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RESUME 
 
 
 
 
 Dans ce travail, nous avons étudié divers aspect de la microfluidique 

touchant à la modélisation, la simulation par éléments finis (FEM) et la conception 

d'un microcapteur de débit original intégrable directement dans un microcanal. Il 

s'agit de trouver une réponse à un besoin de miniaturisation, d'intégration avancée 

et de biocompatibilité nécessaire pour les systèmes microfluidiques axées autour 

des applications biologiques et médicales. Nous avons étudié et nous avons 

modélisé en plus les propriétés piézorésistives d'un polymère nanocomposite C-

PDMS dans la perspective de les utiliser comme élément sensible dans la 

conception du capteur de microdébit sous la forme d'un micropont. Des 

simulations par la méthode des éléments finis ont été effectuées pour valider la 

modélisation du comportement du capteur en condition de fonctionnement prenant 

en compte les phénomènes d'écoulement du fluide dans le microcanal et 

l'interaction fluide-structure avec le micropont. Basé sur la mesure de la déflexion 

d'un micropont en C-PDMS directement intégré dans un microcanal, notre 

microcapteur pourrait ainsi mesurer de très faible valeur de débit. 

 Nous avons aussi démontré que pour certaines valeurs spécifiques des 

paramètres géométriques, ce microcapteur pourrait avoir une sensibilité de 

0.12%.ml-1.min pour une valeur du débit allant de 0.2 à 1.0ml-1.min. En plus, 

l'aspect laminaire de l'écoulement serait maintenu, malgré l'importance relative 

des dimensions du micropont. Cependant, un bon équilibre devra être maintenu 

entre le choix de la valeur de la hauteur du microcanal et la gamme désirée de 

dimensions du le micropont afin d'éviter un phénomène d'étranglement. Cette 

étude démontre la faisabilité de l'intégration de microdispositifs microfluidiques 

avec des systèmes électroniques intelligents de traitement, d'analyse et même de 

communication. 



 
 
 

 ملخص
 
 
 
 

بدراسة مختلف جوانب أنظمة الموائع الدقٌقة وهذا بوضع   الأطروحة، قمناهذهفً إٌطار  

نموذج وتصمٌم كاشف جدٌد لقٌاس التدفقات الدقٌقة المدمج مباشرة فً قناة ذات أبعاد مٌكرونٌة 

باستعمال المحاكاة بطرٌقة العناصر المنتهٌة، هذه الأبعاد الصغٌرة جدا تسمح لنا باستعمال تلك 

كما قمنا بدراسة خصائص . الأنظمة فً تطبٌقات عدٌدة أهمها التطبٌقات البٌولوجٌة و الطبٌة،

 بهدف استخدامه كعنصر حساس لكاشف C-PDMSالمقاوماتٌة الضاغطة للبولٌمر المركب 

وقد تم التحقق من سلوك الكاشف فً ظروف . التدفقات الدقٌقة  فً شكل الجسر المرن داخل القناة 

التشغٌل الحقٌقٌة مع مراعاة  تدفق الموائع فً القناة وتفاعلها مع الجسر و على أساس انحرافاته ٌمكن 

 .للكاشف أن ٌقٌس قٌمة التدفق

٪ 0,12وبذلك نكون قد أثبتنا انه فً بعض قٌم أبعاد الكاشف ٌمكن أن ٌكتسب حساسٌة بقٌمة  

بالإضافة إلى استمرارٌة التدفق . د. 1-مل1,0 إلى 0,2د وهذا لقٌم التدفق المتراوحة بٌن . 1-مل

توضح هذه الدراسة جدوى .  ظاهرة الاختناقبالرغم من الأبعاد النسبٌة للجسر بالنسبة للقناة و تفادي

 .مع الأنظمة الالكترونٌة الذكٌة لمعالجتها وتحلٌلهاأنظمة الموائع الدقٌقة دمج 



 
 
 

ABSTRACT 

 
 
 
 
 In this work, we present Finite Element Method (FEM) modeling and 

simulation of a piezoresistive microbridge sensing element integrated directly 

within a microchannel based on conductive PolyDimethylSiloxane (CPDMS) in 

order to design an original microflow sensor for microfluidic applications. This is an 

answer to a need for miniaturization, advanced integration and biocompatibility 

needed for microfluidic systems centered on the biological and medical 

applications. We study piezoresistive behavior of a polymer nanocomposite C-

PDMS. The sensing element made of CPDMS (Conductive PolyDiMethylSiloxane) 

consists in microbridge suspended into PDMS microchannel. FEM simulations 

were performed to validate the modeling of the sensor behavior in the operating 

condition taking into account the flow phenomena of the fluid in the microchannel 

and the fluid-structure interaction with the microbridge. Based on measuring the 

deflection of a microbridge C-PDMS directly integrated in a microchannel, our 

microflow sensor could measure very low flow rate value. 

 The numerical simulation results show that under specific geometrical 

parameters, the sensor has a sensitivity of 0.12%.ml-1.min for low flow rates 

ranging from 0.2 to 1.0 ml-1.min. Furthermore, the simulation results also show that 

the laminar aspect of the flow is maintained and to avoid the strangling effect, a 

good equilibrium must be achieved between the microchannel height and the 

desired range of the microbridge dimensions. This work opens a horizon for 

microfluidic devices to measure a low flow rate using a piezoresistive effect giving 

access to an electrical response. 
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cubiques, (b) maillage avec éléments tétraédrique uniforme, (c) 

maillage avec éléments tétraédrique adaptatif, (d) maillage 

avec éléments tétraédrique uniforme plus fin. 

Figure 4.9 :   Le maillage mobile avec la flexion de la géométrie : (a) le 

maillage à t=0s, (b) le maillage à t=4s. 

Figure 4.10 :   La géométrie de la structure du microcanal. 

Figure 4.11 :   Le maillage de la structure avec le logiciel Comsol. 

Figure 4.12 :   (a) Le champ de vitesse le long d'un microcanal, (b) le profil du 

champ de vitesse en 3D, (c) et (d) le profil de vitesse à mi-

hauteur respectivement à l'entrée et au milieu du microcanal, 

(e) et (f) la distribution et le profil du champ de pression le long 

du microcanal.  

Figure 4.13 :    Procédure de modélisation et simulation multiphysique. 

Figure 4.14 :    (a) Comparaison de l'évolution de la déflexion mécanique du 

micropont en fonction du débit d'écoulement pour le PDMS, 

CB-PDMS et CNT-PDMS. 

Figure 4.15 :   La déflexion mécanique du micropont en fonction des valeurs 

de module de Young.  

Figure 4.16 :   La simulation de la déflexion mécanique pour différente débit. 

Figure 4.17 :   Le profil d'évolution de la pression du fluide le long du 

microcanal de l'entrée à la sortie à travers une ligne coupant le 

micropont.  

Figure 4.18 :   Le profil d'évolution de la pression du fluide le long du 

microcanal de l'entrée à la sortie dans à travers une ligne ne 

traversant pas le micropont.  

Figure 4.19 :   La réponse piézorésistif du microcapteur en fonction du débit 

d'écoulement. 

Figure 4.20 :   Le diagramme du mécanisme de l'effet piézorésistif dans le C-

PDMS. 
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Figure 4.21 :   La réponse piézorésistif en fonction de l'épaisseur du 

micropont. 

Figure 4.22 :   L'évolution de la réponse piézorésistif en fonction du débit 
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Figure 4.23 :   L'évolution de la sensibilité S en fonction de l'épaisseur du 
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Figure 4.24 :   L'évolution de la réponse piézorésistif en fonction du débit 
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Figure 4.25 :   La réponse piézorésistif en fonction de la hauteur du 

microcanal. 

Figure 4.26 :   L'évolution de la sensibilité S en fonction de la hauteur du 

microcanal. 
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INTRODUCTION GENERALE  

 
 
 
 
 Apparus à la fin des années 80s, les microsystèmes sont destinés à 

toucher de nombreux secteurs d'applications tels que le transport, la santé, les 

télécommunications, l'environnement, etc... A la base, ces microsystèmes 

permettaient l'intégration de la technologie mécanique (MEMS) à des 

microdispositifs issus de la microélectronique, qui ont été très rapidement 

développés et enrichis par de nouvelles technologies telles que l'optique 

(MOEMS), microfluidique (BioMEMS), etc ... Actuellement, ce dernier aspect fait 

l'objet d'un effort de développement intense vu ses retombés dans le domaine de 

l'analyse médicale et de la médication automatique implantée dans le vivant ou 

non, permettant une meilleure qualité de vie pour les personnes malades et une 

réduction considérable des coûts de leurs prise en charge.  

 Le cœur de ces nouvelles technologies est la microfluidique autrement dit, 

la manipulation contrôlée de microquantités de fluides dans des canalisations 

appelées microcanaux de dimensions comprises entre 10 et 500 µm. Par ailleurs, 

une nouvelle génération de microdispositifs appelés laboratoires sur puces ou 

LOC a été développée. Leur fonction essentielle est de pouvoir intégrer sur une 

même puce toutes les possibilités d'analyse et même de médication que l'on peut 

trouver dans les laboratoires d'analyses biologiques et d'essaies chimiques ou 

biochimiques. Plusieurs exemples peuvent être cités : puces à ADN, criblage de 

médicaments, synthèse de protéines, test de vaccin, etc... Les avantages les plus 

importants de ce type de microdispositifs sont leurs faibles coûts, la possibilité de 

faire plusieurs tests en même temps et des délais d'analyse très courts.  

 Aussi bien dans le domaine de la microanalyse que dans les systèmes de 

médication automatique, la mesure du débit ou plus exactement du microdébit 

revêt une importance fondamentale dans les réseaux de transport de fluides. En 

effet, les quantités de fluide (liquide) doivent être contrôlées en utilisant des 

capteurs de débit pour de nombreuses applications telles que le tri et la séparation 

des particules, la cytométrie, la synthèse chimique et aussi la polymérisation par 
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chaînes de réactions (PCR). Plusieurs types de débitmètres ont été développés 

dans la littérature. Ces microcapteurs de débit ou débitmètres utilisent la 

technologie des microsystèmes pour les miniaturiser et les intégrer dans le 

système microfluidique afin de pouvoir contrôler localement la vitesse 

d'écoulement effective. Vu les dimensions et les valeurs microscopiques, il y a de 

grandes difficultés à mesurer directement le débit d'écoulement avec précision. En 

plus de cette aspect, la lourdeur des équipements nécessaires à cette mesure est 

parfois un handicap important à leurs généralisation et une forte limitation à 

pouvoir concevoir des systèmes autonomes, à faible coût et implantable dans le 

vivant. 

 Les tâches et les fonctions complexes des systèmes microfluidiques 

poussent vers l'amélioration non seulement des technologies de fabrications, mais 

aussi l'amélioration des interactions avec le milieu environnant. Etant donné que 

les applications phares de la microfluidique tournent autour des BioMEMS. 

Impérativement, la biocompatibilité des matériaux s'impose. C'est pour cette 

raison que la grande majorité des systèmes sont fabriqués par des polymères 

biocompatibles. En générale, le matériau utilisé pour réaliser ce type de dispositifs 

est le PDMS (PolyDiMethylSiloxane). Mais au cours des dernières décennies, 

plusieurs études ont été menées sur des aspects innovants du PDMS, ainsi le 

PDMS conducteur (C-PDMS) est le fruit de cet effort. En effet, on a pu transformer 

le PDMS polymère isolant en un polymère nanocomposite conducteur et 

piézorésistif en y incorporant des nanoparticules conductrices à la matrice de 

PDMS isolantes. Les propriétés électriques et mécaniques du C-PDMS 

nanocomposite sont l'objet de beaucoup d'intérêts, plus spécialement, leur 

utilisation comme élément sensible dans différents types de microcapteurs.   

 Notre projet de recherche a pour objectif de proposer et développer un 

nouveau capteur capable de mesurer des valeurs de microdébit et pouvoir les 

convertir en un signal électrique directement exploitable par les circuits de 

traitement. Ce nouveau capteur de microdébit devra être autonome et facilement 

implantable dans des systèmes microfluidiques à base de polymère biocompatible 

comme le PDMS et en utilisant les propriétés piézorésistives du C-PDMS. Ainsi, la 

nature interdisciplinaire de ce capteur nous oblige à utiliser un effort de 

modélisation sur les microécoulements dans les systèmes microfluidiques, 

l'interaction fluide-structure ainsi que sur le comportement piézorésistive du C-
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PDMS. Ceci, afin de pouvoir prendre en compte les phénomènes régissant le 

fonctionnement de ce microcapteur et procéder à sa conception la plus précise.  

 Le premier chapitre a pour objectif de situer notre travail par des généralités 

ainsi qu'une brève présentation sur l'état de l'art des microsystèmes. De part notre 

centre d'intérêt qui tourne autour de l’utilisation des MEMS dans les applications 

biologiques BioMEMS (Biological MicroElectroMechanical System), nous allons 

introduire aussi l'activité des laboratoires-sur-puce LOC (Lab-On-Chip) et la 

technique de microanalyse µ-TAS (Micro-Total-Analysis-System). 

 Le second chapitre a trait sur les éléments de base les plus importants 

dans les systèmes microfluidiques : microcanal, les interconnexions, microvalves 

et les micropompes. En suite, les connaissances nécessaires à la modélisation 

des écoulements ou plus exactement microécoulement dans les microcanaux 

seront présentées. Les hypothèses de base pour ce genre de microécoulement 

seront présentées à travers les équations de Navier-Stokes. Vu la complexité des 

systèmes microfluidiques, l'utilisation de méthode numérique serait nécessaire. En 

effet, nous allons modéliser les microécoulements laminaires d'un fluide 

Newtonien par la méthode des éléments finis et montrer quelques résultats de 

simulations.  

 Le troisième chapitre sera consacré à la présentation des polymères 

nanocomposites généralement utilisés dans le cas de notre microcapteur. Après 

un bref aperçu sur les différents modes d'élaboration et les propriétés mécaniques 

du PDMS conducteur C-PDMS, nous présenterons les différents modèles de la 

conduction électrique. Nous présenterons ensuite notre modélisation du 

comportement piézorésistive et finalement nos résultats de simulations comparées 

aux résultats expérimentaux. 

 Le dernier chapitre, concerne la présentation de l'étude d'un capteur de 

microdébit original. En s'aidant de la modélisation physique des phénomènes 

régissant le fonctionnement de microcapteur, nous appréhenderons plus 

facilement son comportement en condition opérationnelle. En effet, les résultats 

de simulation pour différentes géométries, différents valeurs de microdébit vont 

nous permettre de prédire le fonctionnement de ce nouveau capteur de 

microdébit. Nous allons également étudier son mécanisme de détection et son 

principe de fonctionnement à base de l'effet piézorésistif permettant la mesure la 

déflexion d'un micropont en C-PDMS dans le microcanal. Les résultats de 
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plusieurs simulations seront présentés, par la suite, pour différents débits en 

variant différentes dimensions du microcanal et micropont afin d'optimiser la 

sensibilité du microcapteur. Ces simulations seront effectuées par la méthode des 

éléments finis (FEM) implémentées dans le logiciel Comsol Multiphysics v4.3a. 

Finalement, nous présenterons les performances de ce microcapteur, fruit de ce 

travail de conception.  
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CHAPITRE 1 

GENERALITE ET ETAT DE L'ART SUR LES MICROSYSTEMES 

 
 
 
 
1.1 Introduction 

 Le développement des technologies permet actuellement la réalisation de 

dispositifs hautement miniaturisés. Au contraire de la microélectronique qui 

manipule des grandeurs typiquement électrique, les dispositifs actuels sont 

capables de manipuler plusieurs types de grandeurs. Ces grandeurs peuvent être 

de différentes natures telles que des grandeurs physique, chimique et même 

biologique. De plus, la réduction des dimensions de ces dispositifs peut modifier 

radicalement leurs comportements dus au changement de leurs propriétés 

physiques ou plus exactement leurs micropropriétés. A l’échelle millimétrique ou 

métrique, les approximations courantes deviennent complètement erronées. Les 

efforts poussés pour une meilleur maitrise de la compréhension des lois de 

comportement de ces microdispositifs se classent tout naturellement dans un 

nouveau domaine dénommé microsystèmes (MST) ou systèmes micro-électro-

mécaniques (MEMS : MicroElectroMechanical System) [1- 2]. 

 Les microdispositifs MEMS ont la capacité de détecter, de contrôler des 

grandeurs physiques et d'agir sur le milieu environnant à travers des actionneurs à 

l'échelle microscopique. Cette technologie des MEMS est un processus de 

conception et de fabrication utilisé pour créer des systèmes qui combinent des 

composants à l'origine mécaniques et électriques mais s'est étendue à travers le 

temps à d'autres composants pouvant interagir avec d'autres grandeurs physiques 

: magnétique, électrique, électromagnétique, optique, thermique, fluidique, 

chimique, biologiques, etc... [2]. 

 Ainsi, la nature interdisciplinaire des microsystèmes utilise la conception, 

l'ingénierie et l'expertise dans différents domaines techniques y compris la 

technologie de fabrication de circuits intégrés en microélectronique, de génie 

mécanique, de science des matériaux, fluidiques, de la chimie et l'instrumentation 

[2]. 
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 Dans ce chapitre, nous parcourrons quelques généralités ainsi qu'une 

brève présentation sur l'état de l'art des microsystèmes en illustrant le très vaste 

domaine d'applications par quelques exemples. De part notre centre d'intérêt qui 

tourne autour de l'utilisation des MEMS dans les applications biologiques 

BioMEMS (Biological MicroElectroMechanical System), nous introduirons par la 

suite l'activité des laboratoires-sur-puce LOC (Lab-On-Chip) et la technique de 

microanalyse µ-TAS (Micro-Total-Analysis-System) [3-4]. 

 

1.2 Les microsystèmes en général 

1.2.1 C'est quoi les microsystèmes ? 

 La technologie des MEMS a été identifiée comme l'une des technologies 

les plus prometteuses en ce début du 21ème siècle et possède un grand potentiel 

pour révolutionner l’industrie et les produits de consommations, en combinant la 

microélectronique à base de silicium avec les technologies de micro-usinage. Les 

dispositifs MEMS ont le potentiel de répondre à l'ensemble de nos besoins dans la 

vie et de notre façon de vivre [1-2, 5]. 

 En réalité, les MEMS, nous entourent et interviennent couramment dans 

notre vie quotidienne. Du téléphone portable, en passant par notre véhicule 

jusqu'à l'appareil de contrôle de glycémie dans le sang (figure 1.1). 

 

Figure 1.1 : Les différents secteurs d’application des MEMS [1-3]. 
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 L'acronyme MEMS a pris naissance aux États-Unis vers la fin des années 

80s, il est également dénommé Microsystems Technology (MST) en Europe ou 

Micromachines au Japon [1-2, 5]. Il existe aussi des appellations spécifiques pour 

d’autres domaines des microsystèmes : MOEMS (Micro-Opto-Electro-Mechanical 

Systems) dans le domaine optique, bioMEMS dans le domaine biologique, etc... 

[2, 5-6]. Il est vrai que la technologie de fabrication des MEMS est issue 

essentiellement de la microélectronique avec des nouvelles techniques 

développées spécialement pour cette activité. La fabrication de ce type de 

dispositifs peut être décomposée en deux parties. La première concerne la 

conception et la modélisation du comportement du dispositif à réaliser en utilisant 

les règles et les outils de Conception Assistée par Ordinateur (CAO). La deuxième 

partie est la fabrication ou plus exactement la microfabrication [6-7].  

 En raison de la profonde pénétration des microdispositifs MEMS dans la vie 

courante à un degré ou toutes erreurs de conception et de microfabrication 

risquent de devenir de plus en plus préjudiciable à l'être humain. La fiabilité des 

microsystèmes est devenue un sujet fondamental dans la recherche et le 

développement [2, 5-6].  

 En effet, imaginons un déclenchement intempestif d'un airbag de voiture ou 

d’une mauvaise lecture d'une sonde altimétrique dans un avion de ligne, quel en 

serait les conséquences ? Ainsi, pour répondre à ces aléas, le développement des 

MEMS est devenu un axe prioritaire de recherche, très rapidement, les résultats 

obtenus en matière de fiabilité pour une meilleure résistance à la fatigue et à 

l'environnement parfois agressif ont permet l’expansion du marché des dispositifs 

MEMS.   

