d’un
champ de pression seront notées X(p), celles dépendant d’un champ électrique étant notées
X(e).

Effets électriques En utilisant l’approximation de fine couche de Debye, les équations du
flux électroosmotique sont :

η∇2v(e) −∇p(e) = 0 (4.3)
∇.v(e) = 0 (4.4)

v(e)
s = −µ∇φ(e)

s . (4.5)

Effets de la pression Le courant d’écoulement induit par un gradient de pression peut
être décomposé, dans le cas de l’approximation TDL, en une contribution volumique et une
contribution surfacique suivant

j(p) = jb(p) + js(p).

Les équations du terme volumique sont :

∆φ(p)
b = 0 (4.6)

jb(p) = −γel∇φ(p) (4.7)
∇.jb(p) = 0 (4.8)

et celle du terme surfacique

js(p) = −σλDγ̇(p)
n (4.9)

∇s.js(p) = jb · n. (4.10)

Comme dans le chapitre précédent, nous ne considérons que les effets au premier ordre en
σ. Nous négligerons donc les effets électrovisqueux par exemple.

4.2 Présentation qualitative de la géométrie des courants hy-
drodynamiques et électriques générés

Avant de donner les équations décrivant les flux dans la section suivante, nous allons
dériver qualitativement la géométrie des courants électriques et hydrodynamiques générés par
des champs de pression ou électriques imposés. Ils seront représentés schématiquement dans
le cas où le vecteur d’onde des modulations est paralléle aux flux. La situation où le vecteur
d’onde est perpendiculaire aux flux sera présentée ensuite.

Bien entendu les schémas présentés dans cette section sont conformes aux résultats des
calculs analytiques de la section suivante (p. 92).
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4.2.1 Rappel : canal droit, charge de surface homogène

Le schéma suivant (Fig. 4.3) représente les effets électrocinétiques se développant dans un
canal rectiligne de charge de surface homogène.

V(p) Js
(p)

E (e)
V(e)

Fig. 4.3 – Représentation schématique des effets électrocinétiques dans un canal rectiligne et homo-
gène.

Le flux électrosmotique est un écoulement bouchon, uniforme sur toute l’épaisseur du
canal, tandis que le courant d’écoulement est localisé à la surface.

4.2.2 Canal droit, charge de surface modulée

Lorsque la charge de surface est modulée, les flux ne sont plus invariant par translation.
Des courants de recirculation doivent donc se développer dans le canal pour assurer les lois
de conservations (masse et courant électrique).

+ + + + + + + + + +− − − − − − − − − −

+ + + + + + + + + +− − − − − − − − − −

(a) .

  + + + + +            − − − − − −          + + + +              − − − − − − −

  + + + + +            − − − − − −          + + + +              − − − − − − −

(b) .

Fig. 4.4 – Flux électroosmotique (a) et courant d’écoulement (b) se développant dans un canal droit
dont la charge de surface est modulée. Le courant localisé à la surface Js est symbolisé par une flèche
pleine rouge, celui en volume Jb par une flèche vide bleue.

Flux électroosmotique

La présence d’une vitesse de glissement à la paroi dont le sens varie périodiquement induit
des rouleaux dans l’épaisseur du canal. Ces rouleaux de recirculation ont été mis en évidence
expérimentalement par Stroock et al dans des canaux microfluidique à l’aide de particules
fluorescentes neutres [70]. On peut remarquer que si l’on observe la trajectoire d’une particule
chargée dans un tel système, elle se déplacera sous l’action du champ électrique induit et sa
position dans l’épaisseur du canal oscillera pour suivre les lignes de courant hydrodynamique.
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Courant d’écoulement

Le courant de surface est modulé suivant la modulation de la charge de surface. Comme
nous l’avons vu dans le chapitre précédent, cela impose l’injection de courant électrique dans
le volume pour assurer la conservation des charges. Il existe une différence fondamentale entre
cette situation et la recirculation hydrodynamique évoquée précedement. Dans le cas électrique
le rotationel du courant est nul, on ne peut donc pas parler de rouleaux de recirculation car
les lignes de courant de se bouclent pas dans le volume, les parois faisant office de générateur
de courant.

4.2.3 Canal ondulé, charge de surface homogène

Par symétrie, on peut s’atteindre à n’obtenir des effets globaux non-nuls à l’ordre deux en
α. Nous verrons dans la section suivante que ces effets sont d’amplitudes différentes dans le cas
où les flux sont perpendiculaires aux modulations, ce qui peut mener à des effets transverses.

E V

(a) . (b) .

Fig. 4.5 – Flux électroosmotique (a) et courant d’écoulement (b) se développant dans un canal ondulé
dont la charge de surface est homogène.

Flux électroosmotique

La charge de surface étant homogène, le champ de vitesse électroosmotique suit le champ
électrique. La vitesse est donc tangentielle aux parois et plus élevée au niveau des rétrécisse-
ment, afin d’assurer la conservation du débit.

Courant d’écoulement

Pour assurer un débit uniforme le long du canal, la vitesse hydrodynamique doit être plus
importante au niveau des rétrécissements, son gradient l’est également. Le courant d’écoule-
ment est donc plus important à ces endroits, ce qui impose un phénomène de recirculation
dans le volume.

4.2.4 Canal ondulé, charge de surface modulée

Contrairement au cas précedent, la modulation de la charge de surface brise la symétrie
du système. On peut donc s’attendre à obtenir des effets globaux au premier ordre en α et
proportionnels à la modulation de charge. Nous verrons dans la section suivante que cette
situation mène également à des effets transverses.
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+++ +++++ +++ +++++
−−−−−−−−−−− −−− −−− −− −−

+ + + + + − − − − − − + + + + + − − − − − −− − − − − −

(a)

+++ +++++ +++ +++++
−−−−−−−−−−− −−− −−− −− −−

+ + + + + − − − − − − + + + + + − − − − − −− − − − − −

(b)

Fig. 4.6 – Flux électroosmotique (a) et courant d’écoulement (b) se développant dans un canal ondulé
dont la charge de surface est modulée.

Flux électroosmotique

Comme précédement, la vitesse de glissement est plus élevée au niveau des rétrécissements,
mais sa direction change périodiquement. Des rouleaux de recirculations d’intensité différente
se développent donc dans le canal, menant à un débit électroosmotique non-nul.

Courant d’écoulement

Comme précedemment, le courant d’écoulement est plus intense au niveau des rétrécisse-
ment vis-à-vis des évasements. Les charges de surfaces étant opposées dans ces deux situations,
la symétrie est brisée. Un courant électrique moyen non-nul est donc transporté en alternance
par la composante surfacique (au niveau des rétrécissements), et par la composante volumique
(au niveau des évasements).

4.2.5 Cas des modulations perpendiculaires au flux

Comme nous l’avons énoncé au début de cette section, lorsque les modulations sont per-
pendiculaires aux flux les structures d’écoulements sont moins démonstatives.

L’invariance par translation dans la direction de l’écoulement impose des écoulement élec-
troosmotiques uniaxiaux, dont l’intensité est modulée latéralement. Du point de vue des
courants d’écoulement, la situation est particulièrement simple car ils sont toujours localisés
à la surface, leur intensité étant modulée suivant une direction perpendiculaire.

Nénamoins nous verrons que l’amplitude des effets globaux diffèrent du cas où les flux
sont parrallèles aux modulations, ce qui permettra d’envisager des structures générant des
effets non-diagonaux, ou transverses.

4.3 Calculs de la structure des flux

La linéarité du système nous autorise d’étudier séparément les situations où les flux et les
champs sont parallèles et perpendiculaires à x. Dans la suite nous donnerons donc successi-
vement les résultats correspondant aux deux situations.

Par souci de clarté, nous traiterons chaque situation de manière identique :

a. champ électrique imposé,

b. électrosomose,
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c. champ de vitesse imposé,

d. courant d’écoulement,

e. synthèse sous forme matricielle.

Les effets directs sont indépendants des charges de surfaces. Nous donnerons donc les struc-
tures des champs imposés pour chaque nouvelle situation rencontrée, puis nous y ferons réfé-
rence lorsqu’elle se représentera.

4.3.1 Canal droit de charge homogène

La résolution dans ce cas est directe (Figure 4.3).

a) Champ électrique imposé Le champ électrique est uniforme dans le canal :

E = −∆Φ
L
. (4.11)

b) Flux électroosmotique Le champ électrique étant uniforme, on obtient un écoulement
bouchon pour l’électroosmose :

v(e) = −µ∆Φ
L

(4.12)

c) Champ de vitesse imposé Nous obtenons un flux parabolique dont l’équation est
donnée par :

v(p) =
1
2η
z(H − z)(−∆P

L
) (4.13)

d) Courant d’écoulement En calculant le gradient de vitesse à la paroi, on obtient pour
le courant de surface l’expression suivante :

j(p) = −µH/2(−∆P
L

). (4.14)

e) Synthèse Les résultats précédent peuvent être transcrits sous une forme matricielle
reliant les flux, courant électrique total J et débit hydrodynamique Q, aux champs imposés :[

Q
J

]
=

[
H3

12η −µH
−µH γelH

]
.

[ (
−∆P

L

)(
−∆φ

L

) ] . (4.15)

4.3.2 Canal droit dont la charge de surface est modulée

Nous considérons la même géométrie que ci-dessus mais avec une charge de surface modulée
sur les deux parois

σ+ = σ− = σ0 cos(qx).

Les effets directs sont identiques à ceux du cas précedemment traité, nous ne redonnerons
donc pas leur expression.
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Gradients suivant y, perpendiculaires à la modulation.

b) Flux électroosmotique Par symétrie, le champ de vitesse est uniaxial selon y :

v(e) = −µcosh(q(z −H/2))
cosh(qH/2)

cos(qx)(−∆Φ
Ly

)y. (4.16)

Une représentation graphique est donnée Fig. 4.7 où l’on peut observer que l’influence de la
modulation a une portée proportionnelle à la longueur d’onde de la modulation 1/q.

0 2 4 6 8 10 12
0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

(a) q=1. Le champ de vitesse peut se
développer sur toute l’épaisseur du ca-
nal.
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(b) q=5. Lorsque la fréquence de modulation est plus
élevée, la vitesse dans le canal tend vers 0 à une distance
1/q de la paroi.

Fig. 4.7 – Intensité du champ vitesse dans deux canaux d’épaisseur H=1, dont la charge de surface
est modulée suivant σ = σ0 cos qx avec qH = 1 (a) et qH = 5 (b).

d) Courant d’écoulement Il est dirigé suivant y et localisé à la surface avec une intensité
modulée suivant x :

j(p)s = −µH
2

cos(qx)(−∆P
Ly

)y. (4.17)

e) Synthèse Sommer les courants de densité suivant z n’est pas suffisant pour retrouver
des effets symétriques :

J (p) = −µH cos(qx)(−∆P
L

),

et
Q(e) = −µ 2 sinh(qH/2)

q cosh(qH/2)
cos(qx)(−∆Φ

L
).

Pour obtenir les relations attendues il faut prendre la moyenne des courants le long des
modulations. Cela permet d’obtenir la matrice suivante dont la symétrie est triviale :[

< Qy >
< Jy >

]
=

[
H3

12η 0
0 γelH

]
.

[
−∇Py
−∇Φy

]
. (4.18)

Nous pouvons observer que dans l’approximation de lubrification où qH � 1 [55], la
matrice de conductance locale est symétrique :[

Qy
Jy

]
=

[
H3

12η −µH cos(qx)
−µH cos(qx) γelH

]
.

[
−∇Py
−∇Φy

]
. (4.19)

Les relations de symétries d’Onsager reliant les champs et les flux globaux, il n’est pas
surprenant de devoir moyenner ces derniers sur une distance supérieure à la longueur typique
de variation du système (1/q).
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Gradients suivant x, parallèles à la modulation.

b) Flux électroosmotique La vitesse électroosmotique à la surface changeant de sens pé-
riodiquement des rouleaux de recirculations se développent à l’intérieur du canal (Fig. 4.4(a)).
De tels rouleaux ont été observé expérimentalement dans une situation comparable par
Stroock et al [70].