 

1.2.2 Classification des microsystèmes 

 Les MEMS ou les microsystèmes sont des dispositifs miniaturisés, 

multifonctionnels et intelligents. Nous pouvons procéder à leurs classifications 

selon différents critères : le champ d'application, la technologie de 

microfabrication, le mode de fonctionnement, le type de grandeurs de détection, 

etc... Il est clair qu'il y a des chevauchements considérables entre les domaines, 

en fonction de leur technologie d'intégration et de leurs champs d'applications 

(figure 1.2). D'où il est extrêmement difficile de catégoriser les dispositifs MEMS 

en termes de détection [2, 5]. 
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Figure 1.2 : Les nombreux domaines multidisciplinaires intervenants dans les 

MEMS [2].   

Tableau 1.1 : Classification de base des MEMS [6]. 

Catégorie des 

MEMS 
Action de base Exemple 

Capteurs  

Détection d'une grandeur physique 

et sa conversion en signal 

électrique. 

- Capteur de pression 

- Capteur de température 

Actionneur 

Convertir un signal électrique 

émanant de l'électronique de 

commande en grandeur physique. 

- Microcommutateur RF 

- Microphone 

-Micropompe 

 Selon le Tableau 1.1, ces microsystèmes sont subdivisés habituellement en 

deux catégories [6] : 

 La première catégorie concerne les dispositifs MEMS qui détectent 

les grandeurs physique ou autres et les convertissent en grandeurs 

électrique exploitable par l'électronique de traitement. 

 La deuxième catégorie fait un travail inverse en convertissant les 

signaux de commande électrique en grandeur physique directement 

sur le milieu. Ils sont en réalité le bras d'action de l'intelligence 

représentée par des circuits numérique de commande. 
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Tableau 1.2 : Classification selon le type du signal de mesure [8]. 

Type de 

signal 
Grandeurs physiques 

Electrique 

Tension, courant, charge, résistance, inductance, capacitance, 

constante diélectrique, polarisation électrique, fréquence, durée 

de pulsation 

Mécanique 

Force, pression, couple, vide, flux, volume, épaisseur, masse, 

niveau, position, déplacement, vitesse, accélération inclinaison, 

rugosité, longueur d'onde acoustique, amplitude d'onde 

acoustique 

Thermique 
Température, chaleur, chaleur spécifique, entropie, flux de 

chaleur 

Magnétique 
Intensité du champ, densité de flux, moment, magnétisation, 

perméabilité   

Chimique 
Composition, concentration, vitesse de réaction, toxicité, 

potentiel d'oxydation-réduction, pH 

Rayonnement 
Intensité, longueur d'onde, polarisation, phase, coefficient de 

réflexion, coefficient de transmission, coefficient d'absorption 

 Dans un autre volé, nous pouvons classifier les dispositifs MEMS de part la 

grandeur physique de mesure ou même de la physique de transduction. En effet, 

les microdispositifs MEMS peuvent associer par exemple des éléments 

mécaniques, électromagnétiques, optiques, thermiques et fluidiques avec 

l'électronique de traitement couramment appelée intelligence. Ils assurent des 

fonctions de capteurs qui peuvent identifier des paramètres physiques de leur 

environnement (pression, accélération, …) et/ou d’actionneurs qui peuvent agir 

sur cet environnement [5-6]. Ainsi le tableau 1.2 présente une classification selon 

le type d'énergie de mesure [8]. 

 

1.2.3. Domaine d'application des MEMS 

 Les retombés des MEMS touchent de nos jours à une multitude de 

domaines d'applications et de ce fait, des multiples différents marchés sont 

développés, comme illustré dans le tableau 1.3 [9]. 
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Tableau 1.3 : Domaine d'application des microdispositifs MEMS [9]. 

Automobile Electronique Médical Télécommunication Militaire 

Capteur de 

navigation 

interne 

Tête de 

lecture de 

disque dur  

Capteur de 

pression 

artérielle   

Composant pour 

réseau à base de 

fibre optique 

Guidage de 

munitions 

Capteur pour 

compresseur 

de 

climatisation  

Têtes 

d'impression à 

jet d'encre  

Stimulateur 

de muscle et 

systèmes de 

médication 

automatique 

Relais RF, 

commutateur et 

filtres 

Surveillance  

Capteurs de 

force de 

freinage et 

accéléromètre 

de contrôle de 

suspension  

Systèmes de 

rétroprojection  

 
 

Capteur de 

pression 

implantable 

(invivo) 

Ecran tactile pour 

système embarqué 

et mobile 

Systèmes 

d'armement 

Capteur de 

niveau de 

carburant et 

de pression 

de vapeur  

Capteur de 

tremblement 

de terre 

Prothèses   
VCO Oscillateur 

contrôlé par tension  

Capteurs 

embarqués 

Capteur 

d'airbag  

Capteur de 

pression pour 

l'avionique  

Instrument 

de micro-

analyse 

Coupleur directif 
Stockage de 

données  

Pneus 

"intelligent"  

System de 

stockage de 

masse de 

donné  

Stimulateur 

cardiaque 
Laser accordable 

Contrôle 

d'avion  

 En tant que domaine émergeant dans les nouvelles technologies, les 

produits MEMS sont présentés comme une nouvelle technologie en état de 

développement plutôt que des produits commercialisés. Et un même dispositif 

MEMS peut se trouver dans de diversité d'applications industrielles. Par exemple, 

la tête d'impression pour imprimante à jet d'encre qui est largement utilisée, a été 

développée en réalité avec le savoir-faire dans le développement des buses des 
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têtes de séparation et d'enrichissement nucléaire. Le tableau 1.4 illustre les étapes 

débouchant à la commercialisation de certains dispositifs MEMS [10]. 

Tableau 1.4 : Etapes essentiels pour la commercialisation de certains dispositifs 

MEMS [10]. 

Produit Découverte Evolution  

Réduction 

de cout et 

d'application 

Commercialisation 

Capteur de 

pression 
1954-1960 1960-1975 1975-1990 1990-présent 

Accéléromètre  1974-1985 1985-1990 1990-1998 1998 

Capteur de gaz 1986-1994 1994-1998 1998-2005 2005 

Valves 1980-1988 1988-1996 1996-2002 2002 

Buse 1972-1984 1984-1990 1990-1998 1998 

Optoéléctronique/

Affichage 
1980-1986 1986-1998 1998-2004 2004 

Biocapteur  1980-1994 1994-1999 1999-2004 2004 

Commutateur RF 1994-1998 1998-2001 2001-2005 2005 

Capteur de 

rotation  
1982-1990 1990-1996 1996-2002 2002 

Microrelais 1977-1982 1993-1998 1998-2006 2006 

 Il est très difficile de citer et de détailler tous les dispositifs MEMS trouvés 

dans le marché. On a préféré de présenter quelques microdispositifs MEMS en 

guise d'exemple et qui sont bien installés dans le marché ainsi que les 

applications émergeante dans l'avenir avec un fort potentiel de valeur [10]. 

 

1.2.4 Exemples d'applications établies des microdispositifs MEMS   

1.2.4.1 Le capteur d'airbag automobile 

 Les capteurs d'enclenchement d'airbags à base d'accéléromètre 

anticollision sont couramment appelés capteurs d'airbag. Ils sont parmi les 

premiers dispositifs qui ont été commercialisés à base de microdispositifs MEMS. 

L'accéléromètre est un dispositif capacitif ou piézorésistif constitué 

essentiellement d'une pendule suspendu dans un assemblage masse/plaque. Vu 
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que l'accélération agit sur la masse, la plaque capacitive ou piézorésistive détecte 

un changement dans l'accélération à travers la déflexion des plaques selon un 

simple modèle de masse ressort. Ces plaques de sensibilité sont représentées 

dans la figure 1.3 [5, 11-12]. 

 

Figure 1.3 : Le premier accéléromètre commercialisé de Analog Devices [13] : (a) 

Boitier montrant le système complet avec le composant MEMS, (b) détail de 

l’accéléromètre MEMS. 

 Aujourd'hui, ces MEMS sont largement utilisés sous la forme d'une seule 

puce contenant un accéléromètre, qui mesure la décélération brusque du véhicule 

lors d'un choc avec un obstacle (figure 1.4). La forte décélération est détectée par 

le changement de tension électrique au niveau de l'accéléromètre MEMS. L'unité 

de commande électronique envoie alors le signal pour déclencher les visses 

explosives et enclencher ainsi le gonflement du sac d'air en quelques fractions de 

seconde [5, 11-12].   

 

Figure 1.4 : Le système d'enclenchement d'airbags à base d'accéléromètre [11]. 

(a) (b) 
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 L'airbag était le succès des microsystèmes et de la technologie de 

microfabrication, en fonctionnant dans un environnement assez difficile que celui 

trouvé dans un véhicule, où la fiabilité de la technologie a été vraiment prouvée 

[11-12]. L'illustration de ce succès est montrée dans les véhicules actuels où on 

trouve jusqu'à 70 microdispositifs MEMS tels que les systèmes de freinage 

antiblocage, la suspension active, le système de contrôle de navigation, le niveau 

de carburant, le contrôle de pression neumatique, etc... En conséquence, 

l'industrie automobile est devenue l'un des principaux moteurs de développement 

des microsystèmes [12]. 

 Parmi les principaux fabricants d'accéléromètres utilisés dans les airbags : 

Analog Devices, Motorola, SensorNor et Nippondenso. Ces accéléromètres ne se 

limitent pas seulement aux applications d'automobiles, on peut les trouver dans la 

détection de tremblement de terre, les disques durs, les manettes de jeu vidéo, les 

stimulateurs cardiaques et les systèmes d'armement, etc... [5, 14]. 

 

1.2.4.2 Le capteur de pression dans le médical 

 Dans le cadre des exemples d'applications MEMS très réussite, il est 

nécessaire de citer le microcapteur de pression sanguine ou de tension artérielle. 

Ces microcapteurs MEMS peuvent se connecter directement à une ligne 

intraveineuse (IV) des patients. Ils peuvent ainsi surveiller la tension artérielle 

grâce à une solution intraveineuse. Le coût de ces microcapteurs est de 10$ 

environ, comparés aux premiers capteurs de tension artérielle externe qui coûtait 

plus de 600 $ et qui devaient être stérilisés et recalibrer pour toute réutilisation 

ultérieure [5, 15-16]. 

 

Figure 1.5 : Illustration schématique d'un capteur de pression piézorésistif [16]. 
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 Ce capteur jetable se compose d'une mince membrane en silicium collée 

sur un substrat de même type comme le montre la figure 1.6. La pression 

sanguine cause la déformation de la membrane. Une couche piézorésistive est 

déposée près des bords de la surface de la membrane pour convertir ainsi la 

contrainte mécanique en une tension électrique mesurable [5, 16].  

 Comme dans le cas de l'airbag, le capteur de pression artérielle jetable a 

été l'un des plus grand succès des MEMS à ce jour. Les principaux constructeurs 

étant Lucas Novasensor, EG&G IC Sensors et Motorola. Ces capteurs de 

pression restent les leadeurs des applications des microsystèmes dans le 

domaine médical jusqu'à présent. Une technologie similaire est celle des 

stimulateurs cardiaques qui permet le mouvement et l'activité au patient. Elle 

contrôle en temps réel l'évolution des ondes sinusales cardiaques et permet ainsi 

de corriger automatiquement les stimulations cardiaques afin d'ajuster ses 

paramètres vitaux en conséquence [5]. 

 

1.2.4.3 La tête d'imprimante à jet d'encre 

 Une autre application encore très réussite, c'est celle de la tête 

d'imprimante à jet d'encre. Ces imprimantes utilisent une série de buses de 

pulvérisation de gouttes d'encre chargée électrostatiquement directement sur un 

support d'impression en papier. Selon le type d'imprimante, les gouttelettes 

d'encre sont générées de façons thermique ou piézoélectrique à travers des 

micropompes [5, 17-18]. 

 Inventé en 1979 par la société Hewlett-Packard, les têtes MEMS 

d'imprimantes à jet d'encre thermique utilisent la dilatation thermique pour la 

vaporisation d'encre. Il y a un réseau de résistances chauffantes microscopique. 

Ces dernières sont reçoivent des signaux de commandes de quelques 

millisecondes par un microprocesseur. Lorsque ces résistances sont déclenchées, 

la température de la microgouttelette augmente à une vitesse de l'ordre de 100 

millions °C par seconde. A cet instant, l'encre s'écoule sur chaque résistance et se 

vaporise instantanément pour former une bulle (figure 1.6). Pendant ce court 

instant la bulle d'encre se dilate et est éjectée à travers un trou submicronique de 

la plaque de buse pour atterrir sur le papier. Aussi lorsque la bulle s'effondre, un 

vide se crée qui aspire à nouveau de l'encre dans la tête d'imprimante à partir du 

réservoir de la cartouche comme il est montré dans la figure 1.6. 
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Figure 1.6 : La technologie d'impression à jet d'encre thermique [17-18]. 

 Des têtes d'impression avec une technologie piézoélectrique existent sur le 

marché. Dans ce cas, afin de forcer l'encre à travers les trous de buse, on utilise 

une membrane qui vibre grâce à un cristal piézoélectrique (figure 1.7). Ce cristal 

piézoélectrique est situé à l'arrière du réservoir d'encre de chaque buse, il reçoit 

une petite charge électrique qui lui génère une vibration. Il vibre vers l'intérieur 

pour forcer une quantité microscopique d'encre à sortir de la buse. Par la suite, la 

vibration en arrière aspire un peu d'encre du réservoir pour remplacer la quantité 

d'encre déjà utilisée [5, 17-18]. 

 

Figure 1.7 : La technologie d'impression à jet d'encre piézoélectrique [17-18]. 

1.2.5 Les nouveaux domaines d'application des MEMS 

 L'expérience acquise de ces premières applications des microsystèmes a 

permis un murissement nécessaire pour l'éclosion de nouvelles applications dans 

le biomédicale (BioMEMS), les systèmes de communications sans fil (RF-MEMS) 

ainsi que les systèmes de Micro-Opto-Electromécanique ou MOEMS (Micro-

OptoElectroMechanical Systems) [5]. 
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1.2.5.1 BioMEMS 

 Au cours de ces dernières années, quelques produits très innovants 

destinés au domaine biomédical ont été utilisés dans des applications 

révolutionnaires prenant en charge les demandes du marché actuel. L'impact 

sociétal de ces produits BioMEMS est très important à travers leurs utilisations 

dans le séquençage d'ADN [19], médication automatique ainsi que le contrôle de 

la qualité de l'eau et de l'environnement [20-22].  

 Dans la majorité des cas, cette technologie est fortement basée sur les 

systèmes microfluidiques utilisées pour les analyses et les réactions chimiques 

[23]. Ceci à permis la mise au point de nouveau dispositifs spécialisés tels que les 

laboratoires-sur-puce LOC (Lab-On-a-Chip), les capteurs chimiques et les 

régulateurs de débit. Bien que de nombreux dispositifs sont encore en phase de 

développement, mais nous sommes sûres de trouver systématiquement dans les 

systèmes microfluidiques des composants micro-usinés tels que des 

micropompes, des capteurs de débit et des capteurs chimique ou biochimique.  

 A part l'utilisation dans le cadre des interventions de premiers soins, 

d'urgence et d'assistance interventionnelle au staff  médical, un intérêt important 

persiste en encourageant "l'hospitalisation à domicile" où les patients peuvent 

utiliser des dispositifs pour surveiller leurs propres conditions, telles que l'analyse 

de paramètres biologique sanguin et urinaire [24]. 

 Les futurs technologies des LOC devront être capable d'inclure des 

dispositifs d'analyse et médication complets appelés pharmacie-sur-puce 

(pharmacy-on-a-chip) et implantables (implantable LOC) permettant de libérer 

soigneusement des micro-doses de principes actifs dans le corps. On élimine ainsi 

le besoin d'aiguilles ou d'injections. Les injecteurs d'insuline, d'hormones et de 

médicaments en chimiothérapie sont aussi une très bonne application.  

 Un exemple d'un nouveau dispositif en BioMEMS est la plaquette microtitre 

ou micropuits. Cette dernière est une plaque avec de multiples cavités ou puits qui 

peuvent être rempli simultanément, automatiquement ou manuellement avec 

précision et répétabilité (figure 1.8.a). C'est un produit qui est devenue un outil 

standard pour la recherche, les tests et l'analyse clinique en laboratoires. C'est 

des premiers dispositifs LOC. Les dimensions de la plaquette sont de seulement 

20 mm x 37 mm x 3 mm et permet le remplissage automatique de 96 micropuits 

par l'utilisation de la force capillaire [5, 25]. 
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Figure 1.8 : (a) La plaquette microtitre ou micropuits avec 96 cavités remplies par 

force capillaire [25], (b) un dispositif de BioMEMS actionné par une micro-dent qui 

interagit avec les globules rouges pour piéger, maintenir et libérer les globules 

rouges saines dans le microcanal [26]. 

 La Figure 1.8.b montre un autre dispositif de microfluidique qui intègre une 

microstructure appelé Pac-Man qui interagit avec les globules rouges. Ce 

microdispositif développé par le Sandia Labs. au Etats-Unis d'Amérique, contient 

des micro-dents de silicium qui libèrent une seule globule rouge saine pompée par 

un microcanal de largeur 20 μm [5, 26]. Le but ultime de ce microdispositif est de 

marquer biologiquement les cellules à travers un clonage d'ADN ou de protéines 

afin de contrer les attaques biologiques virales ou bactériennes ou même 

chimiques. 

  

1.2.5.2 MOEMS 

 Les communications optiques sont les seules moyens pratiques pour 

résoudre les problèmes d'encombrement et de saturation des réseaux de 

transmission. Ce fait est dû à la croissance rapide du trafic de données causée 

par le développement rapide d'internet et de la téléphonie mobile. La technologie 

de routage actuelle ralentit le débit d'informations due à la limitation de la bande 

passante. En transformant les signaux électriques en informations optiques et 

l'utilisation de fibre optiques permettent de repousser encore plus loin la bande 

passante de transmission. Il est clair que tous ces réseaux optiques offrent plus de 

capacité en débit et en performances par rapport aux systèmes électroniques 

traditionnels. 

 Les microdispositifs MOEMS les plus importants sont les guides d'ondes, 

les commutateurs électro-optiques, les interconnexions, les multiplexeurs, les 

filtres, les modulateurs électro-optiques, les détecteurs, les atténuateurs et les 

(b) (a) 
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égaliseurs. Ces microdispositifs MOEMS possèdent plusieurs avantages tels que 

leurs tailles réduites, leurs faibles coûts, leurs faibles consommation, leurs 

résistances mécanique à la fatigue et leurs hautes fréquence de commutation. Ils 

deviennent ainsi la solution parfaite aux problèmes de la commande et la 

commutation de signaux optiques dans les réseaux de transmission [27]. 

 Un exemple d'une connexion optique utilisant les dispositifs MOEMS est 

illustré dans la Figure 1.9. Un réseau de 256 micromiroirs lie les informations à 

travers un faisceau laser entre les 256 entrées/sorties des fibres optiques [27]. 

 

Figure 1.9 : Un réseau de 256 micromiroirs optique MEMS lie les informations à 

travers un faisceau laser entre les 256 entrées/sorties des fibres optiques [27].  

 Les procédés de fabrication des MOEMS sont devenus très accessibles 

rendant la fabrication de ces microdispositifs massive. Un commutateur optique 

classique peut coûter plus de 1000 $, mais en utilisant la technologie des 

microsystèmes, le même niveau de fonctionnalité peut être obtenu pour moins 

d'un dollar.  

 

1.2.5.3 RF MEMS 

 Le domaine des microsystèmes Radio Fréquence ou RF-MEMS est un des 

secteurs qui a connu une forte croissance sur le plan commercial. Ils sont conçus 

spécifiquement pour l'électronique dans la téléphonie mobile et autres applications 

de communication sans fil comme les réseaux domestiques, les réseaux 

industriels et même des applications très pointues tel que les circuits de 

compression d'impulsion radar, les systèmes de positionnement géographique par 

satellite (GPS et autres) et les micro-antennes hybride à orientation dynamique. 

Ainsi l'effort de développement dans la technologie des RF-MEMS a permis 

d'augmenter leurs performances et leurs fiabilités tout en réduisant leur taille et 
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leurs coûts. Les figures 1.10.a, 1.10.b et 1.10.c montrent respectivement, un filtre 

RF à ondes de surfaces SAW (Surface Acoustic Waves), un résonateur FBAR 

(Film Bulk Acoustic Resonator) et un micro-commutateur pour la multiplication de 

fréquence RF (Microswitch Multiplier) [28-30]. 

 

Figure 1.10 : (a) Un filtre RF à ondes de surfaces SAW, (b) un résonateur FBAR, 

(c) un micro-commutateur pour la multiplication de fréquence RF.  