Le champ de vitesse peut s’exprimer en utilisant une fonction courant :

ψ(e)
v = −µ

H
2 cos( qH2 ) sinh(q(z − H

2 ))− (z − H
2 ) sinh( qH2 ) cosh(q(z − H

2 ))
qH
2 − sinh( qH2 ) cosh( qH2 )

cos(qx+ θ)(−∆Φ
L

)

(4.20)

avec v(e).x = ∂ψ
(e
v

∂z et v(e).z = −∂ψ
(e)
v
∂x . Les rouleaux de recirculations correspondent à des

gradients locaux de pression.

d) Courant d’écoulement Comme mentionné précédemment, la conservation du courant
de surface

j(p)surf = −µH cos(qx)
(
−∆P
Lx

)
(4.21)

provoque l’injection de courant dans le volume dont la structure est représentée schématique-
ment Fig. 4.4(b). La structure du potentiel électrique local est donnée par l’équation suivante

φ(p) = −µH
cosh

(
q(H2 − z)

)
sinh

(
qH
2

) sin(qx+ θ)
(
−∆P
Lx

)
. (4.22)

Ce potentiel local correspond à des boucles de courant dont la structure peut être calculé à
partir de l’équation (4.22) en utilisant la loi d’Ohm :

j
(p)
b = −γel∇φ(p). (4.23)

e) Synthèse L’intégration suivant z et x permet d’obtenir comme ci-dessus la matrice
trivialement symétrique Eq.4.18.

[
< Qx >
< Jx >

]
=

[
H3

12η 0
0 γelH

]
.

[ (
−∆P

L

)(
−∆φ

L

) ] . (4.24)

La contribution moyenne des effets électrocinétiques est nulle dans cette géométrie mais
la modulation des charges de surfaces génère des structures non triviales pour les flux hydro-
dynamiques et électriques.

4.3.3 Canal de forme modulée et de charge de surface homogène

Ce système a été étudié auparavant d’un point de vue purement hydrodynamique par
Stroock et al afin de caractériser un circuit microfluidique accélérant le mélange [102].
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Gradients suivant y, perpendiculaires aux modulations.

a) Champ électrique imposé Le champ électrique étant uniforme, son effet direct est
simplement

E(e) = (−∆Φ
Ly

)y. (4.25)

b) Flux électroosmotique La charge de surface étant uniforme, le flux électroosmotique
est donné par v(e) = µ(−∆Φ

Ly
)y dans tout le canal [103] et

Q(e)
y = −µH(−∆Φ

Ly
) (4.26)

c) Champ de vitesse imposé Le champ de vitesse du à un gradient de pression est donné
par :

v(p) =
H2

2η

[
z(H − z)
H2

− 1
2
α2K⊥(qH)

H − z
H

+ T⊥(x, z)
]

(−∆P
Ly

)y (4.27)

où T⊥(x, z) correspond à des termes périodique en x de valeur moyenne nulle (les équations
pour T⊥(x, z) et K⊥(qH) sont donnés en Annexe).

d) Courant d’écoulement Pour obtenir l’expression du courant d’écoulement il faut tenir
compte du cisaillement local à proximité de la paroi inférieure. Nous obtenons alors pour cette
paroi

j(p)s− = −µH
2

[
1 + α

(
−2 + qH

cosh(qH)
sinh(qH)

)
cos(qx)

+α2

(
1
2
K⊥(qH)− 1

4
(qH)2 −

(
1
2
(qH)2 − qH cosh(2qH)

sinh(2qH)

)
cos(2qx)

)]
(−∆P

Ly
)

et pour la paroi supérieure

j(p)s+ = −µH
2

[
1− α qH

sinh(qH)
cos(qx) + α2

(
−1

2
K⊥(qH)− qH

sinh(2qH)
cos(2qx)

)]
(−∆P

Ly
)

En sommant ces expressions le long d’une modulation on obtient

< J(p)
s >= −µH(−∆P

Ly
). (4.28)

e) Synthèse Sous une forme matricielle ces relations se condensent dans la l’expression
suivante : [

< Qy >
< Jy >

]
= My.

[
−∇Py
−∇Φy

]
, (4.29)

où la matrice My a pour expression :[
H3

12η −µH
−µH γelH

]
. (4.30)
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Gradients suivant x, parallèles à la modulation.

a) Champ électrique imposé En utilisant l’équation de Laplace, on obtient au second
ordre en α pour le champ électrique la structure représentée sur la Figure 4.8 dont les équations
sont

(−∇φ(e)
x ) =

(
1 + αqH

cosh(q(H − z))
sinh(qH)

cos(qx) + α2(qH)2
cosh(qH)
sinh(qH)

cosh(2q(H − z))
sinh(2qH)

cos(2qx)
)
(−∇Φx)

(−∇φ(e)
z ) =

(
0− αqH sinh(q(H − z))

sinh(qH)
sin(qx)− α2(qH)2

cosh(qH)
sinh(qH)

sinh(2q(H − z))
sinh(2qH)

sin(2qx)
)
(−∇Φx).

Fig. 4.8 – Représentation du champ électrique dans un canal dont la paroi inférieure est ondulée dans
la direction du champ électrique. Les parois sont représentées par les courbes rouges.

Ce qui correspond à un courant électrique total donné par

J (e)
x = H

(
1− 1

2
α2qH

cosh(qH)
sinh(qH)

)(
−∆φ
Lx

)
. (4.31)

b) Flux électroosmotique La charge de surface étant homogène, le champ de vitesse
électroosmotique est donné comme précedemment par

v(e) = −µ0(−∇φ(e)). (4.32)

En intégrant sur z le flux est donné par

Q(e) = −µ0H

(
1− 1

2
α2qH

cosh(qH)
sinh(qH)

)
(−∆Φ

Lx
) (4.33)

c) Champ de vitesse imposé Du point de vue hydrodynamique le champ de vitesse est
la superposition d’un profil parabolique à l’ordre α = 0 et de rouleaux de recirculation aux
ordres supérieurs. Sa structure, représentée Fig 4.9, est donné par

v(p)
x =

H2

2η

(
z(H − z)
H2

− 1
2
α2K||(qH)

H − z
H

− αdqq
dz

(z) cos(qx) +
1
2
α2dhq

dz
(z) cos(2qx)

)
(−∆P

Lx
)

v(p)
z =

H2

2η
(
−αqq(z) sin(qx) + α2hq(z) sin(2qx)

)
(−∆P

Lx
)
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Fig. 4.9 – Représentation du champ de vitesse induit par un gradient de pression dans un canal dont
la paroi inférieure est modulée dans la direction de l’écoulement. Les parois sont représentées par les
courbes rouges.

où gq(z) et hq(z) sont donnés en Annexe.
Le débit est donné par

Q(p) =
H3

12η

(
1 +

3
2
α2(1−K‖(qH)

)
(−∆P

L
). (4.34)

d) Courant d’écoulement Les courants de surface sont décrits par

j(p)surf (H) = µ0
H

2

[
−1− αHg̈q(H) cos(qx) +

1
2
α2
(
K‖(qH) +Hḧq(H) cos(2qx)

) ](
−∆P
Lx

)
j(p)surf (z−) = µ0

H

2

[
−1 + α (2 +Hg̈q(0)) cos(qx)− 1

2
α2

(
K‖(qH)−H

...
g q(0) +

3
2
(qH)2

+
(
H2...g q(0) +

3
2
(qH)2 −Hḧq(0)

)
cos(2qx)

)](
−∆P
Lx

)
dont la valeur moyenne est

Js = −µ0H

[
1− 1

2
α2(qH)2

sinh2(qH)
sinh2(qH)− (qH)2

](
−∆P
Lx

)
. (4.35)

Le courant de surface n’étant pas constant, il induit un courant volumique qui dérive du
potentiel éléctrique suivant :

φ
(p)
b (x, z) = µ0

H

2

[
α

(
Hg̈q(H)

cosh(qz)
sinh(qH)

−
(
2 +Hg̈q(0)

)cosh(q(H − z))
sinh(qH)

)
sin(2qx)

−α
2

2

((
2 +Hg̈q(0)

)
q2H

sinh(2q(H − z))
sinh(2qH)

+
(
H2...g q(0) +

3
2
(qH)2 −Hḧq(0)

)
cosh(2q(H − z))

sinh(2qH)

)
sin(2qx)

](
−∆P
Lx

)
.

La contribution au courant moyen du terme volumique est donnée par

Jb = µ0
H

2
α2

[
qH

cosh(qH)
sinh(qH)

− (qH)2
sinh2(qh)

sinh2(qH)− (qH)2

](
−∆P
Lx

)
. (4.36)
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En sommant les termes de surfaces et les termes volumiques nous obtenons pour le courant
d’écoulement total

Jx = −µ0H

[
1− 1

2
α2qH

cosh(qH)
sinh(qH)

](
−∆P
Lx

)
, (4.37)

tandis que les termes périodiques (Fig. 4.5(b)) des contributions surfaciques et volumiques
s’annulent.

e) Synthèse La matrice Mx liant les flux au champs appliqués a pour expression :

Mx =

 H3

12η

(
1 + 3

2α
2(1−K‖(qH)

)
−µH

(
1− 1

2α
2qH cosh(qH)

sinh(qH)

)
−µH

(
1− 1

2α
2qH cosh(qH)

sinh(qH)

)
γelH

(
1− 1

2α
2qH cosh(qH)

sinh(qH)

)  . (4.38)

4.3.4 Conclusions pour un canal ondulé de charge homogène

Cet ensemble de résultats permet d’écrire la relation matricielle suivante :


< Qx >
< Jx >
< Qy >
< Jy >

 =
[
Mx 0

0 My

]
.



(
−∆P

Lx

)(
−∆φ
Lx

)(
−∆P

Ly

)(
−∆φ
Ly

)

 , (4.39)

où les matrices My et Mx ont été données ci-dessus (Eq. 4.30 et Eq. 4.38).
Dans l’approximation de lubrification, où l’on considère qH � 1, on retrouve les coeffi-

cients calculés par précedemment par Ajdari [55] :

Mlubri =


H3

12η

(
1− 3α2

)
−µH

(
1− 1

2α
2
)

0 0
−µH

(
1− 1

2α
2
)

γelH
(
1− 1

2α
2
)

0 0
0 0 H3

12η

(
1 + 3

2α
2
)
−µH

0 0 −µH γelH

 . (4.40)

Ces matrices sont symétriques, conformément aux résultats du chapitre précédent. De plus
on peut remarquer que les termes non-diagonaux correspondant aux directions x et y ne sont
pas égaux. On peut donc s’attendre à observer des effets électrocinétiques transverses dans
de telles situations.

Néanmoins, la charge de surface étant homogène, le champ de vitesse électroosmotique est
proportionnel au champ électrique qui est à rotationnel nul. Par conséquent il sera impossible
d’observer des structures en rouleaux pour le flux électroosmotique. Mais la présence de parois
latérales fermant le canal peut induire des flux de recirculations hydrodynamiques dont le
rotationnel peut ne pas être nul. Il est ainsi possible d’observer de telles structures, favorables
au mélange, dans des géométries adaptées [95,102].

Tous ces effets dépendant de la géométrie sont à l’ordre deux en α. Ce paramètre étant
nécessairement petit devant l’unité pour assurer la validité de ces calculs en perturbation, il
est intéressant de modifier le système pour obtenir des effets au premier ordre en α. Pour
cela nous allons coupler les modulations de formes aux modulations de charges de surfaces
introduites au début du chapitre. Néanmoins il a été montré expérimentalement que de telles
effets d’ordre 2 en α ont été observé expérimentalement [104].
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4.3.5 Canal de forme et de charge modulée

Les effets directs sont identiques à ceux de la situation précédente, nous ne les réécriverons
donc pas.

La présence conjointe des deux types de modulations permet d’obtenir un effet de moyenne
non-nulle dès le premier ordre en α [105,106,55].

Gradients suivant y, perpendiculaires à la modulation.

b) Flux électroosmotique Le champ de vitesse électroosmotique est donnée par

v(e) = − µ0

[
cosh(q(z −H/2))

cosh(qH/2)
cos(qx+ θ) (4.41)

+
α

2
qH

sinh(qH/2)
cosh(qH/2)

(
H − z
H

cos(θ) +
sinh(2q(z −H))

sinh(2qH)
cos(2qx+ θ)

)]
(−∆Φ

L

(e)

y
)

Ce qui correspond à un flux électroosmotique

Q(e) = −µ0H
α

2
cos(θ)

(
1− qH

2
sinh(qH/2)
cosh(qH/2)

)
(−∆Φ

L

(e)

y
). (4.42)

d) Courant d’écoulement Le courant d’écoulement est décrit par

J (p)
s = −µ0H

[
cos(qx+ θ)− α

2
(1− qH

2
sinh(qH/2)
cosh(qH/2)

)(cos(θ) + cos(2qx+ θ))
]

(−∆P
Ly

(p)

)

(4.43)
dont le terme constant est

J (p)
s = −µ0H

α

2
cos(θ)

[
−1 +

qH

2
sinh(qH/2)
cosh(qH/2)

)
]

(−∇p(p)
y ). (4.44)

e) Synthèse En utilisant une notation matricielle identique, les relations entre les flux
moyens et les champs appliqués sont données par la matrice My :

My =

 H3

12η

(
1 + 3

2α
2(1−K⊥(qH)

)
−µH cos θα

(
1− qH

2
sinh(qH/2)
cosh(qH/2)

)
−µH cos θα

(
1− qH

2
sinh(qH/2)
cosh(qH/2)

)
γelH

 . (4.45)

Gradients suivant x, parallèles à la modulation.

b) Flux électroosmotique (Fig. 4.6(a)) Le champ de vitesse électroosmotique est

v(e)
x = − µ0

[
cosh(q(z −H/2))

cosh(qH/2)
cos(qx+ θ) (4.46)

+
α

2
qH

sinh(qH/2)
cosh(qH/2)

(
H − z
H

cos(θ) +
sinh(2q(z −H))

sinh(2qH)
cos(2qx+ θ)

)]
(−∆Φ

L

(e)

y
)

le flux étant décrit par

Q(e)
x = −µ0H

α

2

(
−1 +

1
2
qH(1 + cosh(qH))

sinh(qH)
− qH cosh(qH)− 1

qH − sinh(qH)

)
cos(θ)(−∆Φ

Ly

(e)

). (4.47)
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d) Courant d’écoulement (Fig. 4.6(b)) Les courants de surfaces sur les parois inférieur
j(p)surf (z−) et supérieur j(p)surf (H) sont donnés par

j(p)surf (H) = −µ0
H

2

[
cos(qx+ θ) + αqH

qH cosh(qH)− sinh(qH)
sinh2(qH)− (qH)2

(cos θ + cos(2qx+ θ))
](
−∆P

L

)
j(p)surf (z−) = −µ0

H

2

[
cos(qx+ θ) +

α

2

(
qH

sinh(2qH)− 2qH
sinh2(qH)− (qH)2

− 2
)

(cos θ + cos(2qx+ θ))
](
−∆P

L

)
Ce qui correspond à une composante moyenne

Jsurf = −µ0H
α

2
cos θ

[
−1− qH 1− cosh(qH)

sinh(qH)− qH

](
−∆P
Lx

)
, (4.48)

les termes périodiques induisant un courant dans le volume pour assurer les lois de conserva-
tions.

La contribution du courant volumique au courant électrique moyen total est donnée par

Jb = −µ0H
α

2
cos θ

[
−1

2
qH

1 + cosh(qH)
sinh(qH)

](
−∆P
Lx

)
,

les termes périodiques s’annulant avec les termes périodiques du courant de surface ce qui
assure la conservation globale du courant le long du canal.

e) Synthèse En utilisant une notation matricielle identique, les relations entre les flux
moyens et les champs appliqués sont données par la matrice Mx :

Mx =

 H3

12η

(
1 + 3

2α
2(1−K‖(qH)

)
−µH α

2 cos θ
(
−1 + qH

2
1+cosh(qH)

sinh(qH)

)
−µH α

2

(
−1 + qH

2
1+cosh(qH)

sinh(qH)

)
γelH

(
1− 1

2α
2qH cosh(qH)

sinh(qH)

)  . (4.49)

Conclusion pour un canal ondulé de charge modulée

Cet ensemble de résultats permet d’écrire la relation matricielle suivante :


< Qx >
< Jx >
< Qy >
< Jy >

 =
[
Mx 0

0 My

]
.



(
−∆P

Lx

)(
−∆φ
Lx

)(
−∆P

Ly

)(
−∆φ
Ly

)

 , (4.50)

où Mx et My sont données par les équations (4.49) et (4.45). Les termes électrocinétiques
non-triviaux sont maintenant au premier ordre en α ce qui permet d’obtenir des effets plus
importants que dans le cas où les charges sont homogènes. De plus les modulations de charges
de surfaces peuvent induire un champ de vitesse électroosmotique dont le rotationnel n’est
pas nul. Cela est vérifié ici où les termes au premier ordre en α correspondent à des rouleaux
de recirculations.

4.4 Applications des résultats : trois propositions

En conclusion de cette partie un peu formelle, nous donnons ici trois exemples d’applica-
tions où les calculs précédents peuvent jouer un rôle.
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4.4.1 Utilisation du formalisme de couche mince dans les simulations nu-
mériques

Les simulations numériques sont fréquemment utilisées en microfluidique pour prédire ou
analyser le comportement hydrodynamique et/ou électrique d’un microsystème. Des études
numériques ont ainsi montré la pertinence de moduler la forme des tournants pour limiter
la dispersion lors d’une séparation électrophorétique [107]. L’utilisation d’une paroi crénellée
pour accélérer le mélange dans un microcanal a également été étudiée numériquement afin
d’optimiser les paramètres géométriques durant la microfabrication [36]. La géométrie des
écoulements et des courants générés par des modulations de charges ou de formes est également
étudiée numériquement, entre autres par D. Li [96,94,98,100].

Le travail présenté ici peut être utilisé sous deux formes dans le cadre d’études numériques.
D’une part, les solutions analytiques calculées ci-dessus peuvent servir de test pour valider les
résultats des simulations dans des situations où l’approche perturbative est valide, avant de
les appliquer à des géométries plus complexes. D’autre part, les équations décrivant l’approxi-
mation de couche mince peuvent être utilisées pour mettre en place des calculs numériques
pour l’électroosmose mais également pour le courant d’écoulement. Les simulations utilisant
l’approximation de couches ne pourront décrire les géométries des courants électriques en plus
des structures hydrodynamiques.

4.4.2 Perturbation de la trajectoire d’un traceur

Considérons une étude du champ de vitesse hydrodynamique à proximité d’une paroi utili-
sant la technique de la PIV (Particle Imagery Velocimetry) [108], par exemple pour quantifier
un éventuel phénomène de glissement [109]. Le plus souvent les particules fluorescentes utili-
sées sont chargées pour stabiliser la suspension mais en l’absence de champ électrique imposé,
la mobilité électrophorétique ne joue aucun rôle. Néanmoins, le flux hydrodynamique peut
générer un courant d’écoulement. Dans le cas où la surface présente des inhomogénéités, nous
avons vu que ce courant n’est plus confiné à la surface. Un champ électrique se développe
dans le volume sur une distance égale à la taille de la perturbation. Ce champ électrique
perpendiculaire à la surface perturbe alors la trajectoire des particules chargées (Fig. 4.10).

V

Fig. 4.10 – Perturbation de la trajectoire d’une particule chargée à proximité d’un défaut de
surface (en vert). Le courant de surface (en rouge) recircule dans le volume (en bleu).

La vitesse de la particule diminue à proximité de la surface et sa trajectoire est déformée.
Cela peut induire des artefacts lors des mesures de vitesse proche des parois non prévisibles
a priori car dûs à des effets électrocinétiques dans un système que l’on croit purement hydro-
dynamique.
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4.4.3 Anticipation du fonctionnement d’une pompe “transverse”

L’exemple d’un circuit utilisant les anisotropies calculées au cours de ce chapitre est pré-
senté ci-dessous (Fig. 4.11). Il s’agit d’un canal dont la paroi inférieure est rainurée pério-
diquement. La direction des modulations est orienté avec un angle de π/2 par rapport aux
axes du canal. Des électrodes placées sur les parois latérales permettent d’imposer un champ
électrique transverse. Ses caractéristiques principales sont les suivantes [35] :

– largeur 1 mm ;
– épaisseur : 60 µm ;
– longueur d’onde des modulations : 140 µm ;
– α = 0.16 ;
– mobilité électroosmotique µ=6 µm.s−1.(V/cm)−1 ;
– différence de potentiel appliqué 10 V.

Fig. 4.11 – Vues d’un canal de forme modulée suivant une direction orientée à 45◦ vis-à-vis des axes
principaux du canal. Des électrodes placées sur les parois latérales permettent d’imposer un champ
électrique qui induit un flux électroosmotique et un flux hydrodynamique de recirculation. La présence
des modulations crées des effets non-diagonaux symbolisés par les flèches en pointillées.

Si une différence de potentiel est imposée à l’aide des électrodes, un flux électroosmotique
va s’établir dont la composante suivant l’axe principal du canal x ne sera pas nul. Nous
pouvons donc nous attendre à observer un écoulement globale de la droite vers la gauche
(Fig. 4.11.

En utilisant les relations calculées précédement, la vitesse moyenne vx de cet écoulement
transverse est :

vx = 0.88µm.s−1. (4.51)

Mais ce flux électroosmotique n’étant pas dirigée intégralement suivant x, la composante
suivant y crée une différence de pression entre les deux parois latérales, induisant à son tour
un écoulement hydrodynamique. Cette écoulement à également une composante suivant x
mais dont le sens est opposé au précédent. La vitesse moyenne correspondante v′x est donnée
par la relation suivante :

v′x = −120µm.s−1, (4.52)
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ce qui compatible avec la vitesse typique de 100 µm.s−1 observée expérimentalement [35].
On observe donc que l’effet le plus important est celui provoqué par la recirculation du flux
hydrodynamique et non pas l’effet électroosmotique transverse “direct”.
Afin de prédire le sens des effets transverses, il est donc nécessaire de pouvoir les calculer de
la manière la plus exacte possible, l’intuition du de connaitre l’intensité de tous ces effets
De plus, le même système peut être utilisé comme capteur de débit intégré, les électrodes
mesurant le courant ou le potentiel d’écoulement proportionnel au débit. La symétrie des
effets électrocinétiques permet également de prévoir les flux électroosmotiques à l’aide de
cette mesure de courant.

4.5 Conclusion

Les calculs explicites présentés dans ce chapitre ont permis de vérifier une nouvelle fois les
relations de symétrie entre courant d’écoulement et flux électroosmotique. En plus de ce résul-
tat quelque peu formel, nous avons obtenu les structures des écoulements hydrodynamique et
électrique dans des géométries modèles. Une partie de ces résultats avaient été obtenues pré-
cédemment pour les flux électroosmotique [70] ou dans l’approximation de lubrification [55].
Mais le formalisme linéaire proposé ici, ainsi que les calculs des structures des flux hydrody-
namiques, pourront servir de guide pour des calculs équivalents dans différentes géométries
étudiées expérimentalement ou numériquement [36,97,110,111,112,98,95,99].