 La très faible dimension des microdispositifs RF-MEMS diminue fortement 

leurs masses ainsi que leurs inerties. Ceci permet de repousser très loin leurs 

fréquence de coupure jusqu'aux hyper fréquence où actuellement des filtres SAW 

peuvent monter facilement à plusieurs Giga Hertz. Une forte activité de recherche 

existe maintenant afin de développer même des dispositifs Téra Hertz permettant 

ainsi la liaison avec le spectre l'infrarouge [5]. 

 

1.3 L'activité des laboratoires sur puce (LOC) et BioMEMS 

1.3.1 Introduction 

 Les BioMEMS ont connu un très fort développement durant les dix 

dernières années, donnant des microdispositifs de plus en plus complexes 

touchant des domaines très divers qui sont en réalité comme de petites usines. 

Ces systèmes complexes sont aussi connus sous le nom de laboratoires-sur-puce 

LOC (Lab-On-Chip) [4, 31]. Ils offrent de nombreux avantages par rapport aux 

procédures de laboratoire classiques : des quantités à manipuler très faibles, un 

gain d'énergie important et un rapport surface sur volume très grand permettant 

l'utilisation de moins de réactifs chimiques [19-24, 32-34]. 

 La technologie LOC se focalise sur le développement de microdispositifs 

hybrides qui intègrent en même temps des composants fluidiques et électroniques 

sur la même puce [3, 19-24, 31-34]. Quelques exemples sont montrés dans la 

figure 1.11. Les microdispositifs LOC sont typiquement dédiés à la manipulation, 

l'échantillonnage, le mélange, la filtration, l'analyse et le traitement aussi bien 

(a) (b) (c) 
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chimique que biologique des microéchantillons liquide. Ces microdispositifs 

réduisent les processus d'analyse en laboratoire classique de manière importante.  

 

Figure 1.11 : Quelques exemples montrant des systèmes microfluidiques [31-34]. 

 Certains microdispositifs LOC commerciaux comportent un système 

électronique qui pilote le système au complet comme illustré dans la figure 1.12. 

Ils sont considérés comme analogues aux systèmes sur puce électronique [35]. 

 

Figure 1.12 : Un système électronique au complet de pilotage d'un dispositif LOC 

[35]. 

 Les biochimistes, les chimistes de synthèse et les médecins évaluent en 

général les possibilités d'un microdispositif LOC selon ses capacités biochimique 

de synthèse, d'analyse et de dépistage. Plusieurs nouveaux domaines 

d'applications ont vu le jour récemment, en partant du dépistage des maladies 

infectieuses et leurs diagnostique jusqu'au contrôle de la qualité et la toxicité des 

produits alimentaires [33]. 
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 Au niveau clinique, les microdispositifs LOC permettent plusieurs analyses 

tel que : l'analyse cellulaire, la cytométrie, l'analyse de sang, l'amplification 

d'acides nucléiques, la cartographie génétique, les tests enzymatiques, l'analyse 

des peptides, la séparation de protéines, l'analyse de la toxicité et de dosages 

biologiques. Les microdispositifs LOC jouent actuellement un rôle primordial dans 

la recherche et la découverte de nouveaux médicaments.  

 De nos jours, les microdispositifs LOC jouent un rôle très importants dans le 

biomédical car ils possèdent un fort impact sur les applications de contrôle et de 

suivie des paramètres vitaux des grands malades (point-of-care applications) [24, 

36-37]. La technologie LOC permet de plus le développement de la prochaine 

génération de microdispositifs bioélectroniques portables et implantables grâce à 

leurs capacités de bio-détection, d'interrogation RF à distance et leur concept 

même d'intégration. Ils sont une plateforme attractive pour le développement de 

capteurs biologique implantables (in vivo) [31, 35]. 

 La technologie LOC a adopté la plupart des méthodes de chimie analytique, 

tel que : la détection électrochimique, la spectrométrie de masse, la détection 

thermique, ainsi que l’utilisation des ondes ultrasonores, la force d'électrophorèse 

capillaire et l'électro-chromatographie. Plus récemment des méthodes optiques 

ont été utilisés comme la mesure de l’absorbance, la mesure du spectre 

infrarouge, la spectroscopie Raman, la mesure du facteur diffusion, la mesure de 

l'indice de réfraction, la mesure par résonance plasmon de surface et finalement la 

mesure de l'émission et la fluorescence par plasma [35]. 

 

1.3.2 Avantages des laboratoires sur puces (LOC) 

 Les laboratoires sur puce ont été conçu pour automatiser les processus de 

laboratoire classique, du coup, quelque avantages techniques sont à noter : la 

compacité, la portabilité, la modularité, la possibilité de reprogrammation de 

l'informatique embarquée, la manipulation automatisée des échantillons, 

l'électronique à faible bruit, la faible consommation d'énergie et l'intégration de tout 

ces composants sur une même puce. En plus des quantités d'échantillons très 

faibles nécessaires ainsi que de réactifs et d'analytes, les laboratoires sur puce 

sont hermétiques, ce qui réduit les risques de contamination des échantillons.  

 Il est important de noter que la facilité d'utilisation et la durée de vie du 

microdispositif ont fortement augmenté à travers une meilleure maitrise de la 
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technologie LOC. Généralement le mouvement fluidique possède un écoulement 

continu mais les écoulements segmentés à base de microgouttelette sont 

également favorisés dans ce qu'on appelle communément la microfluidique 

digitale [38-40]. Ces microgouttelettes se trouvent habituellement dans les 

applications telles que les micro-bioréacteurs pour les dosages cellulaires et 

moléculaires pour des thérapies avancée [41-42].  

 En raison des faibles quantités volumiques de fluide que les microdispositifs 

LOC manipulent, ils peuvent réduire énormément, le temps de synthèse et le 

temps d'analyse des échantillons. Ils peuvent également, mesurer les échantillons 

avec plus de précision, mais le plus essentiel est leur capacité de contrôler les 

réactions chimiques grâce au contrôle efficace de la concentration des réactifs. 

Les opérations d'analyse peuvent être menées soit en cascade, soit en parallèle. 

L'avantage du traitement en parallèle est de pouvoir tester simultanément 

plusieurs échantillons avec différents réactifs [4, 35]. 

 La technologie LOC offre un entretien abordable et simple des puces 

fluidiques pour une utilisation ultérieure. Ils peuvent être facilement nettoyés et 

stérilisés avec des solutions de nettoyage telles que de l'hydroxyde de sodium, 

l'acide nitrique, l'éthanol, l'eau de Javel et même l'oxyde d'éthylène. 

Alternativement, les rayonnements ultraviolets, la chaleur et l'autoclavage peuvent 

stériliser ces microdispositifs. En outre, le four à plasma peut enlever les restes 

organiques à l'intérieur des puces microfluidiques [4, 35]. 

 Les avantages clés de fabrication qui rendent les microdispositifs LOC 

abordables sont : La possibilité de production en grande série, des coûts 

abordables, le temps de fabrication très court, la simplicité des tests sur la qualité 

et aussi le soutien des outils logiciels informatique de conception et de simulation. 

La plupart des avantages des LOC sont analogues à celles des puces 

électroniques intégrées [4, 35]. 

 Ces microdispositifs LOC sont très demandés et ceci grâce à leurs 

possibilités d'application dans divers domaines. Ils ont déjà donné lieu à de 

multiples applications dans les domaines suivants : la détection, l'analyse, le 

diagnostique, la thérapie et aussi la médication automatique. Ainsi on remarque 

que le domaine du biomédical a largement bénéficié des apports de la technologie 

LOC dans les tests de médicament, l'observation et le suivi des pandémies, la 
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surveillance de la glycémie, le contrôle du diabète, le diagnostic des maladies 

ainsi que de nombreux autres tests et analyses [42-44].  

 

1.4 Technique du µ-TAS 

1.4.1 Définition 

 Micro-TAS ou µ-TAS est l'abréviation de l'appellation anglaise Micro-Total-

Analysis-System ou système de microanalyse miniaturisé et intégré incluant des 

systèmes de préparation, de séparation et de détection des échantillons sur la 

même puce. A leur début les microdispositifs μ-TAS ont été utilisés pour les 

systèmes d'analyse chimique qui agissaient comme des capteurs pour la mesure 

automatisée des échantillons en général en utilisant le savoir-faire de la chimie 

analytique. Par la suite, ils ont été également utilisés pour la synthèse de 

substances chimiques afin de déterminer leurs propriétés [3, 45-46]. La figure 1.13 

montre un bon exemple de µ-TAS, qui est le système d'injection micro-débit 

d'ammoniac MAFIAS (Micro Ammonia Flow Injection System) [47]. Ce système 

est constitué d'une micropompe, d'un microcapteur de débit, des 

micromélangeurs, des microfiltres et des détecteurs optiques [3, 45-47]. 

 

Figure 1.13 : Le système d'injection de microdébit d'ammoniac (MAFIAS) [47]. 

On distingue deux types de µ-TAS selon leurs principes : 

 µ-TAS issu de la microfluidique ;  

 µ-TAS issu des systèmes à base de micromatrices (microarrays). 

 Dans le premier type de µ-TAS, le fluide s’écoule sans turbulence à travers 

un réseau de microcanaux. Les fluides peuvent se mélanger seulement par un 
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phénomène de diffusion. Dans le second type, l'échantillon ou le réactif est 

immobilisé dans des larges réseaux sur une plaque (micromatrices) [48]. Les 

fluides sont ensuite rincés sur la surface. Les différents types du µ-TAS peuvent 

être utilisés pour plusieurs applications, tels que :  

 Les systèmes d'écoulement, d'injection et d'analyse FIA-Systems (Flow 

Injection Analysis) qui remplacent les systèmes conventionnels déjà 

existants ;  

 L'instrumentation autonome de mesures sur le terrain ; 

 Pour l'analyse du sang dans le domaine biomédical et vétérinaire ; 

 Les applications spatiales, par exemple le réacteur dans l'espace ; 

 L'analyse de l'ADN ; 

 Les enquêtes judiciaires ou en criminalistique.  

 Le type du µ-TAS et la technologie utilisée sont fortement liés à l'application 

utilisée. Par exemple : les micromatrices peuvent être d'excellent candidats pour 

l'utilisation dans l'analyse d'ADN [48]. La forme en réseau fournit un moyen simple 

pour effectuer des dizaines, des centaines voir des milliers de tests simultanément 

sur un dispositif relativement petit [49]. 

 

1.4.2 Les éléments constitutifs d'un système de micro-analyse µ-TAS 

 Avec le premier développement des micropompes à membrane 

piézoélectrique [50], les gens se sont vite rendu compte qu'un jour ces pompes 

pourraient être intégrées en même temps que des capteurs dans un dispositif 

microsystème complet pour l'analyse chimique. C'est en réalité, les "briques" de 

base d'un µ-TAS. 

 

Figure 1.14 : Les éléments d'un système de microanalyse (µTAS) [50]. 
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 En général, quatre types de sous-systèmes ou d'éléments constituent un µ-

TAS schématisé dans la figure 1.14 [50] : 

 Voix d'entrée et éventuellement de sortie de fluides ; 

 Système de transport microfluidique (microcanaux, micropompes, 

microvalves, microréservoir, micromélangeurs, etc...); 

 L'unité de prétraitement ; 

 Les systèmes de détecteurs ; 

 L'intelligence de pilotage représentée par un contrôleur électronique. 

 Un des éléments les plus importants dans un µ-TAS est le détecteur qui 

peut poser de nombreux problèmes lors de la conception liés à la taille très petite 

du système [49-50]. La taille réduite de l'élément de détection qui fonctionne en 

général dans un microcanal qui peut avoir quelques dizaines de microns de 

largeur est un facteur déterminant. Par exemple, les capteurs électrochimiques 

souffrent parfois, par faute de place, de l'absence de la microélectrode de 

référence qui le fait fonctionner correctement. Pratiquement dans le cas d'un 

ISFET (Ion Sensitive Field Effect Transistor), une configuration différentielle avec 

deux ISFETs séparées dans l'espace, en combinaison avec une quasi-électrode 

de référence surmonte cette difficulté [49-50].  

 Pour les capteurs d'absorption optique, qui sont largement utilisées dans 

l'analyse chimique, la limitation de la longueur d'absorption optique est une 

difficulté majeure. En effet, augmenter artificiellement cette longueur par des 

techniques de réflexion multiples semble une des directions la plus prometteuse. 

Dans un tel cas, l'utilisation de miroirs d'interférence sans pertes est préférable à 

des films métalliques partiellement transparents [49-50]. 

 

1.5 Conclusion 

 Ainsi, nous avons pu voir dans ce Chapitre 1, la grande diversité du monde 

des microsystèmes, leurs importances grandissantes dans la vie de tous les jours. 

Il est clair que ces dispositifs offrent de nouvelles perspectives à de nombreux 

domaines d’application dans tous les secteurs économiques. Ce développement 

devra être accompagné par un effort aussi important quant à l'aspect ; étude et 

compréhension des phénomènes liées aux dimensions microscopique et parfois 

nanométriques. Ceci afin d’optimiser et de fiabiliser le comportement de ces 
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microdispositifs avec la réduction d’échelle et les laisser parfois responsable de la 

vie humaine surtout dans l'axe BioMEMS. 

 En effet, nous avons mis l'accent dans ce chapitre sur les microdispositifs 

LOC et µ-TAS qui sont utilisées comme moyen essentiels dans les activités 

paramédicales, de premiers soins et d'aide aux grands malades pour une 

meilleure qualité de vie et d'autonomie. Cette technologie BioMEMS des LOC et 

µ-TAS est typiquement axée autour des systèmes dit "microfluidique". La 

conception, la mise au point ainsi que la réalisation des systèmes BioMEMS 

nécessitent un savoir-faire inévitable dans le domaine de la microfluidique qui 

s'occupe des phénomènes d'écoulement de fluides aux dimensions 

microscopiques. La présentation et l'explication de cette démarche fait l'objet du 

chapitre suivant. 
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CHAPITRE 2 

MODELISATION DES DISPOSITIFS MICROFLUIDIQUES 

 
 
 
 
2.1 Introduction  

 Au cours des vingt dernières années, la technologie de la microfluidique a 

connu une forte croissance en ce qui concerne les domaines d'applications [51-

52]. Cet effort ne s'est pas cantonné seulement au développement du savoir-faire 

dans les microdispositifs de séparation mais à déborder vers une multitude 

d'autres domaines. Ainsi nous pouvons rencontrer les techniques de 

microfluidique dans la chimie, la biologie, la génomique (étude de gènes), la 

protéomique (étude de l'ensemble de protéines dans une cellule), les produits 

pharmaceutiques, la biodéfense, l'aéronautique et bien d'autres domaines où elle 

est un atout majeur [53-54]. 

 

Figure 2.1 : Comparaison des échelles de longueur approximative pour plusieurs 

structures biologiques et de microfabrication [53]. 

 Du point de vue biologique, les systèmes microfluidiques semblent 

particulièrement efficaces, étant donné que la plupart des processus biologiques 

impliquent le transport de fluides à des échelles microscopiques. Les exemples de 

transfert de molécules à travers la membrane cellulaire, de diffusion d'oxygène 

dans les poumons ainsi que l'écoulement sanguin dans les réseaux d'artérioles 

microscopique, sont là pour nous le rappeler. La microfluidique peut également 



44 
 

fournir des environnements in vitro plus réalistes pour des petites espèces cibles. 

On peut voir dans la figure 2.1 une échelle comparative de plusieurs entités 

biologiques en contraste de structures couramment utilisées dans la technologie 

microfluidique et MEMS [53]. 

 Dans ce chapitre, nous allons tous d'abords donner une introduction au 

domaine très vaste des systèmes et dispositifs microfluidiques. Nous parcourrons, 

par la suite, les éléments de base les plus importants dans les systèmes 

microfluidiques : microcanal, les interconnexions, microvalves et les micropompes. 

Par la suite, il nous est apparu opportun de présenter les connaissances 

nécessaires à la modélisation des écoulements ou plus exactement le 

microécoulement dans les microcanaux. Les hypothèses de base pour ce genre 

de microécoulement sont présentées par les équations de Navier-Stokes. Vue la 

complexité des systèmes microfluidiques, l'utilisation de méthodes numérique est 

nécessaire. En effet, nous allons modéliser les microécoulements laminaires d'un 

fluide Newtonien par la méthode des éléments finis.   

 

2.2 Etude des dispositifs microfluidiques 

2.2.1 Définition et origine des dispositifs microfluidiques 

 A la base la microfluidique représente une plate-forme miniaturisée et 

polyvalent pour étudier les microécoulements dans un réseau de microcanaux et 

de capillaires. Cette définition un peu simplifiée traduit difficilement la variété des 

applications couvertes par ce domaine, qui vont de la chimie analytique aux têtes 

d’imprimantes à jet d’encre [55]. En utilisant la variété des moyen technologique 

disponibles [55-56], les dispositifs microfluidiques peuvent être fabriqués avec une 

très grande précision tel que : les micropompes, les microvalves et les 

microcanaux pour la manipulation des écoulements, etc... [57]. Deux systèmes 

apparaissent régulièrement dans la littérature comme étant historiquement les 

premiers à être développés [55, 58]. 

 Le premier a été développé en 1978 qui était un microdispositif de 

refroidissement pouvant arriver très rapidement à la température de 80 K. Ceci en 

utilisant une micro-détente de Joule-Thomson profitant de l'augmentation des 

échanges thermiques du fait de la miniaturisation [58]. 

Le second a été réalisé en 1979 en tant que premier système de chromatographie 

en phase gazeuse microscopique. Il a été conçu spécialement pour la séparation 



45 
 

de dérivés d'hydrocarbures. Il était constitué de différents composants de base 

remplissant des fonctions avancées : une vanne à commande pneumatique et un 

capteur de micro-débit. Malheureusement, il a fallu attendre prés de 20 ans pour 

le vrai lancement de la microfluidique à cause du retards dans les techniques de 

microfabrication des microsystèmes et aux cloisonnements due à l'absence de 

communication entre différentes spécialités tel que physique, chimie et biologie. 

C'est grâce à une approche prenant en compte divers méthodes de la physique 

que cette avancée a eu lieu : L'approche Multiphysique. La redécouverte des 

microcanaux a permis 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 ces recherches dans ce nouveau domaine 

de la microfluidique, deux axes principaux sont vite apparus [58]. 

 D’une part, la microfluidique peut concerner l’étude des phénomènes à des 

échelles microscopique. Dans cet axe nous pouvons citer les phénomènes de 

glissements à l’interface solide-liquide, et le processus de micromélange de deux 

fluides [58-59]. D’autre part, la microfluidique se focalise sur des applications bien 

précises : c’est le cas des systèmes d’analyses biologiques ou biochimiques. Les 

apports de la microfluidique sont alors multiples : grande sensibilité, portabilité ou 

haut débit [58-59]. 

 

2.2.2 Les dispositifs de base constituant un système microfluidique  

 Une des problématiques majeure dans ce domaine porte sur les 

microécoulements : comment et où faire circuler le fluide dans les systèmes 

microfluidiques. En réalité, il y a une multitude d'éléments constitutifs de ces 

systèmes. Pour la réponse à ces questions, nous allons parcourir quelques 

éléments de base afin d'illustrer cette multitude [59]. 

 

2.2.2.1 Les interconnexions en microfluidiques  

 Il est nécessaire de résoudre les problèmes de sortie de fluides des 

microvalves et à la sortie de microcanaux. Ces interconnexions réalisent un 

couplage entre deux systèmes microfluidiques ou bien entre un système 

microfluidique et le monde extérieur (figure 2.2). Il est souhaitable que cette liaison 

soit réalisée d'une manière simple, normalisée, sans fuites et similaire à la 

connexion de deux circuits électroniques [59].  
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Figure 2.2 : Un système d'interconnexion microfluidique avec le monde extérieur 

[60]. 

 Nous pouvons trouver plusieurs systèmes d'interconnexion en 

microfluidiques conçus dans les laboratoires de recherche, mais rarement utilisés 

dans l'industrie par manque de fiabilité. Nous pouvons trouver ainsi des 

connexions à aiguilles comme indiqué dans la figure 2.3.a, des connexions à base 

de polymère souple de type "tygon" (figure 2.3.b), des connexions aussi à base de 

polymère cette fois-ci rigide en téflon-PTFE (figure2.3.c) et finalement des 

connexions à montage-démontage rapide de type "nanoport" (figure 2.3.d). 

 

Figure 2.3 : Différents types de connexions microfluidique : (a) Connexions à 

aiguilles, (b) connexions à base de polymère souple de type "tygon", (c) 

connexions à base de polymère rigide en téflon-PTFE, (d) connexions à montage-

démontage rapide de type "nanoport" [61-63]. 