De plus ces calculs en perturbations complètent avantageusement les calculs en lubrifica-
tion [55] qui ont déjà permis d’initier le développement de nombreux systèmes microfluidiques
exploitant l’anisotropie du couplage électrocinétique [35,104].
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Fonctions utilisées

gq(z) =
sinh(qH)z sinh(q(H − z))− qH(H − z) sinh(qz)

sinh(qH)2 − (qH)2
(4.53)

g̈q(0) = 2q
− sinh(qH) cosh(qH) + qH

sinh(qH)2 − (qH)2
(4.54)

g̈q(H) = 2q
− sinh(qH) + qH cosh(qH)

sinh(qH)2 − (qH)2
(4.55)

...
g q(0) = q2

3 sinh(qH)2 − (qH)2

sinh(qH)2 − (qH)2
(4.56)

...
g q(H) = q2

3qH sinh(qH)− qH cosh(qH) sinh(qH)
sinh(qH)2 − (qH)2

(4.57)

T⊥(x, z) = −αsinh(q(h− z))
sinh(qH)

cos(qx)− 1
2
α2K⊥(qh)

sinh(2q(h− z))
sinh(2qH)

cos(2qx) (4.58)

K⊥(u) = −1 + u
cosh(u)
sinh(u)

(4.59)

K‖(u) = −1 + 2u
sinh(u) cosh(u)− u

sinh2(u)− u2
(4.60)
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Troisième partie

Laboratoire sur puce pour la
protéomique

107





Chapitre 1

Introduction

Nous avions brièvement présenté notre projet de “laboratoire sur puce” dans l’introduc-
tion générale. Dans ce premier chapitre, nous complèterons cette présentation en mettant en
exergue les avantages et les contraintes liées à la manipulation des protéines à l’aide de circuits
microfluidiques. Nous détaillerons ensuite plus précisément les composants de ce lab on a chip
en PDMS que sont l’étage de séparation électrophorétique et le réacteur enzymatique.

Ce projet était toujours en développement lors de l’écriture de ce manuscrit, principale-
ment pour les aspects biologiques. L’étude du système sera concentrée sur les aspects fluidiques
qui ont été le cœur de ma contribution au projet.

1.1 Analyse de protéines et microfluidique

Après l’explosion de la génomique au cours des années 80 et 90 qui s’est conclue par le
séquençage complet du génome humain, un domaine de recherche est maintenant en plein
essor : la protéomique.

D’un point de vue fondamental, l’étude des protéines s’exprimant dans chaque cellule ap-
porte un grand nombre d’informations sur leur activité et leur développement post-transcriptionnel
qui ne peuvent être obtenues à partir du génome. En effet toutes les cellules contiennent la
même information génétique mais l’expriment chacune d’une manière particulière, adaptée
à leurs fonctions. L’analyse du protéome d’une cellule, ou d’une famille de cellules est donc
un challenge important. Le matériel cellulaire est présent en très faible quantité, il est donc
indispensable de développer des protocoles très sensibles, en manipulant des volumes très
faibles.

Un aspect plus pratique de la protéomique est la recherche d’organismes génétiquement
modifiés dans les produits p alimentaires [113, 114]. Lorsqu’il n’est pas possible d’extraire
l’ADN et de l’amplifier, il est alors nécessaire d’analyser des mélanges complexes de protéines.
Ces analyses doivent être effectuées à l’échelle de l’industrie agroalimentaire, donc en très
grand nombre et/ou très rapidement.

Ces deux aspects de la protéomique que sont une grande sensibilité et la rapidité d’analyse
ont encouragé plusieurs groupes à intégrer dans le protocole d’analyses protéiques des étapes
microfluidiques. Un balayage très complet de cette activité peut être trouvé dans la revue
publiée par H. Girault dans Electrophoresis en 2003 [13].
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1.1.1 Le protocole biologique

Lors de l’analyse d’un mélange de protéines, un des protocoles classiques comporte trois
étapes principales [115]. Tout d’abord on effectue une séparation des protéines pour fraction-
ner le mélange initial en plusieurs échantillons moins complexes. Cette étape, qui n’est pas
nécessaire dans le cas de mélange simple, est réalisée le plus souvent par électrophorèse sur gel.
Ensuite une étape de digestion enzymatique permet de décomposer les protéines en peptides
qui seront à leur tour analysés lors d’une troisième étape, le plus souvent par spectrométrie
de masse.

Étape 1 : séparation de protéines

La méthode de séparation macroscopique la plus standard est basée sur l’électrophorèse
sur gel à 2 dimensions. La première dimension est une séparation par électrofocalisation, qui
sépare les protéines en fonction de leur point isoélectrique, pI1.

La seconde est une séparation par électrophorèse en gel de polyacrylamide en présence
de sodium dodécyl sulfate (SDS-PAGE). Le SDS est un tensioactif anionique qui se fixe sur
les protéines et masque leur charge propre, formant un complexe de charge négative. La
séparation s’effectue alors en fonction de la masse des protéines, le gel de polyacrylamide
servant de matrice de séparation.

La séparation à 2D est améliorée si elle est précédée d’une étape de dénaturation qui déplie
les protéines en rompant les ponts disulfures. Le séparation s’effectue alors uniquement en
fonction de la taille de la protéine, la structure tridimensionnelle n’ayant que peu d’influence.

Étape 2 : la digestion enzymatique

La digestion enzymatique permet de cliver une protéine en un certain nombre de sites
déterminés par sa séquence d’acides aminés. Les fragments de protéine résultants, les peptides,
sont alors caractéristiques de la protéine. Une des enzymes couramment employée est la
trypsine. Dans ce cas les sites de clivages sont situés après les acides aminés lysine et arginine.
Cela correspond par exemple à 78 sites de clivages pour la protéine BSA (Bovine Sérum
Albumine) et autant de peptides après la digestion.

L’intérêt de cette étape est lié à la possibilité de connâıtre la séquence d’acide aminés
composant la protéine à partir du génome, et donc la nature des peptides résultant de la
digestion. De plus les analyses de peptides par spectroscopie de masse sont extrêmement
sensibles.

Étape 3 : identifications des peptides

Dans le cas d’un mélange de protéines, on obtient un grand nombre de peptides après la
digestion. La méthode la plus efficace pour les identifier est la spectrométrie de masse.

À partir des masses des peptides issus de la digestion, un logiciel donne les probabilités
que ces peptides proviennent de telle ou telle protéine, en indiquant également le pourcentage
de recouvrement obtenu. Il s’agit de la proportion de la séquences d’acides aminés de la
protéine que l’on peut reconstituer à l’aide des peptides issus de la digestion. En effet il est
rare que le spectrogramme de masse contienne l’intégralité des peptides issus de la digestion.

1le pI d’une protéine est le pH auquel sa charge nette est nulle.
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Bien entendu, plus le pourcentage de recouvrement est élevé, plus la probabilité d’identifier
la protéine est importante.

1.1.2 Quelques réalisations microfluidiques

L’analyse de protéines dans des systèmes microfluidiques est un axe de recherche investi
par de nombreux groupes [13]. La plupart des techniques macroscopiques ont été transférées
dans un format microfluidique mais encore peu de systèmes incluent plusieurs fonctionnalités
nécéssaires à l’identification d’un mélange de protéines.

On peut mentionner des systèmes intégrant un module de digestion couplé à un spectro-
mètre de masse pour permettre l’identification des protéines [21]. La digestion est réalisée par
de la trypsine immobilisée sur une membrane. Une étape de séparation des peptides par élec-
trophorèse capillaire de zone peut être insérée avant le spectromètre de masse pour augmenter
la sensibilité de l’identification. Suivant la même approche, des systèmes ont été développés
où la trypsine est fixée sur un gel [20] ou sur des billes [116].

Les réalisations précédentes utilisent des écoulements contrôlés par des pousses-seringues
pour l’étape de digestion. Afin d’utiliser au mieux le système électrique nécessaire à l’étape
de séparation électrophorétique, un protocole de digestion utilisant un flux électroosmotique
a été mis au point, la trypsine étant immobilisée sur des billes [117].

On peut remarquer que la majorité des systèmes d’analyses débutent par l’étape de diges-
tion. En effet les protéines présentent des domaines hydrophiles et hydrophobes. Ces derniers
peuvent induire des phénomènes d’adsorption importants, préjudiciables à l’analyse. En re-
vanche, après la digestion, si certains peptides sont hydrophobes, d’autres sont hydrophiles et
restent en solution jusqu’à la fin de l’analyse. Une partie de l’information protéique est donc
manquante et le pourcentage de recouvrement introduit précédemment ne sera pas de 100%.
Néanmoins cela est rarement préjudiciable pour l’identification non-ambigüe des protéines
lorsque le mélange initial est simple.

1.2 Présentation du projet protéomique

1.2.1 Objectifs et attentes

En collaboration avec l’équipe de spectrométrie de masse en biologie du Laboratoire de
Neurobiologie et Diversité Cellulaire de l’ESPCI 2, nous nous sommes intéressés à l’analyse
d’un mélange complexe de protéines (>100).

L’analyse d’un mélange de protéines nécessite plusieurs étapes pour permettre une iden-
tification fiable, dont les plus importantes sont :

1. séparation par électrophorèse sur gel (4 heures),

2. digestion enzymatique (3 heures),

3. analyse par spectroscopie de masse.

Chacune de ces étapes nécessite elle-même plusieurs opérations. L’étape de séparation est
indispensable pour des mélanges comportant un grand nombre de protéines différentes (> 100)
car les spectromètres de masse ne peuvent alors associer de manière non-ambigüe les peptides
issus de la digestion à chacune des protéines.

2www.bio.espci.fr/enterspec.html
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Comme dans tous les projets de laboratoire sur puce, l’objectif est d’utiliser la microflui-
dique pour rendre plus performant le protocole macroscopique. Les performances recherchées
sont ici la rapidité des analyses, chacune des étapes nécessitant plusieurs heures, ainsi que
la diminution du volume des échantillons. La diminution du volume a pour objectif ultime
l’analyse du protéome d’une cellule unique en limitant les dilutions. Le volumique typique
d’une cellule est de l’ordre d’une fraction de picolitre. Les micropipettes permettant de ma-
nipuler des volumes de quelques centaines de nanolitres, une dilution de 106 est inévitable.
En utilisant des systèmes microfluidiques, il est possible de contrôler des volumes inférieurs
au nanolitre avec une grande precision, ce qui permettra un gain d’au moins trois ordres de
grandeur sur la dilution initiale. L’intégration de plusieurs étapes dans le même système per-
met également de diminuer les étapes de dilution et de concentration ainsi que les sources de
contamination inévitables dans les systèmes ouverts.

1.2.2 Description du microsystème

Nous inspirant directement du procédé macroscopique, nous avons développé un système
en PDMS à deux étages :

1. électrophorèse capillaire,

2. digestion enzymatique.

L’analyse finale des peptides est effectuée par spectroscopie de masse MALDI-TOF3 au labo-
ratoire de Biologie de l’ESPCI.

Un schéma du système microfluidique complet est représenté Fig. 1.1 où l’on distingue
le module de séparation (en rouge) et le module de digestion enzymatique (en bleu). Les
canaux d’actuations permettant de réaliser les vannes et la pompe sont en gris. L’épaisseur
des cannaux est de 30 microns, la largeur est de 100 microns. L’ensemble du circuit peut être
inclus dans un rectangle de 7x5 cm. La taille globale du système est bien plus importante que
la surface rééllement active pour faciliter les connections fluidiques.

ba

Fig. 1.1 – Représentation schématique du circuit microfluidique (rouge et bleu) et des canaux d’ac-
tuation (en gris).

Le module de séparation reprend la géométrie classique des microsystèmes d’électropho-
rèse. Il se compose d’un canal d’injection dont l’intersection avec le canal de séparation définit
la taille de l’échantillon pour la séparation (Fig. 1.1.a). Nous avons utilisé un tampon légère-
ment basique (pH 8.5) pour assurer la présence d’un flux électroosmotique dans le microcanal
pendant l’étape de séparation et un tensioactif, le SDS, pour limiter les interactions entre les
protéines et les parois. Ce module sera présenté dans le prochain chapitre (p. 115).

3Matrix Assisted Laser Desorption/Ionisation - Time Of Flight. Cette technique sera présentée p.131
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Le module de digestion nécessite de mettre en contact une solution de trypsine, préala-
blement introduite dans le réacteur, et un échantillon de protéines prélevé dans le canal de
séparation (Fig. 1.1.b). Nous avons donc été confrontés au problème du mélange à bas nombre
de Reynolds, qui est un des défis de la microfluidique.

Le mélange dans les circuits microfluidiques

Les systèmes microfluidiques chimiques et biologiques sont très souvent confrontés à la
difficulté du mélange à bas nombre de Reynolds, les écoulements laminaires ne permettant
que les mélanges par diffusion. Plusieurs techniques ont été développées pour mélanger deux
constituants dans un canal microfluidique. Nous pouvons citer le mélangeur chaotique intro-
duit à UCLA par C.M. Ho [118] dont l’étude a été poursuivie au laboratoire [119]. Il est
également possible d’utiliser des canaux dont la forme est modulée, permettant le repliement
des interfaces [102], ou plus simplement des canaux en zig-zag [120]. Dans le cas où les écou-
lements sont induits par électroosmose, une modulation des charges de surfaces peut induire
un mélange [111,94,100].