(b) (a) 

(c) (d) 
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 Il serait utile d'avoir une interconnexion simple et universelle disponible, 

mais une telle interconnexion parfaite n'existe pas encore, et cette difficulté 

présente un obstacle à franchir pour l'intégration des systèmes microfluidique [59]. 

 

2.2.2.2 Les microcanaux 

 Le microcanal est un élément fondamental pour la plupart des systèmes 

microfluidiques. Il joue un rôle important dans la réalisation des dispositifs 

microfluidiques (figure 2.4). Ces microcanaux sont en générale utilisés comme 

moyen d'acheminements des fluides mais ils jouent le rôle d'éléments constitutifs 

pour réaliser des microréacteurs, des micromélangeurs, des microséparateurs 

dans les BioMEMS [64]. La géométrie des microcanaux ainsi que leurs conception 

technologique sont indispensable pour le bon déplacement du liquide au sein du 

système microfluidique dans les conditions désirées pour les applications 

auxquelles elles sont dédies [65]. 

 

Figure 2.4 : Un microréacteur chimique à base de microcanal [64]. 

 De manière générale, un microcanal a des dimensions latérales moindres 

que le millimètre et supérieure au micron. Au-dessus de 1 millimètre, l'écoulement 

présente un comportement du même type que les écoulements classique. De nos 

jours, les microcanaux présentent des dimensions caractéristiques qui varient de 

l'échelle submicronique à plusieurs centaines de microns [65].  
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Figure 2.5 : Les Microcanaux fabriqués en différents matériaux : (a) Microcanaux 

en PDMS, (b) microcanaux en silicium, (c) microcanaux en verre [63, 66]. 

 Les microcanaux peuvent être fabriqués par l'utilisation de différents 

matériaux tels que : des polymères, du verre, des métaux ainsi que silicium de 

classe microélectronique (figure 2.5). La section d'un microcanal peut aussi 

présenter différentes formes : circulaire, semi-circulaire, rectangulaire, triangulaire 

ou même trapézoïdale. Selon la forme et le matériau utilisé, ces microcanaux 

peuvent être fabriqués à l'aide de divers procédés technologique dont le 

microusinage en surface, le microusinage en volume et le moulage [65].  

 

2.2.2.3 Les microvalves 

 Les microvalves sont conçues comme des valves classiques utilisées à 

l'échelle macroscopique. Elles permettent l'ouverture ou la fermeture d'un de 

microcanaux, commandant ainsi le passage du fluide. Elles peuvent être de type 

passives ou actives, normalement ouvertes (c.à.d. en l'absence de commande la 

valve est ouverte) ou fermées [67]. 

 Les microvalves passives sont commandées par la différence de pression 

laissant s'écouler le fluide dans un seul sens (clapet anti-retour) [68-72]. Pour son 

fonctionnement, ce type de microvalve ne nécessite pas d'énergie extérieure [67]. 

  Contrairement aux microvalves actives qui peuvent être commandées par 

des actionneurs de type : piézoélectrique [69], électrostatique [73], pneumatique 

(c) (b) 

(a) 
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[74], thermo-pneumatique [75] et thermoélectrique [76]. Mais ce type de 

microvalves est plutôt complexe dans leur montage et utilise une tension 

électrique élevé les rendant moins attractifs pour plusieurs applications 

commerciales. 

 

2.2.2.4 Les micropompes 

 Le nombre croissant d'applications faisant intervenir l'écoulement de 

microquantités de liquide (quelques millilitres par minute), a nécessité le 

développement de divers types de micropompes. La plupart des applications 

connues sont basées sur la miniaturisation des pompes déjà existantes au niveau 

macroscopique [67]. 

 Cependant, le principe de la plupart des micropompes est basé sur le 

fonctionnement d'une pompe mécanique volumétrique (figure. 2.6). Dans ce cas, 

un actionneur crée une variation de volume dans une chambre connectée à deux 

valves. Celles-ci fonctionnent en opposition et permettent, pour un cycle de 

fonctionnement, la création d'un débit et d'une surpression en sortie de la pompe 

[67]. 

 

Figure 2.6 : Le principe de fonctionnement d'une pompe volumétrique [67]. 

 Les différences entre toutes ces micropompes se situent essentiellement au 

niveau du type d'actionnement. Nous pouvons ainsi trouver des actionneurs 

piézoélectriques [69-70], électrostatiques [72], pneumatiques [71] et thermo-

pneumatiques [74-77]. 
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2.2.3 Les capteurs de débit en microfluidique 

 Une fois les systèmes microfluidiques réalisés, il est important de pouvoir 

mesurer leurs performances et caractériser leurs microécoulements. Les 

paramètres les plus importants restent ; la pression, la température, la vitesse et le 

débit. Avec la particularité des débits en microfluidiques qui sont assez faibles de 

l'ordre de quelques millilitres par minutes et toujours liés au confinement. Vue ces 

valeurs très faibles, leur mesure nécessite des techniques spécifiquement dédiées 

aux microécoulements [78]. La mesure des débits reste un paramètre important 

pour le reste des analyses opérée dans les systèmes µ-TAS ou LOC. Et sans ce 

paramètre, beaucoup d'analyses seront imprécises ou erronées. 

 En réalité, il existe une large gamme de capteurs de débit classiques, mais 

souvent peu utilisés dans le domaine microscopique. Leurs sensibilités limitées, 

leurs grandes tailles, leurs encombrements parfois inutiles et la difficulté de les 

connecter dans des volumes assez restreints, tout ceci limite fortement leurs 

utilisations dans le domaine de la microfluidique [78]. 

 Dans ce qui suit, nous allons présenter un aperçu sur les différents 

principes de mesure de débit dans la microfluidique, et introduire les principales 

caractéristiques nécessaire à la compréhension des écoulements (par exemple, la 

viscosité dynamique, la densité, la chaleur spécifique, la conductivité thermique). 

Les principes de fonctionnement de ces capteurs seront aussi abordés. 

 

2.2.3.1 Le capteur de débit thermique 

 Un effort de recherche et développement assez fourni a été fait ces 

dernières années sur ce genre de capteurs de débit thermique [79]. 

Historiquement, les premiers microcapteurs de débit sont basés sur le principe de 

fil chauffant ou résistance chauffante. Ils sont également nommé les capteurs de 

débit thermique et sont présents fortement dans le marché commerciale des 

capteurs MEMS.  

 Nous allons illustrer ce genre de capteur par une conception assez 

intéressante autour d'un microcanal. La figure 2.7 présente la conception de ce 

microcapteur de débit thermique. Il est composé d'un élément chauffant à base de 

couche mince de Nickel déposé sur une lame de verre de type "Corning Glass 

7059". Une couche de PDMS a été déposée sur cette surface constituant un 

microcanal [80]. 
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Figure 2.7 : Schéma d'un microcapteur de débit thermique [80]. 

 La mesure du débit est effectuée en appliquant un courant continu constant 

pour alimenter l'élément chauffant et on procède ensuite à la mesure de la tension 

au borne de cette même résistance. Les variations de la tension mesurées sont 

directement liées à la variation de température de la résistance provoquée par 

l'écoulement du fluide à l'intérieur du microcanal. Le fluide évacue l'élément 

chauffant et cause ainsi un changement de sa température proportionnellement à 

la valeur du débit de l'écoulement à l'intérieur du microcanal [80]. 

  

2.2.3.2 Capteurs de débit par la mesure de la différence de pression 

 Le principe de détection d'écoulement repose sur la mesure de la différence 

de pression P dans un écoulement de fluide. Ces capteurs de pression peuvent 

être utilisés pour mesurer le débit Q en mesurant la différence de pression 

d'écoulement ΔP le long du microcanal avec la résistance hydraulique de fluide RH 

connu, et le calcul du débit est équivalent à la loi d'Ohm :  

𝑄 =
∆𝑃

𝑅ℎ
       (1) 

Il est comparable à la mesure du courant électrique dans un circuit en détectant la 

différence de potentielle sur une résistance fixe [79]. 

 L'exemple du capteur présenté dans Figure 2.8 utilise une structure en 

silicium-verre pour une lecture de signal capacitif [81]. Le fluide pénètre dans le 

dispositif par l'entrée avec une pression de P1, il s'écoule à travers un canal et sort 

du capteur avec une pression de P2. Si le débit de l'écoulement dans le canal est 
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suffisamment petit pour créer une résistance hydraulique, une différence de 

pression ΔP apparaît à travers le canal. La pression au-dessus de la membrane et 

la pression à l'entrée sont maintenus égaux. Donc la différence de pression est 

mesurée par le capteur de pression capacitif, qui est commuté à une fréquence. 

 

Figure 2.8 : Schéma du capteur de débit par différence de pression [81].  

 L'avantage du principe de mesure de débit par différence de pression est 

que le chauffage du liquide sera négligeable. Ceci peut être important pour 

l'utilisation de fluides sensibles à la température ou en cours de réactions 

chimiques [79]. 

 

2.2.3.3 Les capteurs de débit optique 

 Les capteurs de débit optique ont un certain nombre d'avantages par 

rapport à leurs homologues électriques. Ils sont très résistants aux produits 

chimiques volatils ou corrosifs. Ils sont immunisés contre les interférences 

électromagnétiques, et offrent une isolation électrique. Dans certaines 

applications, ces capteurs présentent une longévité plus élevée à des 

températures élevées, et sont résistants à la corrosion. 

 La figure 2.9 présente un bon exemple de capteur de débit qui utilise le 

principe de détection optique de la déflexion d'une poutre en silicium avec un 

guide d'onde en surface [82]. La lumière est transmise à travers le guide d'onde et 

elle est utilisée pour détecter le mouvement de la poutre. L'intensité du faisceau 

optique change avec la déformation de la poutre de silicium causée par 

l'écoulement du fluide. Une fibre optique est utilisée pour faire entrer la lumière 

vers le guide d'ondes, et une seconde fibre optique est utilisée pour détecter 

l'intensité lumineuse. Ces fibres optiques sont fixées sur la structure de silicium 

par des rainures en V. 
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Figure 2.9 : Schéma et principe du capteur de débit optique [82]. 

  L'inconvénient majeur de ces capteurs est leur taille non négligeable. Ils 

utilisent des systèmes de lasers, des wattmètres optiques, des lentilles ainsi que 

des microscopes, ce qui rend leurs instrumentations assez chère et ne 

conviennent pas pour les systèmes portables ou pour une utilisation dans des 

petits espaces confinés [79]. 

 

2.2.4 Méthode de microfabrication des dispositifs microfluidique 

 Le développement de la microfluidique est fortement lié aux choix des 

techniques de microfabrication : historiquement, la microfluidique, issue des 

technologies MEMS [83]. Principalement à base de silicium, les MEMS ont vu leur 

domaine d'application s'étendre aux systèmes fluidiques notamment, grâce à la 

mise au point des méthodes de gravure profonde et de collage, permettant de 

réaliser des canaux dans un substrat puis de les refermer à l'aide d'un capot. 

 Ainsi plusieurs techniques de microfabrication de microcanal ont été mise 

en œuvre. De plus, plusieurs matériaux ont été adoptés pour la microfluidique 

comme le PMMA (Polyméthylméthacrylate) [84], le pré-polymère thiolène [85], le 

Kapton (polyamide) [86] etc... Ces matériaux sont utilisés pour faire face à 

certaines conditions opératoires pour des applications qui utilisent des solvants 

agressifs.   

 Mais les matériaux les plus utilisés généralement pour la réalisation d'un 

microcanal en microfluidique sont le PolyDiMethylSiloxane (PDMS) [51, 87], le 

verre et le silicium [88]. Ces techniques nécessitent la reproduction de la 

géométrie d'un microcanal soit pour marquer le substrat à graver (technologie 

verre ou silicium), soit pour réaliser un moule (technologie PDMS dite lithographie 

douce) [83, 87, 89].  
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2.2.4.1 Technologie de fabrication en silicium ou en verre 

 Les procédés de microfabrication sont donc employés pour l'usinage du 

silicium ou du verre dans le but de réaliser des microcanaux destinées au 

transport, au mélange, à la séparation, d'échantillon de fluides sur une puce 

microfluidiques [83]. 

 Ces procédés se résument en général, à un dessin accompagné de 

gravure de microcanaux dans un substrat en silicium ou en verre nécessitant de 

passer par la technique de photolithographie et de gravure. Ceci est suivi par un 

assemblage d'un capot permettant la fermeture des canaux et assure l'étanchéité 

du système (figure 2.10). 

 

Figure 2.10 : Les étapes technologiques de la réalisation des canaux 

microfluidiques sur un substrat de silicium ou de verre [89]. 

 Les étapes essentielles pour la réalisation d'un microcanal sur silicium ou 

sur verre sont résumées dans la figure 2.10 : 

 Dépôt d'une couche mince sacrificielle afin de la différentier sur reste du 

substrat. Elle peut être en oxyde de silicium, nitrure de silicium ou de 

métal (chrome, titane, aluminium, etc...) ; 

 Marquage de la zone à graver par la photolithographie (dépôt de résine, 

exposition aux rayons ultraviolet et développement de la résine) ; 

 Gravure humide ou sèche du substrat pour réaliser les microcanaux ; 

 Enlèvement de la couche sacrificielle et de la résine ; 

 Fermeture et recouvrement par une plaque de verre en générale en 

utilisant une soudure thermique ou anodique.  
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 Le silicium est l’un des matériaux le plus utilisé pour la fabrication des 

dispositifs microfluidique [90]. Si le silicium présente d’un point de vue industriel 

l’avantage de la facilité de fabrication, il n’est pas idéal du fait de son opacité 

gênant une éventuelle détection optique, et sa mise en œuvre n’est pas aisée. Le 

verre permet de contourner l’inconvénient de l’opacité. Ses propriétés 

intéressantes surtout de sa transparence et sa résistance à la température, à la 

pression et aux solvants agressifs en font un matériau privilégié pour les systèmes 

microfluidiques [89-90]. Malheureusement, les techniques utilisées pour la 

fabrication des microcanaux en verre sont plus ou moins coûteuses et la gravure 

sur du verre reste difficile à réaliser. Les chercheurs se sont donc rapidement 

tournés vers des technologies dites lithographie douce (soft-lit hography) utilisant 

des élastomères [60, 89]. 

 

2.2.4.2 Technologie de fabrication en lithographie douce en PDMS  

 Les dispositifs à base de polymère souple en PDMS sont fabriqués par une 

technique dite de lithographie douce (Soft-lithography). Dans une première étape, 

cette technique est basée sur la réalisation par photolithographie d’un moule en 

résine dure (généralement SU8) représentant une contre empreinte d'un motif 

particulier de microcanal. Elle est suivie par l’utilisation de ce moule pour 

transposer le motif des microcanaux dans une matrice par coulage du pré-

polymère liquide en PDMS [87, 91]. 

 

Figure 2.11 : Les étapes de fabrication d’un dispositif microfluidique par 

lithographie douce : (a) Réalisation du moule, (b) réalisation de la structure en 

PDMS. 

(b) (a) 
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 La réalisation d'un moule en résine dure (SU8) nécessite plusieurs étapes 

schématisées sur la figure 2.11.a : 

 Dépôt d'une couche mince de résine photosensible (SU8) sur un 

substrat de silicium ou de verre par une tournette ou «spin-coater». 

L’épaisseur de la couche de résine ainsi déposée est contrôlée par la 

vitesse de rotation de la tournette lors de l’étalage et la viscosité de la 

résine donnée par le fabricant ;  

 L'évaporation du solvant initialement présent dans la résine (SU8) par 

un léger chauffage. Cette étape est appelée pré-cuisson ou (pre-bake) 

et qui consiste à chauffer le substrat et la résine ;  

 Après cette étape, la couche de résine (SU8) est exposée à une source 

lumineuse (UV) parfaitement rectiligne à travers un masque comportant 

des endroits opaques et transparents sur lequel est reproduit en négatif 

la géométrie des motifs du moule que l’on souhaite obtenir ; 

 Une étape de durcissement de la résine est nécessaire ou post-cuisson 

(post-bake); 

 La résine non réticulée peux être dissoute via un bain de 

développement à base d'un bain spécifique;  

 Un moule d’épaisseur contrôlée et correspondant au motif désiré est 

alors obtenu. 

 À partir de cette technique, il est possible de produire des moules de 

microcanaux de hauteur comprise typiquement entre 1 et 300μm. Pour obtenir des 

hauteurs plus grandes, il est nécessaire de déposer plusieurs couches 

successives de résines. 

 Les étapes de fabrication des dispositifs en PDMS à partir du moule en 

résine sont schématisées sur la figure 2.11.b : 

 Un mélange de pré-polymère PDMS liquide et d’agent réticulant avec 

une concentration de 10:1 est directement versé sur le moule.  

 Une cuisson (environ une heure à 65°C) permet au PDMS de se 

réticuler et se transformer en un élastomère. Puis la couche de PDMS 

peut être découpé et démoulé.  

 La plaque de PDMS microstructurée est alors percée aux extrémités 

des microcanaux afin de permettre l’insertion des connexions pour 

l’entrée et la sortie des fluides. La matrice ainsi obtenue est scellée sur 
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un support de silicium, une lame de verre ou même une couche 

réticulée en PDMS. 

 L’assemblage se fait par simple mise en contact après oxydation de surface 

dans une chambre à plasma sous atmosphère raréfiée en oxygène ou sous 

ozoneur. Cette opération est donc réalisée sous un plasma d'ozone, pendant 20 

minutes pour le verre ou le silicium et 1 minute pour le PDMS. Une fois collé, le 

dispositif est placé plusieurs heures à 65 ◦C en étuve [60, 87, 89, 91]. 

 La technologie PDMS est peu coûteux, facile à mettre en œuvre et surtout 

rapide à réaliser. Le PDMS offre de multiples de possibilités d’intégration de 

composants qui permettent de contrôler les écoulements. Mais ils ne sont pas 

toujours adaptés à toutes les situations, l’inconvénient majeur du PDMS est qu’en 

présence de certains solvants agressifs comme l'acétone ou l'éther, il a tendance 

à se dégrader et à gonfler causant des déformations des microcanaux source de 

fuites [60, 89, 91]. 

 

2.3 La modélisation des écoulements dans les dispositifs microfluidiques  

 Dans le cas de conduites avec des dimensions microscopiques, le 

comportement des écoulements de fluides est différent du cas étudié par la 

mécanique des fluides aux échelles macroscopiques. En effet, certains 

phénomènes comme la capillarité et les forces de viscosité deviennent 

prépondérants tandis que d'autres, comme la gravité, deviennent négligeables 

dans l'étude des écoulements de fluides. 

 

2.3.1 Les caractéristiques d'un microécoulement  

 Les propriétés physique les plus importantes dans le cadre des 

microécoulements peuvent être résumées dans la nature laminaire de 

l'écoulement, le profil de vitesse de l'écoulement ainsi que le facteur de forme du 

microcanal autrement le rapport de la section du microcanal sur sa longueur. Un 

paramètre, appelé le nombre de Reynolds (Re), permet de résumer le 

comportement des écoulements, quelles que soient leurs échelles. Le nombre de 

Reynolds, comme nous allons voir, est un rapport entre les effets inertiels et les 

effets visqueux. Dans ce qui va suivre, nous présenterons un état des 

connaissances sur les divers phénomènes liés aux microécoulements [92]. 
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2.3.1.1 Le nombre de Reynolds 

 Le nombre de Reynolds (Re) d'un fluide permet de décrire son régime 

d'écoulement (laminaire ou turbulent). Ainsi, en régime d'écoulement turbulent, les 

particules fluide décrivent un mouvement aléatoire irrégulier et des tourbillons 

instables apparaissent et interagissent les uns avec les autres. Contrairement, 

dans le cas de l'écoulement laminaire, les lignes de courant des particules fluide 

sont localement en parallèles. Le nombre de Reynolds caractérise le rapport relatif 

entre la force d'inertie et la force de viscosité. Il est sans dimension et peut être 

défini par la relation suivante [7, 93] :  

 𝑅𝑒 = 𝜌 
𝑈𝐿

µ
=  

𝑈𝐿

𝜈
     (2) 

Où U (m/s) est la vitesse du fluide, L (m) la longueur caractéristique de canal, ρ 

(kg/m3) la masse volumique du fluide, μ (kg.s/m) la viscosité dynamique et ν (m2/s) 

la viscosité cinématique du fluide. Selon la valeur de Re plusieurs régimes 

d'écoulements ont été identifiés. Pour Re inférieur à 1000 l'écoulement est 

typiquement laminaire. Dans ce régime laminaire, les forces visqueuses dominent 

ce qui nous conduit à négliger les forces d'inertie. A des valeurs plus élevées du 

nombre de Reynold, l'écoulement est turbulent. La transition entre l'écoulement 

laminaire et turbulent se produit autour d'une valeur seuil, Re≈ 2000 [7, 92-93]. 