Les systèmes ci-dessus permettent le mélange continu de deux produits adjacents dans un
canal. Dans notre situation le mélange doit s’effectuer entre deux zones disjointes d’un canal
de longueur finie. Nous avons donc utilisé le mélangeur circulaire développé par l’équipe de
S. Quake basé sur la dispersion de Taylor [19].

1.2.3 Le choix du PDMS

L’utilisation du PDMS a été motivée par la possibilité d’implémenter des pompes et des
vannes in-situ au niveau du réacteur enzymatique, malheureusement son état de surface natif
présente un certain nombre d’inconvénients :

– perméabilité au gaz,
– perméabilité à certains solvants organiques,
– hydrophobicité.

L’hydrophobicité a deux conséquences principales. Premièrement le remplissage des circuits
microfluidiques par des solutions aqueuses est difficile [121]. Cet handicap peut être contourné
en utilisant des sources de pression ou d’aspiration, tout en étant attentif à la formation éven-
tuelle de bulles provenant du gaz contenu dans le PDMS. D’autre part, l’hydrophobicité est
l’origine principale de l’adsorption des protéines à la surface du PDMS [122,48]. De nombreux
traitements de surface ont été développés [123] pour permettre l’utilisation du PDMS dans
différentes situations. Nous donnerons ici un aperçu des procédés les plus couramment utilisés.

Pour rendre le PDMS hydrophile, une technique fréquemment utilisée est l’oxydation
par plasma [124] ou par rayonnement U.V. [125]. Une couche nanométrique de silice est
créée à la surface du PDMS, possédant des fonctions silanols et acides carboxyliques. La
surface est alors chargée négativement ce qui permet d’obtenir un flux électroosmotique, mais
favorise malheureusement l’interaction avec les protéines chargées positivement. De plus cette
modification de surface n’est pas pérenne et l’hydrophobicité réapparâıt au bout de quelques
heures [126,127].

L’adsorption de tensioactifs chargés ou de polyélectrolytes a également été utilisée par
différents groupes pour contrôler les charges de surface du PDMS [71, 72, 70] ainsi que l’ad-
sorption de polymères neutres pour supprimer le flux électroosmotique [16]. Parallèlement à
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ces traitements de surfaces dynamiques, des modifications covalentes de la surface ont été
développées.

Des réactions de silanisation ont été utilisées pour greffer du poly(éthylène glycol) [128,129]
afin de limiter l’adsorption des protéines. Cette méthode de greffage, simple a mettre en œuvre,
permet de limiter l’adsorption des protéines sans pour autant la supprimer. Il faut également
souligner que les greffages par silanisation ne résistent pas à pH basique, les groupements
silanes s’hydrolysant. Différentes techniques plus complexes de polymérisation in-situ ont
également été développées par différents groupes : polyacrylamide et poly(éthylène glycol)
catalysés par un rayonnement U.V. [130,131,132] ou parylène déposé en phase vapeur [133].

Après avoir tenté plusieurs traitements de surface (PEG, adsorption de protéines), nous
avons décidé d’utiliser un nettoyage plasma et un conditionnement à la soude pour préparer les
microsystèmes. L’utilisation de tensioactif dans la solution permettant de limiter suffisamment
l’adsorption des protéines sur les parois.

Annonce du plan

L’étude de ce laboratoire sur puce sera faite dans l’ordre chronologique d’analyse. La
séparation par électrophorèse capillaire sera présentée chapitre 2. Après avoir introduit briè-
vement le principe de la séparation, nous présenterons les expériences préliminaires qui ont
permis de valider le système du point de vue fluidique. Un exemple de séparation de protéines
sera ensuite présenté avant de discuter les différents paramètres influant sur la qualité de
séparation.

Le chapitre 3 présente le module de digestion et le système de mélange basé sur la dis-
persion de Taylor-Aris que nous avons utilisé. Une méthode pour caractériser la cinétique du
mélange sera introduite. Pour conclure nous exposerons les premiers résultats de spectrométrie
de masse obtenus à partir de la digestion enzymatique d’une protéine modèle.



Chapitre 2

Le module de séparation

2.1 Principe de l’électrophorèse capillaire

2.1.1 La mobilité électrophorétique

Une particule chargée immergée dans un électrolyte développe à sa proximité une double
couche d’ions diffuse, similaire à celle introduite dans la partie traitant de l’électrocinétique.
L’épaisseur de cette couche est donnée par la longueur de Debye dont la valeur typique est
de quelques nanomètres.

Deux cas se présentent alors : soit la particule chargée est plus grande que la couche de
Debye, ce qui est le cas des cellules et des grands ADN par exemple ; soit la particule chargée
est plus petite, comme dans le cas des protéines ou des molécules simples. La vitesse d’une
particule chargée soumise à un champ électrique E est donnée par

v = µepE, (2.1)

où la mobilité électrophorétique µep a une expression différente dans les deux situations.
Dans le premier cas, la mobilité électrophorétique a pour expression :

µep =
εζ

η
, (2.2)

où ε et η sont la permittivité et la viscosité du fluide, ζ étant le potentiel de surface de la
particule. Il s’agit simplement de la vitesse électroosmotique dans le repère de la particule
(c.f. Part. II). On peut remarquer que la mobilité est indépendante de la taille de la particule.

Dans le second cas, on peut considérer que la particule de charge q est simplement soumise
à une force de Coulomb

F = qE

qui s’équilibre à une force de trainée visqueuse

−6πηRhv

où Rh est le rayon hydrodynamique de la particule. La mobilité électrophorétique a alors pour
expression :

µep =
q

6πηRh
. (2.3)

Dans la suite nous traiterons uniquement de petites molécules ou de protéines dont la taille
est inférieure à la longueur de Debye.
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2.1.2 Conditions pour une séparation dans un capillaire

Considérons un mélange de 2 protéines de mobilités électrophorétiques différentes, µep1
et µep2, dont une petite quantité est introduite dans un capillaire (Fig. 2.1.a). Si un champ

(a)

d0 d1 d2

(b)

Fig. 2.1 – Principe de l’électrophorèse capillaire. (a) Situation initiale avec un bouchon (un plug) de
longueur d0. (b) Situation après l’application d’un champ électrique E pendant un temps t.

électrique est appliqué pendant un temps t, les protéines se seront déplacées d’une distance

l1 = µep1Et,

l2 = µep2Et,

et leur centre de masse seront séparés d’une distance donnée par :

∆l = (µep1 − µep2)Et. (2.4)

Pour réaliser une séparation il faut que les “spots” de protéines ne se recouvrent pas. En
l’absence de diffusion, les spots ont la même taille que le plug initial δ0. Mais si le coefficient
de diffusion des protéines n’est pas nul, la taille des spots peut être estimée à l’aide de la
relation suivante :

δ1,2 = δ0 +
√

2D1,2t. (2.5)

Avec δ0 � δ1,2, la condition nécessaire à une séparation est donc :

E
√
t >

√
2Dmax

∆µep
, (2.6)

où Dmax est le coefficient de diffusion le plus grand. Les constantes de diffusion et les mo-
bilités électrophorétiques sont intrinsèques aux protéines et aux solvants utilisés dans le ca-
pillaire. Il existe un grand nombre de matrices développées pour moduler les mobilités élec-
trophorétiques de l’ADN et augmenter la capacité de séparation des capillaires [17]. Le cas
des protéines est plus complexe. Il existe des matrices basées sur la création de complexe
antigène-anticorps [122] mais elles sont très spécifiques. Notre but étant de séparer des pro-
téines quelconques, il ne nous est pas possible d’utiliser cette méthode. Les paramètres sur
lesquels nous pouvons agir dans l’équation (2.6) sont donc le temps de séparation et le champ
électrique. Ces deux paramètres ne sont pas indépendants car le temps nécessaire pour parcou-
rir le capillaire est proportionnel à la longueur du capillaire et inversement proportionnel au
champ électrique. La relation (2.6) peut donc s’écrire à l’aide de la mobilité électrophorétique
moyenne µep et de la longueur du capillaire L :

EL >
2Dmaxµep
(∆µep)2

. (2.7)
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Pour améliorer la séparation, il est donc nécessaire d’augmenter la longueur du capillaire et le
champ électrique. La limitation principale est liée à l’échauffement par effet Joule du capillaire
lorsque le champ électrique augmente. L’utilisation de capillaire de plus en plus fin présente
l’avantage de favoriser les échanges thermiques et donc de réduire l’élévation de température.
De plus, la taille et la reproductibilité du spot initial a une grande influence sur la séparation.
Ces deux aspects montrent la pertinence d’utiliser des systèmes microfluidiques pour réaliser
des séparations électrophorétiques.

Nous avons considéré dans tout ce qui précède un capillaire possédant une mobilité élec-
troosmotique nulle. Les analytes doivent donc nécessairement avoir le même signe pour passer
devant le détecteur. Malheureusement nous nous intéressons à des mélanges de protéines quel-
conques dont la charge peut être positive ou négative. Il est donc indispensable d’utiliser un
matériau possédant une mobilité électroosmotique importante, pouvant dominer toutes les
mobilités électrophorétiques. Nous verrons que le PDMS peut posséder cette caractéristique
en utilisant un conditionnement adéquat. La présence d’un flux électroosmotique ne change
pas les conditions pour réaliser une séparation, il faut uniquement en tenir compte dans le
temps d’analyse, la vitesse des analytes n’étant plus uniquement due à leur mobilité électro-
phorétique.

2.1.3 Nombre de plateaux théoriques et résolution

Les performances des colonnes de séparations s’expriment classiquement à l’aide de deux
paramètres. Le nombre de plateaux théoriques exprime la finesse des pics, la résolution tra-
duisant la capacité de la colonne à distinguer les différents analytes. Pour obtenir une bonne
séparation il faut optimiser ces deux paramètres simultanément.

Nombre de plateux théoriques

Le nombre de plateaux théoriques N traduit donc la finesse des pics. Il est calculé à partir
du temps d’apparition du pic, le temps de rétention tr, et de sa largeur à mi-hauteur w :

N = 5, 54
(
tr
w

)2

. (2.8)

Les nombres de plateaux théoriques pour des microsystèmes séparant des protéines sont
de l’ordre de quelques dizaines de milliers [13]. Mais pour séparer des analytes il ne suffit pas
que les pics soient fins, il faut également qu’ils aient des temps de rétention différents.

La résolution

L’efficacité de la séparation s’exprime à l’aide de la résolution R dont la forme est :

R = 2
tr2 − tr1
w1 + w2

. (2.9)

Cette expression signifie que deux composés sont séparés si leur différence de temps de ré-
tention est supérieure à la somme de leur largeur à mi-hauteur. Dans ce cas R est supérieur
à 1. En pratique, pour une séparation totale dans le cas de pics gaussiens, il faudrait une
résolution supérieure à 1.5.
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2.2 Système expérimental

2.2.1 Fabrication

Comme l’ensemble du système, le module d’électrophorèse capillaire est fabriqué en PDMS
au laboratoire grâce aux techniques de microfabrication douces. Il est composé d’un circuit
d’injection et d’un canal de séparation comme représenté sur la figure 2.2

Fig. 2.2 – Photographie du microsystème. Les canaux fluidiques sont remplis d’un colorant vert.
L’épaisseur typique des canaux est de 20 microns pour une largeur de 100 microns.

La largeur des canaux est de 100 microns. Ils peuvent être indifférement de forme arrondie
ou rectangulaire, l’épaisseur standard étant de 20 microns. Les accès pour les fluides sont
percés à l’aide d’un poinçon de 4 mm de diamètre. Le volume des réservoirs ainsi créés est de
l’ordre de 50 microlitres. La couche de PDMS est ensuite collée irréversiblement à un support
en verre Pyrex à l’aide d’un nettoyage au plasma de 30 s (Sec. 2.2.1, p.24).