 Dans notre cas, celui des microcanaux, le nombre de Reynolds reste 

généralement faible en raison des petites dimensions et de faibles valeurs du 

débit. Par exemple, de l’eau qui s’écoule à une vitesse de 1 mm/s dans un 

microcanal circulaire de rayon 100μm, le nombre de Reynolds est égal à 0.1. 

 

2.3.1.2 Les écoulements Laminaire 

 L'écoulement d'un fluide dans un microcanal est généralement laminaire. 

Ainsi l'ensemble des lignes des courants des particules de fluide (ou couches) se 

déplacent dans une direction bien définie dans un microcanal (figure 2.12). Donc 

ces lignes de courant ne s'entremêlent pas. Ainsi, le long d'un microcanal 

l'écoulement est uniaxial et parallèle aux parois. Les écoulements sont alors 

laminaires sans aucune turbulence [94-95]. 

 La nature laminaire des écoulements peut être avantageuse dans plusieurs 

applications microfluidiques. Par exemple, dans les systèmes de séparation 

électrophorétique  basés sur les phénomènes de dispersion ou dans les dispositifs 
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de séparation axés sur les phénomènes de diffusion comme les filtres en H [93-

95]. Il peut être aussi un inconvénient majeur comme dans les processus où le 

mélange est nécessaire. En effet, des réactions chimiques sont générées dans les 

microréacteurs, et afin d'augmenter la cinétique réactionnelle, un écoulement 

turbulent est nécessaire pour augmenter le mélange entre les espèces chimiques 

[92].   

 

Figure 2.12 : Les lignes de courants des particules de fluide. 

  

2.3.1.3 Le profil de vitesse des écoulements dans les microcanaux  

 Les microcanaux à section transversale rectangulaire et circulaires sont 

couramment utilisés dans les applications microfluidiques. Etant donné que 

l'écoulement est laminaire, les équations régissant cet écoulement (équation de 

Navier-Stokes, voir 2.3.2.1) peuvent être simplifiées et appliquées à chaque 

géométrie afin de déterminer le profil de vitesse dans la section du microcanal [79, 

92]. 

 

Figure 2.13 : Les profils de vitesse d'écoulements : (a) Profil de forme parabolique, 

(b) profil de forme uniforme, (c) profil de vitesse s'annule près des parois puis 

uniforme. 

(c) (b) (a) 



60 
 

 Il existe essentiellement trois profils de vitesse pour les écoulements 

laminaires à l'intérieur des microcanaux. Les écoulements induits par un gradient 

de pression possèdent un profil de forme parabolique où la vitesse est maximale 

au milieu du canal pour s'annuler près des parois (figure 2.13.a). Tandis que pour 

les écoulements contrôlés par des pompes électroosmotique, le profil est presque 

uniforme (figure 2.13.b). Finalement, dans le cas des microcanaux ouverts avec 

un écoulement généré par une pression, les gradients de vitesse d'écoulement se 

produisent près des parois pour s'annuler (Figure 2.13.c) [79]. 

 

2.3.2 Modélisation analytique des écoulements dans les microcanaux 

La modélisation des écoulements dans les microcanaux repose sur 

l'identification et la compréhension du comportement du fluide. La modélisation 

vise à obtenir une description mathématique du problème physique étudié sous 

forme d’un système d’équations aux dérivées partielles communément appelés 

équations de Navier-Stockes. Elles décrivent le comportement dynamique des 

fluides. La résolution des équations de Navier-Stockes présente des modèles 

analytiques adaptées aux géométries qui nous intéressent. Ainsi, nous pouvons 

trouver les modèles adaptés aux écoulements dans les microcanaux de section 

circulaire ou bien rectangulaire. 

 

2.3.2.1 Equations de Navier-Stokes 

 Les équations de Navier-Stokes sont des équations qui sont censées de 

décrire le mouvement des fluides "Newtoniens" dans l’approximation des milieux 

continus. Un fluide Newtonien possède par définition une loi de comportement 

contrainte-déformation linéaire. C'est notamment le cas pour la plupart des fluides 

usuelles sachant que les fluides non-Newtoniens sont presque tous colloïdes.  

 Le système d'équations de départ est basé sur le principe de conservation 

de la masse, de la quantité de mouvement et de l'énergie [7, 91,].  Dans le cas 

général d’un fluide Newtonien, le champ de vitesse u est régi par l’équation de 

Navier-Stokes décrivant le comportement du fluide [7, 91, 96] : 

𝜌  
𝜕𝐮

𝜕𝑡
+  𝐮. ∇ 𝐮 = −∇𝑝 + 𝜂∆𝐮 + 𝐅    (3) 
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Où p est le champ de pression, F est une force extérieure exercée par unité de 

volume, ρ la masse volumique du fluide, et η sa viscosité dynamique. De plus, le 

champ de vitesse doit obéir à l’équation de conservation de la masse [91, 96] : 

𝜕𝜌

𝜕𝑡
+ 𝑑𝑖𝑣(𝜌𝐮) = 0      (4) 

 Dans la plupart des écoulements, le fluide est incompressible, le champ de 

vitesse est donné par : 

𝑑𝑖𝑣(𝐮) = 0       (5) 

 Pour résumer, dans les systèmes microfluidiques les écoulements sont 

supposés être laminaires, Newtoniens, visqueux et incompressible [97-98]. Ainsi 

l'équation du mouvement du fluide est exprimée à travers l'équation de Navier-

Stokes incompressible et l'équation de continuité [99] : 

𝜌  
𝜕𝐮

𝜕𝑡
 − ∇.  −𝑝𝐈 + 𝜂 ∇𝐮 +  ∇𝐮 𝑇 + 𝜌 𝐮. ∇ 𝐮 = F   (6) 

−∇𝐮 = 0 (7) 

Avec I la matrice diagonale unité, u = (u, v, w) est le champ de vitesse, p est la 

pression du fluide et F est la force par unité de volume exercée sur le fluide. 

 

2.3.2.2 Ecoulement de Poiseuille dans un microcanal cylindrique 

 Il s’agit d’un écoulement qui s'intéresse à la dynamique de l'écoulement 

dans les microcanaux de section circulaire. Sachant que nous travaillons toujours 

avec des fluides newtoniens, incompressibles, non pesants et visqueux, la forme 

analytique du profil de vitesse peut être décrite à travers une relation appelée la loi 

de Poiseuille. Cette dernière exprime ce profil en fonction du rayon du microcanal 

et de la viscosité du fluide. 

 

Figure 2.14 : L'écoulement dans d'un microcanal horizontal de section circulaire. 

 La figure 2.14 montre un écoulement le long d'un microcanal cylindrique 

horizontal de section circulaire de rayon R et de longueur L. En régime 

stationnaire, c.à.d. indépendant du temps. De plus, le nombre de Reynolds (Re) 
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est supposé inferieur au seuil de 2000 rendant l'hypothèse laminaire de 

l'écoulement valable le long de l'axe Oz [67]. 

 Le vecteur de vitesse de l'écoulement du fluide u à une distance r de l'axe 

Oz du microcanal peut s'écrire comme :  

𝐮 = 𝑢(𝑟)𝐞𝐳      (8) 

Avec ez vecteur unitaire selon l'axe Oz. Nous allons considérer la portion de fluide 

à l'intérieur du cylindre de rayon r et de longueur L. On note pe et ps 

respectivement les pressions de fluide appliquées à l'entrée et à la sortie du 

microcanal (figure 2.14).  

 On applique le théorème de la résultante cinétique au système de fluide 

ainsi constitué. En régime stationnaire la variation de la quantité de mouvement de 

ce système est nulle. Si on appelle Fext la résultante des forces extérieures 

appliquée sur notre système, on obtient alors la relation suivante :   

 𝐅𝐞𝐱𝐭 = 𝟎         (9) 

 Nous pouvons exprimer les forces de pression appliquées sur les deux 

bases circulaires de la portion du fluide cylindrique respectivement en amont et en 

aval par πr2pe et -πr2ps (pression ps s'applique dans le sens opposé à Oz). De 

plus, nous avons une force de frottement visqueuse générée par le fluide à la 

vitesse u(r) qui s'exerce sur la surface latérale du cylindre de rayon r parallèlement 

à Oz. Cette force de viscosité Fvisq est donnée le cas d'un fluide Newtonien par [7]: 

𝐹𝑣𝑖𝑠𝑞 = 𝜂
𝑑𝑢 (𝑟)

𝑑𝑟
2𝜋𝑟𝐿     (10) 

Avec 𝜂 la viscosité dynamique du fluide, r et L respectivement le rayon et la 

longueur de notre portion fluide. En exprimant la résultante des forces appliquées, 

nous avons la relation suivante :  

𝜋𝑟2𝑝𝑒 − 𝜋𝑟2𝑝𝑠 + 𝜂
𝑑𝑢 (𝑟)

𝑑𝑟
2𝜋𝑟𝐿 = 0    (11) 

En isolant la dérivée de vitesse on obtient : 

𝑑𝑢 (𝑟)

𝑑𝑟
= −

𝑝𝑒−𝑝𝑠

2𝜂𝐿
𝑟     (12) 

 Nous allons intégrer l’expression ci-dessus (12) entre le rayon r quelconque 

à l'intérieur du microcanal et le rayon maximal R au niveau des parois où la 

vitesse du fluide est supposée nulle, afin d'obtenir l'expression du champ de 

vitesse u(r) suivant :  

𝑢(𝑟) =
𝑝𝑒−𝑝𝑠

4𝜂𝐿
(𝑅2 − 𝑟2)    (13) 
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 Dans ces conditions, on peut représenter l'allure du profil du champ de 

vitesse qui est de forme parabolique comme schématisé dans la figure 2.15. Dans 

ce cas, la vitesse est nulle aux parois en raison des forces de frottement, et 

maximale au centre du cylindre [97, 100]. 

 

Figure 2.15 : Le profil de vitesse d'écoulement de Poiseuille dans un microcanal 

de section circulaire. 

 Nous pouvons aussi exprimer le débit volumique Dv dans le canal en 

intégrant le flux du vecteur de vitesse à travers une couronne transversale 

élémentaire comprise entre r et r+dr :  

𝐷𝑣 =  𝑢 𝑟 2𝜋𝑟𝑑𝑟
𝑅

0
=  

𝑝𝑒−𝑝𝑠

4𝜂𝐿
(𝑅2 − 𝑟2)2𝜋𝑟𝑑𝑟

𝑅

0
   (14) 

D'ou               𝐷𝑣 =
𝜋𝑅4

8𝜂𝐿
(𝑝𝑒 − 𝑝𝑠)     (15) 

La différence de pression ∆p=pe-ps est le moteur de l'écoulement. Elle est donc 

proportionnelle au débit volumique et est exprimée par la loi Hagen-Poiseuille : 

∆𝑝 =
8𝜂𝐿

𝜋𝑅4 𝐷𝑣     (16) 

 Une situation physique très différente est le transport des électrons dans un 

conducteur électrique : la vitesse moyenne des électrons est la même dans toute 

la section du conducteur. La résistance du conducteur est inversement 

proportionnelle à sa section (𝜋R2) [7, 67, 97, 100]. Par analogie avec la loi d'Ohm, 

une résistance hydraulique RH est définie par : 

𝑅𝐻 =
8𝜂𝐿

𝜋𝑅4      (17) 

 

2.3.2.3 Modèle d'un microcanal à section rectangulaire 

 Un autre type de d'écoulement unidirectionnel couramment utilisé en 

microfluidique est l'écoulement entre deux plaques parallèles ou dans un 

microcanal à section rectangulaire. C'est un écoulement équivalent à l'écoulement 
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de Poiseuille mais dans un microcanal de section rectangulaire. Dans ce cas 

précis,  l'utilisation des coordonnées cartésiennes (avec l'axe Oz orienté dans le 

sens de l'écoulement du fluide) avec une composante de vitesse unique u toujours 

portée par cet axe Oz. Il est clair que le profil du champ de vitesse va varier avec 

les coordonnées transverse x et y respectivement portées par les axes Ox et Oy. 

La géométrie de ce microcanal à section rectangulaire possède un axe de 

symétrie en son milieu Oz comme indiqué dans la figure 2.16 [101], une hauteur 

de canal h suivant l'axe Oy et une largeur w suivant l'axe Ox (figure 2.16). Afin de 

simplifier notre approche.  

 

Figure 2.16 : Le profil de vitesse d'écoulement d’un microcanal à section 

rectangulaire.  

 Les équations aux dérivées partielles (EDP) de second ordre décrivent le 

comportement dynamique de l'écoulement dans le microcanal et sont données par 

[67,97] : 

𝜕𝑢

𝜕𝑧
= 0     (18) 

−
𝑑𝑝

𝑑𝑧
+ 𝜂𝛻2𝑢 = 0 ou bien −

𝑑𝑝

𝑑𝑧
+ 𝜂  

𝜕2𝑢

𝜕𝑥2
+

𝜕2𝑢

𝜕𝑦2
 = 0   (19) 

 Cette équation possède un premier membre qui ne dépend que de z et un 

second membre qui n’est fonction que des coordonnées transverses x et de y. En 

profitant du fait que la solution devra être symétrique par rapport à l'axe Oz et en 

choisissant une solution de forme parabolique avec des termes linéaires nuls sous 

la forme : 

𝑢 𝑥 𝑦 = 𝑎𝑥2 + 𝑐1(𝑦) + 𝑐2    Et  𝑢 𝑦 𝑥 = 𝑎𝑦2 + 𝑐1
′ (𝑥) + 𝑐2

′   (20) 

c2 et c'2 sont deux constantes réelles. Tandis que c1(y) est une fonction en y et 

c'1(x) une fonction en x. La solution de l'équation (19) aura finalement la forme 

suivante : 

𝑢 𝑥, 𝑦 =  
1

2𝜂

𝑑𝑝

𝑑𝑧
 
𝑥2𝑦2

2
+ 𝑐   (21) 
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c est une constante réelle. Les conditions aux limites sont ici la symétrie miroir 

autour du plan au milieu qui nous a déjà permis de simplifier la solution et  les 

conditions cinématiques d’adhérence qui expriment le fait qu’au contact d’une 

paroi immobile, un fluide visqueux a une vitesse nulle (écoulement au niveau des 

parois sans glissement). L'utilisation de ces conditions aux limites des parois 

permet de nous donner le profil du champ de vitesse comme suit [97, 101] :  

𝑢 𝑥, 𝑦 =  
1

2𝜂

𝑑𝑝

𝑑𝑧
  𝑥2 −  

𝑤

2
 

2

  𝑦2 −  
ℎ

2
 

2

    (22) 

 Tous les principes des écoulements de Poiseuille dans une conduite 

circulaire sont applicables. La loi de Hagen-Poiseuille a été établie pour une 

conduite cylindrique ou circulaire pleinement occupée par le fluide. Dans le cas de 

microcanaux de section rectangulaire, elle reste utilisable sous réserve de 

substituer le diamètre de la conduite D par le diamètre hydraulique DH défini 

comme 4 fois le rapport de l’aire de la section de la conduite au périmètre mouillé 

(généralement dans un microcanal rectangulaire c'est directement le périmètre 

2w+2h). Pour déterminer la section de la conduite au périmètre mouillé, on peut 

utiliser alors l'expression suivante [67, 97, 101] :  

𝐷𝐻 =
4x section  droite  du  canal

périm ètre  mouill é
    (23) 

 

2.3.2.4 Ecoulement de Couette entre deux plaques parallèles 

 L'écoulement de couette entre deux plaques parallèles est similaire à 

l'écoulement dans un microcanal à section rectangulaire et présente la même 

géométrie. Il y’a deux parois séparées d'une distance h. De plus, l'écoulement 

n'est pas causé par un gradient de pression mais plutôt par le mouvement des 

parois. Comme indiqué dans la figure 2.17, l'écoulement laminaire du fluide entre 

deux plaques parallèles, l'une fixe et l'autre animée d'une vitesse u0.  

 

Figure 2.17 : Le profil de vitesse d'écoulement de Couette entre deux plaques 

parallèles. 



66 
 

 L'hypothèse est qu’une force externe est appliquée pour déplacer l'une des 

plaques. Les plaques supérieure ou inférieure peuvent se déplacer à une même 

vitesse u0 ou dans des directions opposées à une vitesse u0 / 2 [1, 7]. 

 Nous allons utiliser les équations de Navier-Stokes comme point de départ 

pour la recherche du profil du champ de vitesse. Le champ des vitesses est 

orienté suivant l'axe Oz. On a donc u = (0, 0, u(x,y,z)). L'équation de conservation 

de la masse fournit alors [1, 7, 102] : 

𝑑𝑝

𝑑𝑧
= 0      (24) 

𝜕𝑢

𝜕𝑧
= 0      (25) 

𝜂𝛻2𝑢 = 0  ou bien  𝜂
𝜕2𝑢

𝜕𝑦2 = 0    (26) 

En utilisant l'hypothèse que les dimensions dans la direction Ox sont supposée 

infinie et si on utilise l'équation (25) alors la vitesse u ne peut dépendre que de y. 

Le champ de vitesse s'écrit donc finalement u = (0, 0, u(y)).  

 L'intégration à deux reprises des équations aux dérivées partielles (EDP) de 

second ordre (26) avec l'utilisation des conditions aux limites u(y=0)=0 et 

u(y=h)=u0, conduit  à un profil de vitesses linéaire de la forme [1, 7, 102] : 

𝑢 𝑦 = 𝑢0
𝑦

ℎ
     (27) 

 Le profil de vitesse dans un flux de cisaillement est identique pour toutes 

les valeurs de z, varie linéairement avec la distance de la paroi mobile, et il est 

indépendant de la densité et de la viscosité. A noter également que la contrainte 

de cisaillement est également constante partout :  

𝜍𝑦𝑧 = 𝜂
𝜕𝑢

𝜕𝑧
= 𝜂

𝑢0

ℎ
    (28) 

 

2.3.3 Modélisation de l'interaction fluide-structure  

 Dans la majorité de dispositif microfluidique, les écoulements interagissent 

avec des éléments mécaniques qui peuvent être des micropoutres, des 

microponts ou des micromembranes. Ils sont appelés à subir les effets des 

écoulements du fluide ou même changer les conditions d'écoulement. On parle 

alors de couplage entre fluides et structures mécaniques [98-99].  

 L'analyse et la compréhension de ses interactions, couramment appelées 

interactions fluide-structure ou FSI (Fluid-Structure Interaction), est nécessaire 

pour la conception de systèmes microfluidiques. Ainsi, ce mécanisme de couplage 
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multiphysique entre les lois qui décrivent la dynamique des fluides et la mécanique 

des structures, se caractérise par des interactions, qui peuvent être stable ou 

oscillatoire, entre une structure rigide, déformable ou mobile et un écoulement de 

fluide environnant ou interne [98-99]. 

 Lors de l'interaction d'écoulement sur des structures, des contraintes 

mécaniques sont exercées à travers l'action du fluide visqueux sur l'objet solide. 

Ces forces de contrainte entraînent des déformations de la structure. Ces 

déformations peuvent être très grandes ou très petites, en fonction de la pression, 

de la vitesse de l'écoulement, de la viscosité du fluide et des propriétés du 

matériau constituant la structure. 

 

Figure 2.18 : Une interaction fluide-structure sous l'effet d'un écoulement laminaire 

horizontale dans un microcanal. 

 La figure 2.18 illustre un exemple (obtenue par simulation) d'une interaction 

fluide-structure, sous l'effet d'un écoulement laminaire horizontale dans un 

microcanal avec un obstacle. Ce dernier est une poutre encastrée (fixée) sur le 

fond du microcanal et de largeur se rapprochant de la largeur du microcanal. Le 

fluide s'écoule de l'entré à gauche vers la sortie à droite. Au niveau de l'obstacle 

les ligne de courant de l'écoulement se rapprochent dans un chemin étroit dans la 

partie supérieure du microcanal (étranglement) et imposent une force résultante 

des frottements visqueux et de la pression du fluide sur les parois de la structure 

de l'obstacle. L'obstacle étant, généralement, constituée d'un matériau élastique 

linéaire et isotrope, il subit, alors une flexion ou une déformation sous l'effet de la 

force résultante. De ce fait, la géométrie des voies d'écoulement change pour 

donner un nouveau chemin pour l'écoulement du fluide. Ainsi, l'écoulement 

change la géométrie qui à son tour change les conditions d'écoulement. Toute 

modélisation de ce problème, ne prenant pas en compte cet effet mutuel, conduira 

inéluctablement à des résultats erronés. 
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 L'interaction fluide-structure d'un corps solide (rigide ou déformable) et d'un 

fluide (compressible ou incompressible), peut être modélisée mathématiquement 

par les équations de mouvement, et compléter par des conditions aux limites 

appropriées. Ces conditions aux limites sont dans le cas du FSI des conditions 

limites humides [98-99]. Ceci est traduit par les deux conditions suivantes : 

I. A l'interface, les particules fluides et les particules solides ont le même 

mouvement vue que ce fluide adhère parfaitement au solide.  

II. Il faut veiller à ce qu'il y ait un équilibre dynamique à l'interface locale. cela 

implique que les champs de contrainte des particules de fluides et des 

particules solides sur l'interface sont égaux. 

 

2.3.3.1 Modélisation du comportement dynamique de fluide dans un microcanal 

 La dynamique de fluide dans un microcanal décrit l'écoulement du fluide le 

long du microcanal suivant sa géométrie supposé en générale fixe. Ce 

microécoulement est uniaxial et parallèle aux parois. Les caractéristiques 

importantes de ce microécoulement sont la viscosité du fluide, la différence de  

pression amont-aval du microcanal et la distribution de vitesse 

u=u(u(x,y,z);v(x,y,z);w(x,y,z)). Nous partons sur l'hypothèse que le nombre de 

Reynolds du fluide (Re) est faible et qu'à ces micro-dimensions la force visqueuse 

domine [96-99, 103]. 

 Le microécoulement de fluide dans un microcanal de section rectangulaire 

présente un certain nombre de caractéristiques dont la plus importante est l'aspect 

laminaire. Ainsi cet écoulement sera supposé lisse, sans tourbillons et les 

particules de fluide se déplaçant dans des chemins précis. Du fait que le fluide soit 

Newtonien, visqueux et incompressible, son mouvement est régi par les équations 

de Navier-Stokes et de continuité indiquées plus haut (6) et (7) [96, 103]. 

 A l'entrée du microcanal, le microécoulement est donc supposé avoir des 

caractéristiques entièrement laminaires avec un profil de vitesse parabolique 

atteignant la vitesse maximale au milieu du canal [97, 103]. 

 A la sortie du microécoulement, la condition de pression nulle et la condition 

de non glissement (u=0, v=0, w=0) sur les parois intérieures (non déformable) 

sont nécessaires. Alors que sur l'interface de l'obstacle flexible émergé dans le 

fluide, les vitesses sont égales à la vitesse de la déformation de la surface de 

l'obstacle mobile [98-99].  
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2.3.3.2 Modélisation du comportement mécanique d'un obstacle sous l'effet de 

l'écoulement d'un fluide 

 La modélisation de la réponse mécanique de l'obstacle devra tenir compte 

du fait que les déformations de la structure sont due aux contraintes d'écoulement 

s'appliquant aux niveau de sa surface avec une réponse en générale supposée 

linéaire ou non linéaire selon le matériau qui peut lui même être aussi isotrope ou 

anisotrope. Les forces de gravitation et d'autres forces de volume agissant sur le 

fluide seront négligées. Pour chaque débit, le profil de vitesse du fluide à l'entrée 

du microcanal est considéré comme une condition limite d'entrée. La pression à la 

sortie est réglée à la pression atmosphérique. Dans toutes les autres frontières 

obstacles compris, il n'y a pas de glissement en d'autre terme le vecteur vitesse u 

est le vecteur nul. Par ailleurs, dans l'équation de Navier-Stokes (6), les termes 

𝜌  
𝜕𝐮

𝜕𝑡
  et  𝜌 𝐮. ∇ 𝐮 seront nulles. L'équation (6) se transforme pour donner 

l'expression de la déformation de la structure de l'obstacle causée par 

l'écoulement du fluide [103, 104] : 

𝐅𝐓 = −𝐧 −𝑝𝐈 + 𝜂 ∇𝐮 +  ∇𝐮 𝑇    (29) 

Où n et FT sont respectivement le vecteur normal à la surface de l'obstacle et le 

vecteur de la force de contrainte mécanique du fluide. Le premier terme dans le 

second membre de l'équation (29) représente l'effet de la pression isostatique 

tandis que le deuxième terme représente la composante visqueuse de la force et 

dépend de la vitesse ainsi que de la viscosité dynamique du fluide. 

 

Figure 2.19 : La déflexion mécanique d'un micropont sous l'effet de l'écoulement 

du fluide dans un microcanal. 
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 Plusieurs travaux ont été menés afin d'étudier le couplage entre les fluides 

et les structures ainsi que le comportement mécanique de la structure (poutre, 

pont, etc...) sous l'effet de l'écoulement du fluide (figure 2.19) [103, 105-109]. La 

déformation de la structure en fonction de la force de contrainte distribuée à sa 

surface peut être obtenue analytiquement [103, 108]. L'expression suivante donne 

ainsi la flèche δ d'un pont à section carré encastré à ses deux extrémités dans le 

cas d'un matériau isotrope, élastique et linéaire [103, 108] : 

𝛿 = 𝐹𝑇𝐿
3 (1 − 𝜈2) 3𝐸𝐼  (30) 

Où E, ν et I sont respectivement le module de Young (coefficient d'élasticité), le 

coefficient de Poisson et le moment d'inertie. FT représente le module de la force 

de contrainte distribuée sur une des surfaces latérales. La valeur de FT peut être 

obtenue en résolvant numériquement les équations (6) et (29). Ainsi, la flexion du 

micropont peut être reliée à la variation de la vitesse d'écoulement du fluide ou de 

son débit [109]. 

 

2.4 Conclusion 

 A l’heure actuelle, les dispositifs microfluidiques sont présents dans tous les 

secteurs industrielles est économiques. Les applications spécifiques développées 

et les méthodes d’expérimentation spécialement mises au point ont permis des 

progrès rapides des dispositifs microfluidiques de plus en plus performants. 

 Nous avons procédé à la modélisation par la méthode des éléments finis 

des microécoulements à flux laminaires dans les microcanaux. En générale, les 

systèmes microfluidiques sont fabriqués à la base de polymères connus sous le 

nom de PolyDiMethylSiloxane ou PDMS. La modélisation du comportement aussi 

bien mécanique qu'électrique est une nécessité afin de pouvoir concevoir de 

nouveaux microdispositifs microfluidique. Ainsi le chapitre qui va suivre sera 

consacré à la modélisation du PDMS et plus précisément aux matériaux 

nanocomposites à base de PDMS. 
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CHAPITRE 3  

ETUDE DES PROPRIETES MECANIQUE, ELECTRIQUE ET PIEZORESISTIVE 

DES POLYMERES NANOCOMPOSITES 

 
 
 
 
3.1 Introduction 

 Les tâches et les fonctions complexes des systèmes microfluidiques 

poussent vers l'amélioration non seulement des technologies de fabrications, mais 

aussi l'amélioration des interactions avec le milieu environnant. Etant donné que 

les applications phares de la microfluidique sont l'analyse biomédicale et même 

les systèmes de médications automatiques invivo, la biocompatibilité des 

matériaux est impérative. C'est pour cette raison que la grande majorité des 

systèmes sont fabriquées par des polymères biocompatibles. Sachant que ces 

matériaux sont tous isolant électrique, alors très vite l'adjonction de nanoparticules 

conductrices pour donner des matériaux innovant appelés nanocomposite 

conducteur [110]. Ces derniers ont ouvert la porte à une multitude de propriétés 

non imaginées avant [111-112].  

 La conductivité électrique dans les polymères nanocomposites est 

transmise en incorporant des nanoparticules conductrices dans la matrice de 

polymère isolante. Un exemple de ces polymères nanocomposites est basé sur le 

PolyDiMethylSiloxane ou PDMS renforcé par les nanoparticules du noir de 

carbone ou CB (carbon black) [113-114].   

 En plus de la conductivité, très vite est apparue une propriété très utile qui 

est la piézorésistivité ou le changement de résistance électrique avec la contrainte 

mécanique et la déformation dans un polymère nanocomposite conducteur. Cette 

piézorésistivité est due au changement de distance entre les nanoparticules 

conductrices quand le matériau est en compression ou extension [115-117]. La 

capacité de détection des contraintes mécaniques dans les polymères 

nanocomposites conducteurs est surtout faciliter par la flexibilité des polymères et 

peuvent ainsi subir une plus grande gamme de pression. En outre, à la différence 

des métaux, leur conductivité évolue sur plusieurs décades. 
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 Ce chapitre est consacré à la présentation des polymères nanocomposites 

généralement utilisé dans les systèmes microfluidiques. Après un bref aperçu sur 

les différents modes d'élaboration et les propriétés mécaniques du PDMS 

conducteur, nous présenterons les différents modèles de la conduction électrique.  

Nous présentons ensuite notre modélisation du comportement piézorésistive. 

Finalement, nous présentons nos résultats de simulations comparées aux 

résultats expérimentaux. 

 

3.2 Les polymères nanocomposites en PDMS  

 L'introduction de particules de taille nanométrique ou tout simplement 

nanoparticules dans une matrice polymère permet d'obtenir de nouveaux 

matériaux aux propriétés améliorées, comme les propriétés thermiques, 

mécaniques, électriques, optiques, etc... [118]. Ces matériaux qu'ils soient 

naturels ou artificiels sont appelé nanocomposites. Les nanoparticules utilisées 

possèdent des formes très diverses et de différentes dimensions (figure 3.1).  

  

Figure 3.1 : Exemple de différents formes et dimensions des nanoparticules de 

silice : (a) Un diamètre de 20nm, (b) un diamètre de 45nm, (c) un diamètre de 

80nm, (d) un diamètre 45nm d'une nanoparticule poreuse de silice [119]. 

 La morphologie de la surface des nanoparticules affecte fortement les 

mécanismes de conduction dans les nanocomposites. En plus de ceci cette 

conduction est fortement liée à la valeur de la distance moyenne entre 

nanoparticule ou de la concentration de ces nanoparticules [116-117]. 

(c) (d) 

(a) (b) 
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 Plusieurs types de polymères ont été utilisés pour préparer les polymères 

nanocomposites tels que les résines thermoplastiques, thermodurcissables ainsi 

que les élastomères (PDMS, PMMA, PUMA, polyamide, etc...) [62, 84, 86-87]. 

Différentes gamme de nanoparticules conductrices ont été utilisées dans 

l'élaboration de polymères nanocomposites (argent, cuivre, nickel, carbone, etc...) 

[120-123]. En connaissant les différentes propriétés du PDMS, telles que 

l’élongation, la résistance à la traction et la dureté, on remarque que ce matériau 

est très flexible et aussi robuste. Le PDMS (PolyDiMethylSiloxane) est donc 

devenu rapidement un candidat privilégié pour le développement des 

nanocomposites utilisés dans les applications microfluidiques [124]. 

 

3.2.1 Le PDMS élastomère  

 Le PolyDiMethylSiloxane ou le PDMS est un polymère avec un 

comportement analogue au caoutchouc. Il est très utilisé pour la fabrication des 

systèmes microfluidiques à cause de sa biocompatibilité, faible toxicité, sa stabilité 

thermique, transparence optique, faible perméabilité à l'eau, faible conductivité 

électrique, son faible coût et sa facilité de moulage [51, 60, 87, 124]. C’est un 

polymère organo-minéral (une structure contenant du carbone et du silicium) de la 

famille des siloxanes (mot dérivé de silicium, oxygène et alkane) qui présentent la 

propriété de viscoélasticité avec un faible module de Young et un rendement élevé 

de la contrainte (jusqu'à 1000%) par rapport à d'autres polymères [125].  

 Pour la fabrication de dispositif microfluidiques, le PDMS (liquide) mélangé 

à un agent réticulant (agent durcisseur) est versé sur un moule microstructuré et 

chauffé afin d’obtenir une réplique du moule en élastomère (PDMS réticulé) 

montrer dans la figure 3.2 [126]. 

 

Figure 3.2 : Image du PDMS élastomère. 
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 La formule chimique brute du PDMS est (C2H6OSi)n et sa  formule éclatée 

est CH3[Si(CH3)2O]nSi(CH3)3, où n est de répétition du monomère. La structure 

chimique du PDMS est représentée sur la figure 3.3 [127]. En fonction de la taille 

de la chaine du monomère, le PDMS non réticulé pourra être presque liquide (n 

faible) ou semi solide (n grand). Les liaisons siloxanes permettent d’obtenir une 

chaine de polymère flexible avec un haut niveau de viscoélasticité. 

 

Figure 3.3 : La structure chimique du PolyDiMethylSiloxane (PDMS). 

 Après réticulation, le PDMS devient un élastomère hydrophobe. Ainsi les 

solvants polaires comme l’eau ont du mal à mouiller le PDMS et conduit à 

l’adsorption des contaminants hydrophobes présents dans l’eau à la surface du 

PDMS. Ainsi, la réticulation conduit le PDMS à des propriétés de résistance à 

haute température, de fortes tenues aux rayons UV, IR et à de nombreuses 

agressions extérieures. 

 Une oxydation du PDMS, à l’aide d’un plasma, modifie la chimie de surface 

du PDMS et produit des terminaisons silanol (SiOH) à sa surface. Ce procédé 

rend également la surface chargée négativement et permet de coller le PDMS de 

manière covalente sur une surface de verre également oxydée grâce à la création 

de liaison Si-O-Si [126-128]. Que la surface du PDMS soit oxydée au plasma ou 

non il ne laisse pas l’eau, le méthanol ou l’éthanol s’infiltrer et le déformer. Par 

contre le PDMS se déforme et gonfle en présence de chloroforme et d’éther et 

dans une moindre mesure en présence d’acétone et de propanol [126-128]. 

 

3.2.2 Différents type de nanoparticules de charges dans le PDMS 

 D’un point de vue général, nous pouvons classer les nanocomposites 

suivant le facteur de forme de la nanoparticule incorporée (c.à.d. le rapport entre 

la plus grande dimension autrement la longueur et l’épaisseur ou le diamètre). Il 

n'y a pas de définition spécifique de la nanoparticule, mais celle donnée par de 

récentes publications [113-114] dictent le fait que les nanoparticules doivent avoir 
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au moins une de leurs dimensions morphologiques inférieure à 100nm et peuvent 

être classés en fonction de leur forme géométrique [127-128].  

 Les nanoparticules se retrouvent sous différentes déclinaisons possibles : 

des sphères, des tiges, des tubes, des fibres, des fils et mêmes des formes 

aléatoires [129]. Ils peuvent avoir des formes non uniformes avec des tailles 

différentes comme ils peuvent être de simples sphères [127]. Et suivant leurs 

morphologies la concentration nécessaire au passage d'un matériau isolant à un 

matériau conducteur change fortement. En effet, ce passage d'isolant à 

conducteur voit la résistivité changer drastiquement sur plusieurs décades, il est 

communément appelé seuil de percolation. Ainsi, ces formes et ces tailles jouent 

un rôle important dans la détermination du seuil de percolation, la capacité de 

mélanger uniformément des nanoparticules avec la matrice du polymère ainsi que 

le module d'élasticité mécaniques (module de Young) de la matrice du polymère 

après l'ajout de nanoparticules. De plus, le rapport de la longueur sur la largeur 

semble jouer un rôle important dans le seuil de percolation, comme il semble aussi 

que les chemins de conduction électrique sont, en général, plus facilement crée 

entre les nanoparticules longues et minces [127].  

 Différentes nanoparticules métalliques élémentaires, ainsi que des 

nanoparticules composées (alliages, borures, carbures, nitrures, oxydes, 

phosphures et sulfures) sont disponibles dans le commerce. Une bonne partie de 

ces nanoparticules sont constituées soit de métaux (argent, or, aluminium, cuivre, 

etc...), soit de composés de carbones (carbone, fullerènes, graphène, nanotube 

de carbone "CNT", etc...), soit d'alliages (zinc fer, hafnium, Niobium, etc...) et 

mêmes d'oxydes (SiO2, ZnO, TiO2 etc...). Ils sont d'un grand intérêt en raison de 

leur bonne conductivité [127].  

 Lors de l’ajout de nanoparticules de renfort dans une matrice polymère 

(dans notre cas le PDMS), de nombreux paramètres tels que la longueur et le 

poids moléculaire des chaînes polymère, la taille et la distribution des renforts, ou 

encore la nature des surfaces de contact et des interactions jouent un rôle sur le 

comportement local (à l’interface) et global du matériau composite [118-127]. 

 Les nanoparticules conductrices généralement utilisées pour élaborer les 

PDMS conducteur ou le C-PDMS sont les nanoparticules de noir de carbone ou 

CB (Carbon Black), les nanoparticules de nanotubes de carbone ou CNT (Carbon 

NanoTube) et les micro et nanoparticules d'argent [120-121, 127]. 
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3.2.2.1 Le nanocomposite à base de nanoparticule de noire du carbone (CB-

PDMS) 

  Les nanoparticules de noir de carbone CB ont été largement utilisées pour 

l'élaboration du PDMS conducteur. Les premiers travaux sur l'élaboration du C-

PDMS à base nanoparticule de CB (CB-PDMS) ont été breveté par Colmer en 

1952. A cette époque, le micromoulage n'a pas été encore étudié. Mais 

récemment, Quake etal. ont utilisé la même technique présenté par Colmer pour 

élaborer le C-PDMS par le renforcement avec de nanoparticules du CB (Vulcan 

XC72; Cabot) à une concentration massique de 10% [120, 127]. Ils ont observé 

que la conductivité électrique augmente avec la concentration du CB dans PDMS 

de 5,6 × 1014 à ~ 5 × 101 (Ω.m) (figure 3.4). 

 

Figure 3.4 : La conductivité électrique en fonction de la concentration de CB dans 

le PDMS [120].  

 La conductivité du CB-PDMS nanocomposite est indiquée dans la figure 3.4 

et tracée en fonction de la concentration massique des nanoparticules 

conductrices du CB. Le seuil de la concentration de l'apparition d'une bonne 

conductivité dans CB-PDMS nanocomposites est d'environ 5-10%. La conductivité 

σ augment rapidement au-delà du seuil. De plus, lorsque la concentration est trop 

élevée, le CB-PDMS nanocomposite devient mécaniquement beaucoup plus 

rigide donc facile à casser et malheureusement difficile à élaborer. L'obtention 

d'une bonne conductivité avec la concentration la plus basse possible est donc 

essentiel [120, 127]. 
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3.2.2.2 Le nanocomposite à base nanoparticule de nanotubes de carbone (CNT-

PDMS) 

 Depuis la découverte des nanotubes de carbone CNT par Iijima en 1991 

[130], de nombreuses applications potentielles ont été proposées afin d'exploiter 

leurs propriétés extraordinaires, dans différents domaines tels que la 

nanoélectronique, les nanocapteurs chimiques et physiques, les biocapteurs, les 

actionneurs et les sondes à balayage [131]. En 2007, Yi Kuen Li etal. ont élaboré 

pour la première fois le CNT-PDMS nanocomposites. Et comme le montre la 

figure 3.5, la conductivité dépend fortement de la concentration massique du CNT 

dans le PDMS. Ils ont ainsi montré un seuil de concentration de l'apparition d'une 

bonne conductivité autour de 3-5% [132].  

 

Figure 3.5 : La conductivité électrique en fonction de la concentration de CNT 

dans le PDMS [133]. 

 En 2007 Junyong Lu etal. ont montré que le CNT-PDMS peut être 

facilement utilisé comme un nouveau matériau piézorésistive qui peut être utilisé 

dans la technologie des MEMS à faible coût. Ce nanomatériau possède un 

potentiel important dans les applications des nanocapteurs et des systèmes 

microfluidiques à bases de PDMS [137]. En 2009, Liu Chao-Xuan et Jin-Woo Choi 

ont montré une technique très abordable d'impression des motifs en C-PDMS 

fabriqués en mélangeant des nanotubes de carbone multi-parois ou MWCNT 

(Multi Wall Carbon NanoTube) intégrés dans le PDMS [132-134]. Le problème 

avec le CNT qu'il est extrêmement difficile d'obtenir un CNT purement métallique 

(habituellement nous obtenons 40% métallique et 60% semi-conducteur). 
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3.2.2.3 Composites de PDMS à base microparticules d'argent 

 L'argent (Ag) est le métal qui a la plus haute conductivité parmi tous les 

métaux et il est disponible sous forme de poudre ou particule. En 2007, X.Z. Niu 

etal. ont exploité cette propriété des particule d'argent et ont été les premiers à 

démontrer la possibilité du micromoulage de composite à base de particule 

d'argent Ag-PDMS qui est électriquement conducteur. Ils ont utilisé des 

microparticules d'argent de 1-2 µm de diamètre et ils étaient en mesure d'atteindre 

une conductivité de 102 (Ω.m)-1 avec une concentration de 86% d'argent dans le 

PDMS comme le montre la figure 3.6 [120]. 