2.2.2 Le contrôle des tensions

Les potentiels électriques sont imposés dans chaque réservoir à l’aide d’électrodes de platine
connectées à un boitier électrique. Ce dernier possède 2 générateurs indépendants de 10 kV
contrôlés par l’intermédiaire de deux cartes d’interfaçage National Instruments pilotées à l’aide
du logiciel LabView. Chacune des quatres sorties peut être adressée soit vers un générateur
de tension, soit vers la masse, soit laissée “flottante”.

Pour calculer les champs électriques dans les différents canaux, on utilise le circuit élec-
trique équivalent (Fig. 2.3). Les canaux ayant tous la même section, seul la longueur des
différentes branches est nécessaire.
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R2R0 r
R1

R1

Fig. 2.3 – Circuit électrique équivalent au module de séparation. La résistance de chacune des branches
est proportionnelle à sa longueur. Les dimensions des systèmes que nous avons utilisés sont telles que
r � R(0,1,2)

2.2.3 Choix du traitement de surface

Pour limiter les interactions entre les protéines et le PDMS, nous avons choisi le protocole
le plus simple : l’oxydation par nettoyage au plasma. La surface du PDMS est alors recouverte
d’une couche de quelques nanomètres de silice qui possèdent des fonctions silanols assurant
l’hydrophilie.

Conditionnement

Pour assurer une bonne reproductibilité des expériences, nous avons procédé systémati-
quement à un conditionnement à la soude 100 mMol.L−1 pendant 20 minutes au début de
chaque série de mesures. Ce protocole est utilisé par de nombreux groupes travaillant avec
des systèmes en verre ou en PDMS [134,135,127].

Ce conditionnement est effectué en remplissant tous les réservoirs avec de la soude puis en
utilisant le générateur de haute tension pour imposer un flux électroosmotique en direction
du canal de séparation (Fig. 2.4).

−6000 V

Fig. 2.4 – Potentiels utilisés lors du conditionnement du système.

La soude a deux actions complémentaires. Tout d’abord elle permet de nettoyer la surface
du microsystème et de dissoudre les impuretés qui peuvent s’être déposées sur les parois.
Ce nettoyage permet l’activation des fonctions silanols de la surface et donc la possibilité
d’obtenir un flux électroosmotique à pH légèrement basique, ce qui correspond au pH requis
pour le protocole biologique.
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2.2.4 Choix du tampon

Le choix du tampon a été dicté par la nécessité d’être à un pH légèrement basique, et de
limiter les interactions entre les protéines et le PDMS.

Le traitement de surface et le conditionnement à la soude présentés ci-dessus ne sont pas
suffisants pour satisfaire cette dernière condition. L’utilisation de tensioactif pour séparer des
protéines par électrophorèse capillaire a été utilisé auparavant dans des capillaires en silice
dont la paroi interne était recouverte de PDMS [135]. Nous avons donc ajouté du sodium do-
décyl sulfate (SDS) à 25 mMol.L−1 à une solution de TrisHCl ou de bicarbonate d’ammonium
à 25 mMol.L−1. Le pH de la solution est alors de 8.6.

Digestion macroscopique en présence de SDS

Pour vérifier la posibilité de digérer des protéines en présence de tensioactif SDS, nous
avons réalisé une digestion dans un tube Eppendorf. Le spectrogramme de masse des peptides
issus de la digestion (Fig. 2.5) montre les pics caractéristiques de la lysozyme et de l’autodi-
gestion de la trypsine. Contre toute attente, la présence de SDS ne gène en rien la digestion
enzymatique. L’ensemble des expériences a donc été réalisé avec ce tampon.
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Fig. 2.5 – Spectrogramme de masse des peptides issus de la digestion de la lysozyme par la trypsine,
en présence de SDS.

2.2.5 Marqueur fluorescent et protéines utilisés

Fluorescéine

Avant d’utiliser le module de séparation avec des protéines, nous l’avons testé avec des
solutions de fluorescéine de concentration de 5 µmol.L−1 (Fig. 2.6). La mobilité électropho-

O

COOH

HO O

Fig. 2.6 – Formule chimique de la fluorescéine. La forme basique possède le meilleur rendement de
fluorescence.
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rétique µfluo et le coefficient de diffusion Dfluo de la fluorescéine sont, d’après [136] :

µfluo = −3.3.10−4cm2.V−1.s−1, (2.10)
Dfluo = 5.10−6cm2.s−1. (2.11)

La fluorescéine, comme son nom l’indique, étant très fluorescente, la visualisation par
microscopie est aisée ce qui nous a permis de mettre en place la phase d’injection et de
déterminer les caractéristiques électrocinétiques du module de séparation. Ces expériences
préliminaires ont été réalisées en utilisant un tampon bicarbonate d’ammonium à 25 mMol.L−1

(pH 8.6 ).

Protéines

Nous avons utilisé principalement deux protéines :
– la BSA, bovine serum albumine (67 kDa), Sigma Aldrich,
– la lysozyme (14,4 kDa), Sigma-Aldrich.

La BSA est disponible commercialement avec un marquage par la fluorescéine-isothiocyanate
(FITC). La lysozyme a été marqué au laboratoire par la FITC à l’aide d’un kit de marquage
(Sigma-Aldrich).

2.2.6 La phase d’injection

La phase d’injection permet de créer dans le canal de séparation le spot initial mentionné
dans l’introduction. Plusieurs géométries existent permettant la formation d’un tel spot [101,
137,138]. Toutes sont basées sur le même principe : une intersection entre le canal d’injection,
qui amène l’échantillon, et le canal de séparation. Cette intersection peut être plus ou moins
complexe dans le but d’assurer une bonne reproductibilité du volume injecté.

Nous avons choisi la géométrie la plus classique couramment dénommée“double T”(Fig. 2.7).
Le volume d’injection est défini lors de la microfabrication par l’écartement entre les deux
branches d’injection. Nous avons utilisé un écartement de 300 microns correspondant à un
volume de 0.6 nL pour un canal de 20 microns d’épaisseur. Un exemple de la phase d’injection
d’un plug de fluorescéine est donné sur la figure 2.7. La taille du spot est de 300 microns, sa
vitesse de déplacement étant de l’ordre de 200 µm.s−1.

(a) (b)

Fig. 2.7 – Exemple d’injection. (a) Remplissage du double T ; (b) 4 secondes après le basculement
des potentiels. La largeur des canaux est de 100 microns.

L’injection se déroule en deux étapes. Tout d’abord une différence de potentiel est appli-
quée pendant 40 s entre les réservoirs (1) et (2) pour remplir le canal d’injection des analytes
(Fig. 2.8.a). Cette durée est nécessaire pour que tous les éléments, même les moins rapides,
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se trouvent au niveau du double T. Pour limiter la diffusion des analytes dans le canal de
séparation, on peut appliquer des potentiels à ses extrêmités pour confiner le mélange au
niveau du double T.

(a)

(b)

−500 V

−500 V

−6000 V

−1000 V

Fig. 2.8 – Protocole d’injection. La première étape (a) permet de définir le spot d’injection qui sera
séparé pendant la seconde étape (b).

Les potentiels à chaque réservoir sont ensuite basculés pour réaliser la séparation (Fig. 2.8.b).
Pour éviter des écoulements parasites provenant des canaux latéraux, des potentiels de “pin-
cements” peuvent être appliqués aux réservoirs d’injection. Ces potentiels sont déterminés à
l’aide du circuit électrique équivalent (Fig.2.3) pour que le champ électrique entre la croix et
les réservoirs soit nul ou légèrement négatif. Cela permet d’imposer un flux de faible amplitude
depuis le double T en direction des réservoirs latéraux afin d’empécher les “fuites” d’analytes
en provenance des canaux d’injections. De telles fuites dégradent considérablement la qualité
de la séparation en augmentant la taille du plug d’injection et modifiant le niveau de la ligne
de base.

2.2.7 Le système de détection

Le laboratoire sur puce est placé sur un microscope inversé Leica (Fig. 2.9). Celui-ci peut
être utilisé en transmission ou en réflexion en lumière visible, et en réflexion en éclairage par
épifluorescence.

L’éclairage en lumière visible est utilisé pour vérifier la qualité de la microfabriction ainsi
que le bon remplissage du circuit.

L’éclairage en épifluorescence, utilisé avec un objectif de faible grossissement (10x), permet
d’observer le bon déroulement des différentes étapes (injection, séparation, digestion). Pour
acquérir les électrophorégrammes nous avons associé un photomultiplicateur(Hamamatsu) et
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µsystème

électrodes

caméra

électrovannes PM

Fig. 2.9 – Photographie de l’ensemble du système expérimental. Un microsystème, posé sur le micro-
scope, est surmonté d’un support où sont fixées les électrodes. Sur le support en bois se trouvent les
électrovannes et le circuit électronique de commande.

un objectif 63x, dont le champ d’observation est de 100x100 microns. Le signal est enregistré
par l’intermédiaire d’une carte d’acquisition National Instrument.

Le contrôle des tensions et l’acquisition de l’électrophorégramme sont intégrés dans le
même module labView dont une copie d’écran est présentée Fig. 2.10.

2.3 Résultats

2.3.1 Caractérisation du module de séparation

Pour valider le comportement fluidique du module de séparation, nous avons effectué
quelques mesures avec de la fluorescéine. Un électrophorégramme typique est présenté sur
la figure suivante (Fig. 2.11). On observe la présence d’un pic de faible amplitude pour un
temps de rétention plus grand. Il s’agit vraissemblablement d’une forme minoritaire de la
fluorescéine présente dans la solution. Cette expérience préliminaire a donc permis de vérifier
les capacités séparatives de notre système.

Linéarité de la vitesse électroosmotique

Pour vérifier la linéarité de la vitesse vis-à-vis du champ électrique, une série de mesures
a été réalisée en faisant varier les potentiels appliqués à chaque reservoir. En utilisant le
circuit électrique équivalent (Fig. 2.3), on peut calculer le champ électrique dans le canal de
séparation.
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Photomultiplicateur

Mesure de courant

Fig. 2.10 – Copie d’écran du module d’interfacage LabView. Les éléments en haut à droite permettent
d’adresser les électrodes. Le signal du photomultiplicateur ainsi que la mesure du courant débité par
le générateur de tension sont enregistrés dans des fichiers.
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Fig. 2.11 – Éléctrophorégramme typique de la fluorescéine.
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Si l’on trace les vitesses en fonction du champ électrique, on obtient la courbe représen-
tée Fig. 2.12. On obtient comme attendu une relation linéaire entre la vitesse et le champ
électrique.
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Fig. 2.12 – Vitesse du spot de fluorescéine en fonction du champ appliqué.

Les valeurs des mobilités que nous pouvons déduire de ces données sont représentées
Fig. 2.13.
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Fig. 2.13 – Mobilités effectives de la fluorescéine en fonction du champ électrique.

Ces mobilités sont la somme de la mobilité électrophorétique de la fluorescéine µep et de la
mobilité électroosmotique µeo du canal. À partir de la valeur de la mobilité électrophorétique
de la fluoréscéine [136], on peut déduire la mobilité électroosmotique du canal :

µeo = µmesuré − µfluo (2.12)
= 6, 6.10−4cm2.V−1.s−1. (2.13)

Nombre de plateaux

À partir de la série de mesures précédentes, il est possible de calculer le nombre de plateaux
théoriques en fonction du champ électrique (Fig. 2.14).

Le nombre de plateaux typique est 30 000, pour un canal de séparation de 6 cm. Ces
résultats sont du même ordre de grandeur que ceux présentés dans la littérature pour des
microsystèmes de séparations [13].
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Fig. 2.14 – Nombre de plateaux théoriques en fonction du champ électrique pour la fluorescéine.

2.3.2 Séparation d’un mélange de protéines

La séparation du mélange de BSA-FITC, de lysozyme-FITC et de fluorescéine est de bonne
qualité2.15, bien que les trois constituants n’aient pu être totalement isolés. Il faut néanmoins
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Fig. 2.15 – Séparation d’un mélange de BSA-FITC (C) de lysozyme-FITC (B) et de fluoresceine (A)
dans un tampon Tris-HCl à 25 mMol/L et SDS à 25 mMol.L−1.

souligner que la séparation est effectuée en moins d’une minute ce qu’il faut comparer aux
heures nécessaires à la séparation sur gel.