 

Figure 3.6 : La conductivité électrique en fonction de la concentration d'Ag dans le 

PDMS [120]. 

 

3.2.3 Notion sur la méthode d'élaboration du PDMS conducteur 

 Les polymères nanocomposites sont des matrices de polymères renforcées 

par des nanoparticules, tandis que les polymères composites classiques sont 

renforcés par des microparticules. Les méthodes complexes d’élaboration 

nécessitent une mise en œuvre délicate pour espérer obtenir une dispersion 

satisfaisante [117, 135].  

 Différentes voies d’élaboration des polymères nanocomposites peuvent être 

mises en avant : la polymérisation in situ, le mélange en solution, le mélange par 

cisaillement, le mélange par ultrasons à haute et basse fréquence et 

l’incorporation à l’état fondu [135]. 
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Figure 3.7 : Une image microscopique de la dispersion des nanoparticules de CNT 

dans une solution de PDMS et le chloroforme [117]. 

 

 Afin d'élaborer le C-PDMS nanocomposite ayant des propriétés améliorées 

telles que la conductivité électrique, la piézorésistivité ou la magnétisation en 

fonction de la concentration des nanoparticules dans la matrice du PDMS 

polymère, les nanoparticules doivent être mélangés de manière sensiblement 

homogène et uniformément réparties dans la matrice de PDMS polymère (figure 

3.7) [117]. La dispersion est la clé du développement du C-PDMS nanocomposite 

de haute qualité avec des propriétés uniformes. 

 Parmi les principales méthodes de dispersion, nous pouvons citer trois qui 

sont particulièrement intéressantes : le mélange par cisaillement mécanique, par 

agitation magnétique, et les ultrasons. Pour l'optimisation des processus de 

dispersion dans la préparation du C-PDMS, ces trois approches doivent être 

combinées pour avoir une meilleure uniformité de répartition des nanoparticules 

dans la matrice de PDMS polymère [127, 135]. 

 Le processus général fonctionne pour tous les différents nanocomposites à 

base de PDMS (figure 3.8) [136]. Pour obtenir du C-PDMS homogène, une 

quantité de nanoparticules est distribuée dans un solvant organique à l'intérieur 

d'un bécher métrique, tel que l'heptane, le toluène ou le chloroforme, par 

l'intermédiaire d'ultrasons à haute fréquence. Par la suite, le PDMS liquide est 

ajouté à une solution séparée de solvant organique, et agiter avec un agitateur 

magnétique. Ensuite, les deux solutions sont mélangées ensemble pour une 

agitation ultrasonore à haute fréquence pour assurer une dispersion suffisamment 

uniforme des nanoparticules dans le PDMS. Le nanocomposite, ainsi préparé à 
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base de PDMS, est mélangé mécaniquement jusqu'à ce que le solvant organique 

s'évapore. Il est hautement souhaitable de minimiser le temps nécessaire pour 

sécher complètement la solution organique. En augmentant la température du 

contenant de nanocomposite. Après l'évaporation complète du solvant et avant la 

microfabrication de nanocomposite polymère, l'agent durcisseur (l'autre partie de 

polymère PDMS) devrait être introduite dans le mélange. On mélange 

manuellement dans un rapport de 10:1 [135-136]. 

 

Figure 3.8 : Le processus général d'élaboration du nanocomposites à base de 

PDMS [136]. 

 

3.3 Modélisation des propriétés mécaniques du PDMS conducteur 

 Comme le C-PDMS fait parti de la famille des polymères nanocomposites, 

de nombreuses propriétés peuvent être ajustées précisément en modifiant le 

rapport entre le PDMS pré-polymère de base et l’agent durcisseur ainsi que la 

concentration de renforcement des nanoparticules dans la matrice du PDMS. Pour 

les formulations utilisées, il est nécessaire de connaitre l’ensemble de ces 

propriétés à un niveau élevé de précision surtout celles en lien avec l’élasticité 

[137]. 

 Donc une des principales motivations du développement de C-PDMS 

nanocomposites est de produire un nouveau matériau souple avec des propriétés 

mécaniques améliorées comme le module de Young, la flexibilité, la contrainte à 

la rupture etc... A des faibles concentrations de charges, l'intégration des 

nanoparticules dans la matrice PDMS permet de produire un effet désiré sans 

changer de la nature souple des polymères. Les matériaux obtenus ont montré de 

meilleures propriétés mécaniques que le polymère initial [138]. 
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3.3.1 Propriétés mécanique expérimental du PDMS conducteur 

 Afin de comprendre les caractéristiques mécaniques du C-PDMS 

nanocomposites, une force de contrainte est appliquée sur une couche mince de 

C-PDMS nanocomposite (figure 3.9), celui-ci réagit en se déformant de deux 

façons : d’abord par une rétraction de sa longueur (compression) le long de l’axe 

de la contrainte et par une extension dans le plan normal à l’axe de la contrainte. 

La contrainte est définie comme : 

𝜍 =
𝐹

𝐴
      (33) 

Où F représente la force appliquée sur le corps et A est la surface perpendiculaire 

à la direction de la force. La déformation est l’allongement relatif par rapport à la 

taille initiale L0 du corps dans l’axe de la contrainte. Quand la contrainte est faible 

et qu’on se trouve dans un régime linéaire, la déformation s'exprime : 

휀 =
∆𝐿

𝐿0
     (34) 

Où L est la longueur du corps sous contrainte et ∆L la variation de la longueur 

sous l’action de la contrainte [137]. 

 

Figure 3.9 : La contrainte mécanique en compression et en extension. 

 En général, dans la plupart des polymères nanocomposites, le rapport entre 

la contrainte et la déformation est linéaire lorsque la contrainte est loin de la 

résistance maximale à la traction du matériau. Ce rapport est le module de Young 

et il s’exprime comme suit : 

𝐸 =
𝜍

휀
      (35) 

 Cette linéarité de la réponse de la contrainte-déformation est montrée dans 

la figure 3.10 qui résume les résultats obtenus expérimentalement dans une étude 
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effectuée sur des nanocomposites [133, 137, 139]. Afin de faciliter une meilleure 

exploitation des propriétés mécaniques du matériau dans le cadre de la 

modélisation, les valeurs du module d'élasticités sont calculées à partir des 

essaies expérimentaux. De plus, les propriétés de ces matériaux en réponse à 

une force de traction sont également calculées à partir des essaies expérimentaux 

afin de caractériser davantage la réponse mécanique de ces nanocomposites. 

 
Figure 3.10 : La réponse de la force de contrainte en fonction de la déformation 

[133, 139]. 

 

3.3.2 Modèle de l'évolution du comportement mécanique du PDMS conducteur en 

fonction de la concentration de l'agent réticulant 

 Le comportement mécanique du C-PDMS nanocomposite est lié à la valeur 

du module de Young. Ce dernier peut être mesuré en observant la déformation 

d'une poutre encastrée d'un simple-côté. Ce module dépend fortement de la 

géométrie et des procédés de fabrications [140-141]. 

 Nous rappelons que la matrice polymère est composée de deux parties : la 

résine de base de polymère et le durcisseur qui rend le PDMS plus dur. En 

général, les deux parties sont mélangées selon un rapport en poids généralement 

de 10:1 (PDMS:réticulant). En fait, ce rapport de mélange influence sur les 

propriétés mécaniques du C-PDMS nanocomposite à travers le module de Young 

E, en leur donnant une large gamme d'applications. L'augmentation du rapport de 

mélange du PDMS pré-polymère à l'agent durcisseur ajouté, réduire la valeur du 

module d'Young E, comme indiqué sur la figure 3.11 [140]. 
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Figure 3.11 : L'évolution du module de Young en fonction de rapport de 

concentration PDMS:agent réticulant [140].  

 De plus, la valeur du module de Young E du PDMS dépend de l'épaisseur 

de l'échantillon et du procédé de fabrication. Ce module diminue fortement avec la 

croissance de l'épaisseur comme représenté sur la figure 3.12 [141]. 

 

Figure 3.12 : L'évolution du module de Young en fonction de l'épaisseur de la 

couche de PDMS 10:1 [141]. 

 

3.3.3 Modèle de l'évolution du comportement mécanique du PDMS conducteur en 

fonction de la concentration de nanoparticules conductrice 

 Plusieurs travaux expérimentaux ont montré que les propriétés mécaniques 

du C-PDMS nanocomposite dépendent de la concentration de nanoparticules. 

Ceci serait dû à l'amélioration de l'interaction entre les nanoparticules de renforts 
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et la matrice du PDMS polymère et même l'amélioration de l'interaction des 

nanoparticules. Cette amélioration se manifeste différemment selon le type de 

nanoparticule utilisée [135]. Le critère principal est d'améliorer l'adhérence entre 

les molécules qui interagissent. De plus, d'autres facteurs peuvent influencer sur 

ces propriétés mécaniques telles que la taille, la forme et la nature des 

nanoparticules de charges ainsi que leurs dispersions dans la matrice [135].  

 

Figure 3.13 : L'évolution du module de Young en fonction de la concentration des 

nanoparticules [133]. 

 Le module de Young mesuré expérimentalement pour du PDMS pur se 

trouve autour de 0.59MPa [127]. Cette valeur est en conformité avec les valeurs 

citées dans la littérature 0.36-0.87MPa [127, 135]. La figure 3.13 l'évolution des 

valeurs expérimentale du module de Young pour les nanocomposites fabriqués 

pour différentes concentration de nanoparticule (les nanotubes de carbone dans 

ce cas précis) [127, 135]. Le module de Young augmente avec la concentration de 

nanoparticules de CNT dans la matrice PDMS.  

 

3.4 Modélisation des propriétés électriques du PDMS conducteur 

 La conduction électrique dans les polymères conducteurs est une propriété 

d'un grand intérêt pour la communauté scientifique et industrielle. Ce type de 

polymère conducteur a déjà été largement utilisé dans les capteurs de contrainte 

mécanique, de pression, ou encore dans les étiquettes RFID pour la traçabilité 

des produits [111, 115, 117, 122, 133, 141-145].  
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 Le principe physique de conduction électrique de base est le même dans 

tous les polymères conducteurs. La quantité des nanoparticules de charge 

conductrices ajoutées à la matrice polymère isolante entraînent la création de 

chemin conducteur. La distribution spatiale locale des nanoparticules conductrices 

et des chemins conducteurs changent la conductivité électrique du matériau. 

 En fonction du type de charge conductrice utilisée, le niveau de conductivité 

électrique atteint par les nanocomposites est assez variable. Il est possible de 

distinguer deux approches expliquant les mécanismes de conduction électrique 

dans les polymères conducteurs : (i) Le mécanisme de conduction par percolation, 

et (ii) Le mécanisme de conduction par effet tunnel quantique [116, 145]. 

 

3.4.1 Mécanisme de la conduction par percolation dans le C-PDMS 

 Le mécanisme de conduction électrique dans les polymères conducteurs 

peut s'expliquer par la théorie de percolation qui traite de la probabilité de former 

des chaînes d'éléments conducteurs ou des chemins conducteurs [127, 145-147], 

à travers un réseau d'éléments tel qu'il est schématisé dans la figure 3.14 [116].  

 

Figure 3.14 : Le schéma du mécanisme de conduction par percolation dans le C-

PDMS sous pression uniaxial : (a) Création des chemins conducteurs. (b) 

Destruction des chemins conducteurs. 

 Le seuil de concentration de nanoparticules nécessaire à l'apparition d'une 

bonne conductivité, appelé seuil de percolation pC, se traduit par une 

augmentation drastique de plusieurs décades de la conductivité par un très faible 
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ajout de charge de nanoparticules (figure 3.15). Le seuil de percolation dépend de 

plusieurs paramètres dont ceux liés aux charges tels que la nature et la 

morphologie (taille, forme et rapport de forme) et d’autres paramètres liés à la 

matrice tels que sa nature et sa composition [117, 147]. 

 Notre étude s'est appuyée sur cette théorie pour décrire le comportement 

du matériau CB-PDMS. En effet, l'aspect uniforme des nanoparticules de CB 

favorise ce type de mécanisme de conduction. Ainsi, au-dessous du seuil de 

percolation dans la figure 3.15 indiquée par la zone A [117, 147], nous avons une 

faible concentration des nanoparticules conductrices de charge, conduisant à la 

formation des chemins non-continus à travers le matériau qui est en dessous de la 

concentration critique : Donc la conductivité électrique est très faible. Après 

l'augmentation de la concentration des nanoparticules conductrice de charge, la 

conductivité augmente soudainement dans la zone B (figure 3.15) [117, 147]. 

 

Figure 3.15 : La conductivité électrique en fonction de la concentration du CB. 

 L'augmentation de la concentration des nanoparticules conductrice de 

charge, diminue suffisamment la distance entre deux particules voisines pour les 

amener quasiment en contact, conduisant à la formation d'un chemin conducteur 

local [117, 147]. Si les chemins conducteurs locaux traversent toute la matrice 

isolante, un chemin conducteur se forme pour contribuer à la conductivité 

électrique volumique du matériau [116]. Ensuite, la conductivité électrique du 

composites augmente en puissance la loi de percolation. Ce processus est appelé 

l'effet de percolation. La concentration de particules de charge à ce stade est 

désigné comme le seuil de percolation pc comme indiqué dans la figure 3.15. Au-
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delà de ce seuil, la conductivité augmente relativement peu avec le taux de 

charges présenté dans la zone C de la figure 3.15 [117, 147]. 

 Il est souhaitable d'avoir la plus faible concentration possible des particules 

conductrices de charge, pour obtenir un matériau conducteur [120-121, 136].  

L'avantage d'un tel matériau, c'est que les propriétés de la matrice (comme la 

transparence, la dureté, la rigidité, ...etc.) sont maintenue [133]. 

 

3.4.2 Mécanisme de la conduction par effet tunnel quantique dans le CPDMS 

 Contrairement aux nanocomposites à base de mécanisme de conduction 

par percolation, dans les nanocomposite à base de mécanisme de conduction à 

effet tunnel quantique, les nanoparticules de charge sont séparées l'une de l'autre 

par une couche mince de matrice isolante qui représente une barrière d'effet 

tunnel [117, 145, 148]. En l'absence de force mécanique externe, la valeur de 

résistance électrique du matériau est extrêmement large. Quand une déformation 

mécanique est induite, l'épaisseur de la couche isolante entre des particules 

conductrices diminue, par conséquent, les particules forment une séquence de 

chemin de tunnel, ce qui entraîne une augmentation importante de la conductivité 

électrique en volume, comme il est illustré dans la figure 3.16 [145]. 

 
Figure 3.16 : Le schéma du mécanisme de conduction à effet tunnel quantique 

dans le C-PDMS sous pression uniaxial. 

 Il a été prouvé que la forme et la dimension des nanoparticules de charge 

sont importantes dans le mécanisme à effet tunnel quantique, y compris la nature 

de la charge et la concentration [145]. En particulier, les nanocomposites élaborés 

en utilisant des nanoparticules nanostructurés et avec des bouts pointus sur la 
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surface présentent une grande variation de la conduction électrique en réponse à 

une contrainte mécanique. En fait, L'augmentation de champ électrique local est 

due à la spécifique morphologie de ces types de nanoparticules qui augmente 

considérablement la probabilité d'effet tunnel à travers la barrière isolante [117, 

148]. En tout cas la conduction à effet tunnel est le mécanisme dominant dans ces 

composites, mais n'est pas le seul présent [145]. 

 

Figure 3.17 : La représentation schématique du modèle de mécanisme de flux de 

courant à effet tunnel. 

 Dans ce type des nanocomposites, la résistance électrique totale est une 

fonction de deux résistances : la résistance la matrice polymère et la résistance à 

travers chaque nanoparticule conductrice (figure 3.17) [117, 149]. On peut décrire 

l'influence de l'effet tunnel entre les nanoparticules voisines et explique la théorie 

de Simmon qui donne la résistance à effet tunnel par l'équation suivante [150] : 

𝑅tunnel =
𝑉

𝐴𝐽
=

ℎ2𝑑

𝐴𝑒2 2𝑚𝜆
exp 

4π𝑑

ℎ
 2𝑚𝜆    (36) 

Où J est la densité de courant, V est la différence de potentiel électrique, e la 

charge quantique de l'électricité, m la masse de l'électron, h la constante de Plank, 

d la distance moyenne entre nanoparticules conductrices, λ la barrière de 

potentiel, et A est l'aire de la section carré de nanoparticules. 

  

3.5 Modélisation de la piézorésistivité du C-PDMS  

3.5.1 L'effet piézorésistive 

 L'effet piézorésistif décrit la variation de la conductivité d'un matériau 

lorsqu'une contrainte est appliquée. Contrairement à l'effet piézoélectrique, la 

piézorésistivité n'est pas réversible, de sorte qu'une application de courant ne 
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provoque pas une contrainte. La piézorésistivité est une propriété du matériau qui 

modifier sa résistivité électrique sous l'application d'une contrainte ou une 

déformation mécanique. La résistance électrique R est définie comme : 

𝑅 = 𝜌 
𝑙

𝑆
     (37) 

Avec ρ, l et S sont respectivement la résistivité électrique du matériau, la longueur 

de la structure de l'obstacle et de la section de surface de la structure de l'obstacle 

[145]. 

 

Figure 3.18 : L'effet piézorésistif de la structure soumise à une contrainte externe. 

 Lorsque la structure est soumise à une contrainte externe comme le montre 

la figure 3.18, la variation relative de la résistance est déterminée par des 

changements dans la géométrie (c.-à-d. la dimension) et la résistivité comme on le 

voit dans l'équation ci-dessous : 

∆𝑅

𝑅
=

∆𝜌

𝜌
+

∆𝑙

𝑙
−

∆𝑆

𝑆
        (38) 

Où R est la résistance électrique initiale et ∆R est la variation de résistance 

électrique par une application d'une contrainte [145, 151-152].  

 Dans ce cas ∆R/R=(1+2.ν).ε + ∆𝜌/𝜌, l'effet piézorésistif est dû au 

changement dans les facteurs géométriques (1 + 2.ν).ε et la résistivité relative 

∆𝜌/𝜌. Où ν est le coefficient de Poisson et ε est la déformation due à la contrainte 

mécanique appliquée [145, 151-152]. 

 

3.5.2 Modèles analytique du comportement piézorésistive dans le C-PDMS  

 La liste des nanoparticules utilisée pour obtenir des nanocomposites 

piézorésistive est large. Afin d'illustrer ce comportement piézorésistive, le CB peut 

être utilisé en tant que phase conductrice du nanocomposite polymères 

conducteurs. Les travaux de recherches sur les propriétés électriques des 
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composites polymères ont attiré beaucoup d'intérêt [111-117, 122, 133, 145, 147]. 

Avec une concentration appropriée de nanoparticules de CB, les nanocomposites 

peuvent posséder en même temps une flexibilité acceptable ainsi que la propriété 

de piézorésistivité. Ce type de matériau peut être utilisé comme l'élément sensible 

des capteurs flexibles tels que les capteurs de pressions et les capteurs tactiles, 

etc... [143, 145, 149]. L'étude de la relation entre la pression externe appliquée et 

la valeur de la résistance électrique du composite est la clé de la fabrication de ce 

type de capteur [153]. 

 Zhang etal. [154] ont étudié la piézorésistivité des composites polymères 

conducteurs. Ils ont constaté que la résistance électrique du matériau 

nanocomposite diminue avec l'augmentation pression uniaxial. Pour expliquer ce 

phénomène, ils ont utilisé un concept de ''chemin conducteur'' pour décrire la 

nanostructure des composites. Chaque chemin conducteur est constitué de 

nanoparticules conductrices [154]. Ils ont estimé que la résistance totale dans les 

nanocomposites conducteurs est exprimée par la résistance entre les 

nanoparticules conductrices adjacentes. Sur la base de la théorie du courant de 

l'effet tunnel, la résistance totale du composite peut être calculé par :  

𝑅 =  
𝐿

𝑁
  

8𝜋ℎ𝑠

3𝑎2𝛾𝑒2 exp 𝛾𝑆     (39) 

Où L est le nombre de particules formant un seul chemin conducteur, N est le 

nombre de chemins conducteurs, h est la constante de Plank, s est l'épaisseur de 

la couche isolant, a2 est la section de coupe transversale, e est la charge 

électronique, et g est calculé par : 

𝛾 =
4𝜋

ℎ
 2𝑚𝜑     (40) 

Où f est la hauteur de la barrière de potentiel entre particules adjacentes, m est la 

masse électronique.  