2.4 Paramètres influençant la séparation

2.4.1 Sources d’élargissement des pics

L’élargissment des pics est le phénomène le plus génant lors de la séparation d’analytes.
Si l’on écarte l’inévitable diffusion d’origine thermique, on peut citer, parmi les différentes
sources d’élargissement, la dispersion de Taylor et l’adsorption sur les parois.

Des mesures préliminaires effectuées avec de la fluorescéine ont mis en évidence la présence
possible de dispersion de Taylor. Celle-ci peut avoir deux origines.
Un désequilibre de remplissage entre les différents réservoirs peut provoquer des flux de Poi-
seuille parasites [139]. Le profil de vitesse de l’écoulement n’est alors plus de type “bouchon”,
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et le “spot” injecté dans le canal de séparation se déforme. L’utilisation de canaux fins et
longs, ainsi que le contrôle des volumes déposés dans chaque réservoir permet de supprimer
cet effet.
La présence d’une mobilité électroosmotique différente entre les parois du canal peut également
induire des gradients de vitesse. Ainsi lorsque le canal est refermé par un wafer en verre,
la mobilité des parois évolue différemment ce qui peut engendrer de tels gradients et donc
diminuer la résolution [134]. Le protocole incluant un conditionnement à la soude a permis
de supprimer presque totalement cet effet.

Le phénomène d’adsorption est à l’origine de l’élargissement des pics de protéines. L’utili-
sation de SDS a fortement diminué ce phénomène sans pour autant le supprimer. La mise en
œuvre de traitements de surfaces permanents sera sans doute indispensable si une résolution
de séparation plus importante est nécessaire.

Il est intéressant de noter que la mobilité électroosmotique évolue légèrement avec le temps.
Cette évolution étant faible à l’échelle des expériences qui duraient généralement moins d’une
heure, nous n’avons pas procédé à une étude exhaustive de cet effet, probablement due à
l’adsorption d’ions de la solution [140].

2.4.2 Rôle du champ électrique

Comme attendu, l’augmentation du champ électrique accrôıt le nombre de plateaux du
canal de séparation, ce qui améliore sa capacité séparative. Les mesures de vitesse en fonction
du champ ont montré que le système restait dans le régime linéaire sur l’ensemble de la gamme
disponible par le générateur de haute tension. Le champ maximal que nous avons utilisé était
de 700 V/cm dans la branche de séparation, ce qui a permis d’obtenir un nombre de plateaux
de 50 000 pour un temps de séparation de l’ordre de la minute.

2.4.3 Augmentation de la longueur du canal

Le module de séparation n’a pas pour but de séparer toutes les protéines présentes dans
un échantillon mais uniquement de le fractionner pour réduire le nombre de protéines pré-
sentes pour chaque digestion. Néanmoins si une meilleur résolution devient nécessaire, un
allongement du canal de séparation permettra d’obtenir la résolution recherchée. Dans ce cas,
la présence de tournants sera inévitable. Ces tournants peuvent diminuer la résolution de la
séparation en augmentant la dispersion hydrodynamique [120, 141]. Mais il a été montré nu-
mériquement que l’utilisation d’angles particuliers associés à des motifs de charges de surfaces
pouvait supprimer cet effet [142]. Un rétrécissement du canal au niveau des tournants peut
également diminuer la dispersion [107].

2.5 Sélection d’un spot de protéine et liaison avec le module
de digestion

La liaison entre le module de séparation et le module de digestion est réalisée à l’aide d’un
jeu de vannes in-situ. Le protocole suivi est décrit par la figure suivante (Fig. 2.16).

Les vannes transverses (1) et (2) sont ouvertes pendant la phase de séparation. Pour
sélectionner les protéines de même mobilité du spot (B), les potentiels électriques sont mis
à zero lorsque le spot (B) passe entre les vannes (1) et (2) et ces dernières se ferment. La
double vanne (3) s’ouvre alors pour connecter la portion du canal de séparation au module de
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Fig. 2.16 – Étapes nécessaires à l’injection d’un spot de protéines dans le module de séparation.

digestion. Ce protocole permet de capturer un volume de 2 nL défini par l’écartement entre
les vannes latérales.

Il est ainsi possible de prélever un type de protéine pour procéder à sa digestion enzy-
matique. Dans le cas d’une analyse séquentielle, il suffit de rincer le canal de séparation et
le module de digestion avant de réitérer la protocole avec un temps de séparation différent.
Le volume d’échantillon utilisé pour chaque analyse étant trés petit devant le volume déposé
dans le réservoir (2 nL� 20 µL), il est possible de faire un grand nombre d’analyses à la suite.
Dans le cas où la protéine d’intérêt est rare, il suffit de procéder à N cycles de sépara-
tion/extraction dans les mêmes conditions, sans procéder à la phase de digestion. Le réacteur
enzymatique contient alors N × 2 nL de protéine qui seront digérées en même temps, ce qui
permet d’augmenter la sensibilité de l’analyze des peptides par spectrométrie de masse.

La figure 2.17 présente les trois étapes de l’extraction d’un spot de fluorescéine. Nous
pouvons remarquer la déformation du spot de fluorescéine lorsque la pompe péristaltique est
activée, due à des gradients de vitesse importants au sein du microcanal. Ces gradients de
vitesse seront d’ailleurs le moteur du mélange au sein du module de digestion.

(a) (b) (c)

Fig. 2.17 – Visualisation de 3 étapes du piégeage d’un spot de fluorescéine. Le spot de fluorescéine
est capturé par les vannes (1) et (2), avant d’être envoyé dans le module de digestion. On observe sur
la troisième photographie (c) l’action des gradients de vitesse qui déforment considérablement le spot
initial.



Chapitre 3

Le module de digestion
enzymatique

3.1 Principe de fonctionnement : la “dispersion de Taylor”

Considérons un capillaire dans lequel a été injecté un“bouchon”fluorescent (Fig. 3.1 t=0).
Un débit est brusquement imposé sous la forme d’un champ de vitesse parabolique, le bouchon
va alors se déformer en suivant les lignes de courant (Fig. 3.1 advection).
Si la constante de diffusion du marqueur n’est pas nulle, ce dernier va diffuser dans toutes les
directions. Lorsque les molécules auront eu le temps de parcourir toute l’épaisseur du capillaire
par diffusion, on pourra considérer que le bouchon initial a diffusé latéralement suivant une
loi de diffusion classique en t1/2. Le temps t nécessaire pour atteindre ce régime est tel que
t� a2/Dmolec. Le coefficient de diffusion effectif est alors donné par

DTaylor = Dmolec +
V 2a2

210Dmolec
, (3.1)

où l’on considère un canal d’épaisseur a, une vitesse moyenne V et un coefficient de diffusion
moléculaire Dmolec.

t=0 advection diffusion

Fig. 3.1 – Principe de la dispersion de Taylor.

3.2 Système expérimental

3.2.1 Fabrication

Les canaux fluidiques du module de digestion sont fabriqués avec le même moule que le
module de séparation, et possèdent donc les mêmes caractéristiques. Pour mémoire, les canaux
sont arrondis, l’épaisseur maximale est de 25 microns, la largeur est de 100 microns.

129
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L’utilisation de la technique de microfabrication à deux niveaux (Sec. 2.2.1, p.24) permet
de créer des canaux d’actuation à la verticale des canaux fluidiques pour réaliser des vannes
et une pompe péristaltique. Ces canaux d’actuation ont une épaisseur de 30 microns pour une
largeur de 100 microns. La membrane séparant les deux niveaux a une épaisseur typique de
15 microns.

Fig. 3.2 – Photographie du microsystème. Les canaux fluidiques du module de digestion sont surlignés
bleu, le circuit d’actuation est surligné en rouge. L’épaisseur typique des canaux est de 25 microns
pour une largeur de 100 microns.

3.2.2 Le sytème d’actuation

La pression dans les canaux d’actuation est imposée par l’intermédiaire de vannes élec-
tromagnétiques à deux voies de Lee Corporation. Ces vannes sont contrôlées par un circuit
électronique piloté par une carte National Instrument et LabView.

Deux sources de pression sont utilisées, l’une pour les vannes dont la valeur typique est 1.5
bar, la deuxième pour la pompe péristaltique réglée sur 0.8 bar. L’utilisation de deux sources
de pression distinctes permet d’assurer l’isolement hydrodynamique complet du module de
digestion, y compris lorsque la pompe péristaltique est active, a pression de fermeture des
vannes étant supérieure à la pression d’activation de la pompe.

3.2.3 Protocole de digestion

La solution de trypsine à 1 mg/mL utilisée est conservée dans une solution acide trifluo-
roacetique (TFA) pour bloquer l’activation de l’enzyme. En effet la trypsine étant elle-même
une protéine, elle peut s’auto-digérer lorsqu’elle est dans une solution basique.

Lors de la préparation du microsystème, le réacteur enzymatique est rempli avec la solution
de trypsine diluée dix fois dans du bicarbonate d’amonium. La solution obtenue est alors
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basique ce qui permet l’activation de l’enzyme. Il est alors indispensable d’utiliser le système
dans les dix minutes suivantes. Pour s’affranchir de cette contrainte une deuxième version du
module de digestion est actuellement en développement qui permet la dilution in-situ de la
solution de trypsine.

La solution de protéine est injectée dans le module de digestion par l’intermédiaire du
canal de séparation en utilisant le protocole de capture présenté précédemment. La fréquence
d’actuation utilisée est de 25 Hz, ce qui permet un mélange homogène après 60 secondes, suivi
de 20 minutes d’incubation à 40◦C, le système étant placé sur une plaque chauffante.

Le résultat de la digestion est ensuite collecté par l’intermédiaire d’un capillaire dont
l’extrêmité est positionnée manuellement au-dessus d’une cible MALDI. Une faible pression
imposée à l’entrée du circuit permet de déposer de manière controlée une goutte de 0.5 µL,
un volume équivalent de matrice est ensuite déposé à l’aide d’une micropipette. Bien entendu
le volume du réacteur est inférieur au volume du spot (90 nL<500 µL), pour récupérer les
peptides éventuellement adsorbés sur les parois, plusieurs microlitres sont utilisés pour rincer
le microréacteur. Après évaporation du solvant, la cible est placée dans le spectromètre de
masse. L’analyse est alors très rapide car il ne faut que quelques minutes pour obtenir le
spectrogramme de masse.

3.2.4 Méthodes de caractérisation

Efficacité du mélange

Afin d’évaluer la qualité du mélange, un spot de fluorescéine est injecté dans le module
de digestion en utilisant le système de piégeage introduit précédemment (p. 127). La pompe
péristaltique est ensuite activée pour initier le mélange.

Le spot de fluorescéine, dont la longueur initiale est de 300 microns, tourne dans le réacteur
enzymatique. Pour mesurer l’évolution de la longueur du spot on utilise le système d’acquisi-
tion des électrophorégrammes composé d’un objectif x63 et d’un photomultiplicateur.

Le mélange est réalisé lorsque la longueur du spot de fluorescéine est égale à la longueur
du réacteur enzymatique, le signal de fluorescence est alors constant.

Spectrométrie de masse MALDI-TOF (Applied Biosystems Voyager STR)

Nous avons utilisé la technique MALDI-TOF pour caractériser les peptides issus de la
digestion. Développé au début des années 80 par Koichi Tanaka, qui a obtenu le prix Nobel
de chimie en 2002 pour ce travail, elle permet de vaporiser et d’ioniser des macromolécules
biologiques sans les dégrader.

Pour cela il est nécessaire de faire co-cristalliser la solution de peptides au sein d’une
matrice. Dans une enceinte sous vide, un pulse laser intense vaporise la matrice ce qui permet
la désorption des peptides et leur ionisation. Les peptides sont alors accélérés par un champ
élctrique imposé entre la cible et une grille (Fig. 3.3). Un détecteur de particules situé à
l’extrémité de l’enceinte permet de mesurer le “temps de vol” nécessaire aux peptides pour
parcourir la distance séparant la cible du détecteur.

L’énergie d’un peptide est principalement sous forme d’énergie cinétique E = 1/2mV 2 où
m est la masse du peptide et V sa vitesse dans la chambre. Cette énergie, qui provient du
champ élecrique, est proportionnelle à la charge Z du peptide.
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Fig. 3.3 – Schéma de principe d’un spectrométre de masse de type MALDI-TOF. Un pulse laser
permet la désorption et l’ionisation des peptides qui sont accélérés par un champ électrique imposé
entre la cible et la grille. Le temps de vol est déterminé à l’aide d’un détecteur de particules.

Le temps de vol d’un peptide est donc donné par :

t = L

√
m

2KE.Z
, (3.2)

où KE est l’énergie fournie au peptide par unité de charge et L la longueur de la chambre.

3.3 Résultats

3.3.1 Étude de la dynamique du mélange

Pour caractériser le mélange, un plug de fluorescéine est amené par le canal de séparation.
Le signal de fluorescence au niveau de l’intersection est alors enregistré au cours du temps
par un photomultiplicateur (Fig. 3.4). La fréquence des oscillations permet de remonter à la
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Fig. 3.4 – Signal de fluorescence pour une fréquence d’actuation de 30Hz.

vitesse moyenne dans le microcanal et donc au débit, l’élargissement des pics étant la signature
de la diffusion.
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On peut observer que les premiers pics ne sont pas symétriques, la diffusion suivant les
directions transverses n’ayant pas eu le temps d’avoir lieu. Une estimation grossière de la
constante de diffusion effective dans le microcanal peut être obtenue en évaluant le temps
nécessaire à l’uniformisation du signal. Dans le cas du signal représenté ci-dessus (Fig. 3.4),
le temps nécessaire au mélange est d’environ 60 secondes. À l’aide de l’équation suivante

l =
√

2DEffectift, (3.3)

la constante de diffusion peut être calculée en utilisant la longueur totale du mélangeur l = 2, 2
cm :

DEffectif ≈ 0.02 cm2.s−1. (3.4)

Une approximation de ce coefficient peut également être obtenue par l’intermédiaire de l’équa-
tion (3.1), en estimant la vitesse moyenne dans le microcanal à l’aide de la fréquence du
signal de fluorescence, qui traduit le mouvement périodique du spot de fluorescéine dans le
réacteur(Fig. 3.4). Les dimensions latérales du canal étant de l’ordre de 50 µm et la vitesse
moyenne mesurée de 0.24 cm/s, le coefficient de diffusion effectif calculé est

DEffectif ≈ 0, 006 cm2s−1 (3.5)

qui est comparable à l’estimation précédente. Dans les deux cas, l’estimation du coefficient de
diffusion effectif est supérieure de 3 ordres de grandeur au coefficient de diffusion moléculaire
de la fluorescéine. L’utilisation de ce mélangeur présente donc un avantage déterminant pour
accélérer l’étape de digestion enzymatique.

3.3.2 Analyses de la digestion enzymatique

Spectre de digestion de la Lysozyme

Le spectrogramme des peptides issus de la digestion d’une solution de lysozyme dans le
réacteur enzymatique est donné ci-dessous (Fig. 3.5).

lysozyme

lysozyme
trypsine

lysozyme

Fig. 3.5 – Résultat de la digestion enzymatique de la lysozyme.
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Nous pouvons observer la présence de plusieurs pics caractéristiques de la lysozyme ainsi
que ceux correspondant à l’auto-digestion de la trypsine. Le pourcentage de recouvrement est
de 57% ce qui permet une identification fiable à 100% d’après le logiciel utilisé.

Le réacteur enzymatique de 80 nL permet donc de réaliser la digestion d’une protéine en
une vingtaine de minutes et d’en récupérer les peptides, à partir d’un échantillon de 2 nL.
Cette rapidité est à mettre aux crédits de la minuaturisation et de la technique de mélange,
qui augmentent les probabilités de rencontre entre protéine et enzyme.

Exemples de contamination

Nous avons été confronté à plusieurs types de contamination au cours de la mise au point
du système. Ces contaminations étaient le plus souvent dues à des erreurs de manipulations.
Ainsi la présence de kératine, une protéine de l’épiderme, a été détectée dans des microsys-
tèmes stockés sans protection sur une paillasse. Paradoxalement, cela a permis de mettre en
évidence l’efficacité du protocole de digestion et la grande sensibilité de l’analyse par spectro-
métrie de masse.

Une contamination plus subtile a également été mise en évidence dans les premiers circuits.
En analysant par spectrométrie une solution d’eau désionisée qui a circulé dans le réacteur
enzymatique pendant une vingtaine de minutes, nous avons obtenu le spectrogramme ci-
dessous (Fig. 3.6.
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Fig. 3.6 – Spectrogramme de masse d’une solution ayant traversé le mélangeur. On observe la présence
de pics parasites, vraissemblament dus au réticulant du PDMS, qui écrasent l’ensemble du spectre.

Les résultats montrent la présence de deux pics caractéristiques qui écrasent tout le spectre.
Cette contamination était davantage perceptible dans les cas où le système microfluidique a
été collé en utilisant une différence de concentration du réticulant entre les deux couches
de PDMS. Il est vraisemblable que l’excès de réticulant migre à travers le PDMS jusqu’à
atteindre le circuit microfluidique. Dans la suite du projet, nous avons bien entendu réalisé
tous les collages à l’aide d’un nettoyage au plasma. Il est également nécessaire de vérifier
qu’aucune des solutions utilisées n’attaque les divers récipients et seringues où elles sont
stockées. Dans le cas contraire on peut observer des pics parasites régulièrement espacés,
typique d’une contamination par un polymère (Fig. 3.7).
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Fig. 3.7 – Spectrogramme typique d’une contamination par un polymère dissous.

3.4 Conclusion

Du point de vue fluidique, le système a montré son efficacité et sa robustesse pour prélever
2 nL d’un échantillon dans le canal de séparation, le mélanger en quelques dizaines de secondes
dans le réacteur puis de récupérer le résultat de la digestion.

Du point de vue biologique, le réacteur de enzymatique permet de réaliser des digestions
rapidement, une vingtaine de minutes. La sensibilité du système d’analyse nécessite de prendre
en compte plusieurs sources de contamination externes au microsystème.
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Chapitre 4

Bilan et perspectives du projet
protéomique

Nous avons montré au cours de ce projet la possibilité de réaliser plusieurs fonctions
complémentaires au sein d’un même microsystème. L’originalité principale de ce travail réside
dans l’utilisation conjointe de deux modes de contrôle des fluides, l’électroosmose et l’actuation
pneumatique intégrée.

4.1 Le module de séparation

Le bon contrôle des écoulements au sein de l’étage de séparation a permis de séparer
des mélanges de protéines et de fluorescéine de manière reproductible en quelques dizaines
de secondes. Le gain de temps vis-à-vis d’une séparation électrophorétique sur gel est donc
considérable. Bien entendu la qualité de séparation n’est pas encore comparable mais la simple
augmentation de la longueur du canal de séparation permettra d’améliorer rapidement cet
aspect. Il est important de noter que l’objectif de ce module n’est pas de séparer toutes
les protéines du mélange mais de fractionner le mélange initial, pouvant contenir quelques
centaines de protéines, en une dizaine d’échantillons contenant chacun quelques dizaines de
protéines. Cette étape intermédiaire est indispensable pour identifier les peptides issus de la
digestion aux protéines initiales d’une manière non ambigue.

L’utilisation du PDMS, indispensable pour réaliser le système d’actuation, a nécessité
d’étudier le problème de l’interaction entre les protéines et le PDMS. Plusieurs traitements de
surface ont donc été testés pour limiter l’adsorption des protéines à la surface du PDMS. Les
plus efficaces se sont révélés être l’utilisation des tensioactifs, principalement du SDS, et de
l’acétonitrile. Bien que l’utilisation de tensioactif semblait préjudiciable à la digestion enzy-
matique, nous avons montré que la présence de SDS dans la solution n’etait pas incompatible
avec le protocole biologique.

4.2 Le module de digestion

L’efficacité du module de digestion a également été prouvée en utilisant des solutions
concentrées en protéine (lysozyme) . L’utilisation de ce système miniaturisé a permis un gain
de temps important vis-à-vis d’une digestion “macroscopique”, 20 minutes comparées à deux
heures.
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Pour atteindre une sensibilité plus importante, il sera nécessaire d’introduire dans le pro-
cessus une étape de dénaturation. Cette étape correspond à la réduction des ponts di-sulfures
qui maintiennent la structure tridimensionnelle des protéines. La rupture de ces ponts permet
à l’enzyme de digestion un meilleur accès aux sites de clivages. Une dénaturation des pro-
téines avant l’étape de séparation permettra également de discriminer les protéines en fonction
uniquement de leur masse et non plus de leur forme tridimensionnelle.

Une autre voie d’amélioration du système peut être l’utilisation de trypsine non plus en
solution mais fixée sur des billes. Les enzymes ne peuvent alors plus s’autodigérer ce qui permet
d’augmenter le ratio enzyme/protéine sans prendre le risque d’obtenir un spectrogramme de
masse dominé par la digestion de la trypsine.

4.3 Fonctionnement global du système

Le comportement des deux modules composant le système a été validé du point de vue
fluidique, ainsi que le système de transfert entre le canal de séparation et le réacteur enzy-
matique. Mais bien que des tests biologiques de séparation et de digestions aient été réalisés
avec succès, la reproductibilité n’etait pas encore suffisante lors de l’écriture de ce manuscrit
pour pouvoir réaliser le protocole complet.

Ce projet n’est donc pas encore achevé du point de vue biologique mais nous avons prouvé
la validité de cette approche ainsi que les avantages apportés par la microfluidique :

intégration : limitation des contaminations extérieures et possibilité de manipuler des petits
volumes,

gain de temps : 30 minutes pour une analyse complète,

petits volumes : 2 nL d”́echantillons consommé par analyse,

automatisation : analyse séquentielle et/ou concentration d’une espèce avant la digestion.

Les objectifs “microfluidiques” de notre projet protéomique ont donc été remplis. L’obstacle
principal qu’il faudrait lever pour atteindre une plus grande efficacité biologique demeure
l’adsorption des protéines et des peptides à la surface du PDMS. Des traitements de surfaces
robustes seront alors nécessaires. Parmi les améliorations en cours de développement durant
la rédaction de ce manuscrit, on peut mentionner l’intégration dans le microsystème de l’étape
d’activation de l’enzyme ainsi que l’utilisation d’un canal de séparation plus long (10 cm).
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Résumé

Après deux chapitres introductifs, ce manuscrit est divisé en trois parties indépendantes.
(I) Nous étudions l’influence du cisaillement sur l’agrégation de particules paramagnétiques
soumises à un champ magnétique parallèle à l’écoulement. Nous montrons que les chaines
formées croissent linéairement suivant un modèle utilisant l’équation de Smoluchovsky. (II)
Une étude théorique est menée afin d’étendre aux situations expérimentales rencontrées en
microfluidique les relations décrivant les phénomènes électrocinétiques. Les symétries entre
courant d’écoulement et électroosmose sont démontrées. L’approximation de couche de Debye
fine est appliquée au courant d’écoulement puis utilisée pour décrire les structures des courants
électriques et hydrodynamiques dans des géométries modèles. (III) Un système d’analyse de
protéines est présenté, permettant l’identification d’un mélange de protéines. Il comporte un
étage de séparation électrophorétique suivi d’une digestion enzymatique.

Abstract

This manuscript is divided in two introductory chapters and three main parts : (I) The
aggregation of paramagnetic particles in the presence of an hydrodynamic shear is studied
experimentally. Chains formed growth linearly with time following a theoretical model based
on Smoluchovsky equation. (II) Theoretical works extend electrokinetics relations in order to
describe various situations proposed by microfluidics devices. Symetries between electroos-
mosis and streaming current is prooved. Thin Debye Layer approximation is extended to
streaming current and applied to describe electrical and velocity field in typical geometries.
(III) A “lab on a chip” is presented allowing identification of protein sample. The first level
performs electrophoretic separation. The second digests selected proteins using an enzyme.
Peptides obtained are then analyzed by mass spectrometry.