 Ils ont estimé que l'épaisseur de la couche isolante (la distance entre les 

particules conductrices) diminue si une contrainte est appliquée sur l'échantillon, 

qui est causée par la différence de compressibilité entre les particules de charge 

et de la matrice. La diminution de séparations entre les particules donne lieu à la 

diminution de la résistance de composite. En se basant sur l'analyse de la relation 

entre la pression uniaxial, la séparation entre les particules, la contrainte de 

déformation, le module de compression de matrice de polymère, le diamètre des 
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particules, et la concentration volumique des particules de charges un modèle 

mathématique a été construit pour avoir la piézorésistivité [153-154] : 

∆𝜌 𝜍 

𝜌 0 
=  1 −

𝜍

𝐸
 × 𝑒𝑥𝑝  −

4𝜋 2𝑚𝜑

ℎ
× 𝐷 ×   

𝜋

6×𝜙
 

1

3
− 1 ×

𝜍

𝐸
   (41) 

Où σ est contrainte appliquée, R(σ) et R(0) sont les résistances électriques du 

composite sous pression et sans pression, respectivement, D est le diamètre des 

particules de charge, ϕ est la concentration volumique des particules, M est le 

module de compression de matrice de polymère. Ce modèle peut être utilisé pour 

expliquer le phénomène lequel où la piézorésistivité est monotone décroissante.  

 Maris Knite etal. [117] ont étudié la relation entre le stress et la résistance 

électrique de poly-isoprène composite chargé par des nanoparticules de CB. Chen 

etal. [155] ont travaillé sur la piézorésistivité du graphite nanofeuilles conducteur 

qui renforce une matrice de polymère de silicone. Ils ont tous trouvé que la 

résistance électrique du composite augmente avec l'augmentation de la 

contrainte. Pour expliquer ce comportement, ils ont examiné les changements 

dans les distances de séparations des nanoparticules sous une contrainte 

appliquée, et aussi étudier la destruction de chemins conducteurs résultant de la 

déformation de la matrice. En se basant sur l'analyse de la relation entre la 

contrainte de déformation de la matrice, la séparation des nanoparticules et le 

nombre de chemins conducteurs, l'équation (4) a été utilisée pour exprimer la 

réponse du matériau [153] : 

ln 𝑅 = ln 𝑅0 + ln 1 +  ∆𝑙 𝑙0   +   𝐴𝑖 ×  ∆𝑙 𝑙0  𝑖 𝐾
𝑖=1  (42) 

Où R0 est la résistance initiale du composite, ∆l est la déformation de l'échantillon, 

L0 est l'épaisseur initiale de l'échantillon, K est un nombre entier, Ai (i = 1,2,..., K) 

est un coefficient. Ce modèle peut être utilisé pour expliquer le phénomène de 

l'augmentation de la résistance avec le stress.  

 Les matériaux nanocomposites polymères conducteurs peuvent ainsi 

montrer deux comportements opposés : les matériaux composites qui voient leurs 

résistance électrique diminuer en augmentant la pression externe appliquée, ils 

sont appelés matériaux à effet du coefficient de pression négative de la résistance 

(NPCR) [145]. D'autre part le comportement inverse, c'est à dire l'effet du 

coefficient de pression positive de la résistance (PPCR), où la résistance 

électrique s'augmente avec l'augmentation de la pression externe appliquée [145].  
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 Donc, il existe trois types de changement dans les réseaux conducteurs 

des nanocomposites [153] :  

(i) La variation de la résistance électrique entre les particules 

adjacentes du noire de carbone CB.  

(ii) la destruction des chemins conducteurs efficaces.  

(iii) L'augmentation des chemins conducteurs efficaces en récupérant 

les réseaux conducteurs [116, 139, 149].  

 Les résultats de recherche mentionnés ci-dessus présentent deux 

comportements opposés : une piézorésistivité monotone décroissante et un 

piézorésistivité monotone croissante. Les recherches antérieures ont indiqué que 

cette différence a une relation avec la valeur de l'intervalle de la pression 

mécanique externe, le type de particules conductrices de charges, la structure, la 

concentration volumique et l'étendue de gonflement, ... etc. Cependant, les 

modèles existants ne peuvent pas être utilisés pour expliquer ces deux 

phénomènes opposés en même temps [156]. 

 La piézorésistivité de CB-PDMS a une valeur de pression critique qui 

augmente avec l'augmentation de la concentration de nanoparticules de CB 

(figure 3.19) [156]. En dessous de la valeur de cette pression critique, la 

résistance diminue avec l'augmentation de la pression appliquée et au-dessus de 

la valeur de cette pression critique, la résistance augmente avec croissance de la 

pression appliquée [153, 156-160]. 

  

Figure 3.19 : La valeur de la pression critique qui augmente avec l'augmentation 

de la concentration des nanoparticules [156].   
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3.5.3 Modélisation et simulation du comportement piézorésistive dans le C-PDMS 

3.5.3.1 Identification des composants du tenseur de piézorésistivité 

 On parle de la piézorésistivité souvent dans les matériaux 

semiconducteurs. Donc la piézorésistivité dans les semiconducteurs est 

principalement due à l'altération de la structure de bande et les changements 

induits sur la mobilité des porteurs ainsi que leurs densités [161-163]. La 

piézorésistivité peut également être décrite en termes de changement de la 

résistivité du matériau suite à l'application d'une contrainte mécanique [164-166]. Il 

existe des procédés bien connus, basés sur ce principe, qui sont utilisés dans les 

systèmes de détection. Spécialement dans l'extraction des coefficients de 

piézorésistivité dans des micropoutres [164] ou des membranes [165]. 

 Dans l'effet piézorésistif, la relation entre le vecteur champ électrique E et le 

vecteur densité de courant électrique J devient comme suit [7, 165-166] : 

𝐄 = 𝜌𝐉 + ∆𝜌𝐉         (43) 

Où ρ est la résistivité électrique et Δρ est la variation de la résistivité. 

Généralement, ρ et Δρ sont des tenseurs de rang 2 (matrices). La variation dans 

la résistance est liée à la contrainte σ, (écriture des équations de piézorésistance) 

ou à la déformation ε, (écriture des équations d'élastoresistance) par la relation 

constitutive : 

∆𝜌 = 𝚷𝜍     (44) 

∆𝜌 = 𝐌𝜍           (45) 

Où Π est le tenseur de piézorésistance (unité SI : Pa-1Ω⋅m) et M est le tenseur de 

élastoresistance (unité SI : Ω⋅m). Notez que ces deux quantités sont les propriétés 

propres des matériaux piézorésistifs. Π et M sont dans ce cas des tenseurs de 

rang 4, cependant ils peuvent être représentés en tant que matrices, si la 

résistivité, la contrainte et la déformation sont convertis en vecteurs dans une 

notation en indice réduite.  

 Les structures à base de C-PDMS piézorésistif présentent une variation de 

leur résistivité à toute application de contrainte. Après la résolution des équations 

modélisant le comportement de structures mécaniques, nous pouvons arriver à 

identifier ainsi la répartition des contraintes et des déformations. Dans un second 

stade et en résolvant les équations modélisant le comportement élastorésistif, 

nous devons arriver à lier les déformations aux changements de résistivité.  
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 Ce couplage physique à "sens-unique" entre le comportement mécanique 

et les propriétés électrique du C-PDMS peut être modélisé mathématiquement en 

se basant sur la relation liant le vecteur champ électrique E et le vecteur densité 

de courant électrique J dans les équations (43), (44) et (45) [7, 103, 152, 163, 

165-166].  

 Afin que notre modèle soit le plus proche de la réalité, les paramètres 

décrivant les propriétés piézorésistifs sont, au fait, extrait de mesures 

expérimentales et introduits manuellement dans le tenseur de piézorésistivité dans 

l'interface du logiciel de simulation Comsol Multiphysics [103]. En effet, la relation 

de l'équation (43) lie la matrice de variation de la résistivité (tenseur d'ordre 2) à la 

matrice de contrainte (aussi un tenseur d'ordre 2). Ceci signifie que le tenseur de 

piézorésistivité est un tenseur d'ordre 4. Ainsi l'expression tensorielle de l'équation 

(43) devient comme suit : 

𝐄i = ρij 𝐉
j + 𝚷𝐢𝐣𝐤𝐥σ

kl 𝐉j     (46) 

La convention de la sommation d'Einstein est utilisée. Cette équation implique que 

Δρij=Πijklσ
kl. Le tenseur Π possède un certain nombre de propriétés de symétrie qui 

résultent du fait de la symétrie des tenseurs de contraintes [151-152], de 

déformation et de variation de résistivité respectivement σ, ε et Δρ et peuvent 

aussi être représentées dans les formes suivantes : 
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  (47) 

Une des conséquences de cette symétrie, est la possibilité de représenter σ, ε, 

et Δρ comme des vecteurs à six composantes. En réalité, il y a deux conventions 

de classement de ces composantes dans ces vecteurs. L'interface de la 

piézorésistivité de Comsol utilise la notation de Voigt très utilisée dans la littérature 

[167]. Ainsi l'écriture indicielle de chaque tenseur se trouve réduite par exemple 

π1111=π11, π1122=π12 et π2323=π44 [161-163]. 

Une fois convertie la distribution de contrainte ou de déformation à travers la 

structure nanocomposite de C-PDMS en distribution de variation de résistivité, 

nous pouvons passer à la modélisation de l'écoulement du courant électrique dans 

un milieu conducteur dans le cas quasi-statique régie par l'équation de continuité 

sous la forme [103] : 
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∇  𝐉 − 𝐉e +
𝜕

𝜕𝑡
𝐃 = 𝐐j    (48) 

Où J est le vecteur courant induit, Je inclus la source de courant électrique externe 

qui ne résulte pas de la conductivité propre du matériau, D est le vecteur 

déplacement du champ électrique, et Qj est le terme du courant de source. En 

général, aussi bien Qj et Je sont supposés nuls dans les matériau piézorésistifs 

[103]. Dans le régime stationnaire ou quasi-statique, nous pouvons lier 

l'expression du courant au champ E par la relation fondamentale : 

𝐉 = 𝜍𝑒 . 𝐄     (49) 

Où σe est le tenseur de conductivité électrique (l'indice e est utilisé afin de 

distinguer la conductivité électrique du tenseur de contrainte) qui définie notre 

matériau typiquement anisotrope C-PDMS. 

En reliant E et D au potentiel électrique par l'expression E=-∇V et D=ε0εrE, 

où ε0 est la permittivité dans le vide et εr le tenseur permittivité relative, on arrive à 

l'expression suivante : 

−∇ 𝜍𝑒 . ∇𝑉 − 𝐉e +
𝜕

𝜕𝑡
 휀0휀𝑟 . ∇𝑉  = Qj    (50) 

 Les équations (49) et (50) forment en réalité la base de l'interface courant 

électrique du logiciel Comsol. Les équations modélisant la piézorésistivité sont 

formulées par convention dans la forme résistif. Ainsi l'équation (49) devra être 

inversée afin de donner l'expression suivante :  

𝐉 =  𝜍𝑒
−1 + ∆𝜌 . 𝐄    (51) 

 Aux extrémités du matériau, là où est injecté et récupéré le courant 

électrique, nous devons appliquer des conditions aux limites sur le courant par 

l'expression suivante : 

−𝐧. 𝐉 = 𝐽𝑛      (52) 

Qui impose la valeur de la composante normale du courant électrique traversant 

cette frontière. Quand cette composante normale Jn est positive cela veux dire que 

le courant électrique est sortant de cette surface [151-152]. 

En se basant sur l'équation (46), nous avons besoin de quatre indices pour 

identifier les coefficients de piézorésistivité π. Ces différents indices identifient, en 

réalité, l'ordre des composantes du champ électrique (différence de potentiel 

mesurée), la densité de courant (courant électrique), et le troisième et quatrième 
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indice identifient la contrainte appliquée (la contrainte possède deux composantes 

directionnelles). Ainsi la variation relative dans la résistivité peut être résumée 

dans la relation de Kanda [162] :  

∆𝜌𝜔

𝜌
=  𝜋𝜔𝜆 𝜍𝜆

6
𝜆=1       (53)  

Où la direction du courant électrique est définie par l'indice ω en relation avec la 

contrainte mécanique σλ.  

 
Figure 3.20 : Les configurations de test de Smith [168] : (a-i) La mesure du 

courant et de la tension longitudinale (piézoresistance longitudinale), (b-i) la 

mesure du courant et de la tension transverse (piézoresistance transverse), (c-i) la 

mesure du courant longitudinale et de la tension transversal (piézoresistance 

longitudinale-transverse). (ii) cas de la force contrainte en compression, (iii) cas de 

la force contrainte en extension.  

 Dans la figure 3.20, nous montrons la modélisation des coefficients de 

piézorésistivité la notation du tenseur de Bridgman adaptée pour notre matériau 

C-PDMS [152]. Finalement, une identification des valeurs des coefficients de 

piézorésistivité π11, π12 et π44 est faites avec les résultats expérimentaux afin que 

notre modèle soit le plus proche de la réalité [117-153]. 

(b) (a) 

(c) 
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 La résistance totale du nanocomposite peut être calculée en faisant le 

rapport entre la valeur de la différence de potentielle appliquée aux extrémités du 

matériau et le courant électrique total traversant ainsi ce même matériau. 

 

3.5.3.2 Comparaison de la réponse piézorésistive expérimentale avec les résultats 

de simulations 

 Une analyse détaillée sur la dépendance de la sensibilité à la pression 

appliquée sur les matériaux nanocomposites en fonction de la concentration, la 

forme et les dimensions des structures permettent de développer les meilleures 

configurations pour des applications en tant que capteurs de pression. Des 

nanocomposites pour différentes concentrations massique et du PDMS mélangé 

avec l'agent réticulant (durcisseur) dans un rapport usuel de 10:1 sont 

sélectionnés afin d'obtenir le meilleur compromis entre la réponse piézorésistive et 

la facilité du processus de fabrication. Il faut garder un niveau de concentration 

relativement bas des nanoparticules afin de maintenir une souplesse acceptable 

du matériau nanocomposite. 

 

Figure 3.21 : Les échantillons simulés de dimensions 10x10x1 mm3.   

 Afin de pouvoir comparer les résultats de simulation de notre modèle avec 

la réponse, mesurée expérimentalement par Stassi [169], sous pression 

compressive et les autres modèles théoriques proposés par Zhang [154] et 

Lantada [148], des échantillons de dimensions 10x10 mm2 et d'épaisseur 1 mm 

sont simulés (figure 3.21). 
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Figure 3.22 : Comparaison entre la valeur simulée, expérimentale et théorique de 

la résistance électrique Sous la pression en compression [148, 154, 169].  

 Les structures ainsi simulées présentent un comportement isolant lorsqu'ils 

ne sont pas sous pression confirmant l'absence de chemin conducteur. Tandis 

que sous compression la résistance électrique décroit drastiquement en dessous 

de 1 ohm pour une pression de plus de 2 MPa. La figure 3.22 résume les résultats 

expérimentaux [169] et divers résultats de simulations dont les notre. Nous 

pouvons remarquer une résistance initiale (zéro contrainte) de l'ordre de 14 GΩ 

qui décroit fortement sur plus de 9 décades. Ainsi dans le même graphe, les 

résistances obtenues expérimentalement [169] sont comparées à nos résultats de 

simulation ainsi qu'à d'autres modèles [148, 154]. 

 Tous les modèles sont accords avec les résultats expérimentaux ainsi que 

notre modèle par éléments finis. Le modèle proposé par Lantada contient moins 

d'approximation que le modèle de Zhang. Quelques déviation, en particulier à des 

valeurs de compressions plus grandes, peuvent être observées et attribuées dans 

les approximations du calcule des distances entre particules voisines. Il ne faut 

surtout pas omettre la distribution statistique des dimensions des nanoparticules 

ainsi que leurs distances. En effet, de petites variations sur ces grandeurs peuvent 

avoir de grands effets sur les résultats obtenues pour chaque modèle [148, 154]. 

 Dans une situation similaire mais sous traction avec des feuilles de C-

PDMS avec une épaisseur de 1 mm, une largeur de 6 mm, et une longueur de 40 

mm est simulée pour faire une analyse de la piézorésistivité. De même, les 

résultats aussi bien expérimentaux [140, 169] que nos simulations montrent un 
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comportement isolant à l'état initial (zéro contrainte) (>100 GΩ). Mais une chute 

drastique de la résistance électrique sur plus de 10 décades pour une pression de 

traction de l'ordre de 2.5 MPa. Une comparaison entre nos résultats de simulation 

par la méthode des éléments finis et les résultats expérimentaux sont résumés 

dans la figure 3.23. Aux faibles valeurs de pression de traction, il y a un bon 

accord entre notre modèle, celui de Zhang [154] et les résultats expérimentaux 

[140, 169]. Lorsque la traction continue à augmenter une dispersion apparait. Ceci 

peut être attribué à un comportement mécanique non linéaire du matériau 

nanocomposite dans la réalité. Tant que le modèle dépend des paramètres 

empiriques tels que le module de Young, la disparité des propriétés du matériau 

affecte le modèle.  

 
Figure 3.23 : Comparaison entre la valeur simulée, expérimentale et théorique de 

la résistance électrique Sous la pression en traction [148, 154, 169]. 

 

3.6 Conclusion 

 Un des matériaux innovants les plus intéressants rentrant dans la 

fabrication des systèmes microfluidique et des microdispositifs LOC est celui des 

polymères nanocomposites.  L'évolution du monde des polymères 

nanocomposites a commencé, à l'origine, avec les composites structuraux afin 

d'améliorer le comportement mécanique. Ensuite, il a progressé à des polymères 

nanocomposites conducteurs d'électricité. La conductivité électrique est transmise 

dans les polymères nanocomposites en incorporant des nanoparticules 

conductrices dans la matrice de polymère isolante. Un exemple de ces polymères 
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nanocomposites est basé sur le PolyDiMethylSiloxane ou PDMS renforcé par les 

nanoparticules du noir de carbone ou CB (carbon black). En plus de la 

conductivité, très vite est apparue une propriété très utile qui est la piézorésistivité 

ou le changement de résistance électrique avec la contrainte mécanique et la 

déformation dans un polymère nanocomposite conducteur. Cette piézorésistivité 

est due au changement de distance entre les nanoparticules conductrices quand 

le matériau est en compression ou extension. La capacité de détection des 

contraintes mécaniques dans les polymères nanocomposites conducteurs est 

surtout faciliter par la flexibilité des polymères et peuvent ainsi subir une plus 

grande gamme de pression. En outre, à la différence des métaux, leur conductivité 

évolue sur plusieurs décades. 

 Ce chapitre a été consacré à la présentation des polymères 

nanocomposites généralement utilisé dans les systèmes microfluidiques. Après un 

bref aperçu sur les différents modes d'élaboration et les propriétés mécaniques du 

PDMS conducteur, nous avons présenté les différents modèles de la conduction 

électrique.  Nous avons conclue ce chapitre par le modèle que nous avons 

introduit qui est fortement enrichie par les paramètres des matériaux directement 

extrait des mesures expérimentales de la littérature. Ceci afin d'être le plus réaliste 

dans nos simulations. Nous avons comparé nos résultats avec plusieurs modèles 

théoriques préexistant ainsi que des mesures expérimentales qui ont démontré la 

validité de notre approche. Dans le chapitre qui va suivre nous allons utiliser les 

matériaux nanocomposites afin de concevoir un microcapteur original pour la 

mesure des microdébits totalement à base de PDMS. 
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CHAPITRE 4  

MODELISATION, CONCEPTION ET RESULTATS DE SIMULATION DU 

MICROCAPTEUR DE DEBIT A BASE DE C-PDMS 

 
 
 
 
4.1 Introduction 

 Les systèmes microfluidiques peuvent contenir plusieurs dispositifs pour le 

contrôle des fluides, le piégeage de microparticules, la séparation des cellules 

biologiques et l'acquisition de données pour accomplir de nombreuses tâches 

avec des petites quantités de fluide. Ceci est particulièrement vrai dans toutes les 

applications où les quantités de produits actifs doivent être rigoureusement 

contrôlées. Par conséquent, ces dispositifs microfluidiques peuvent être combinés 

ensemble pour constituer de nouveaux dispositifs spécialisés tels que les 

systèmes dits "laboratoires-sur-puce" (LOC) ou les systèmes de micro-analyse (µ-

TAS) [3, 4, 170].  

 

Figure 4.1 : L'intégration du capteur de débit dans le dispositif de LOC. 
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 La figure 4.1 illustre un exemple de système microfluidique d'analyse 

comportant un réseau de microcanaux interconnectés. Dans la même puce, nous 

pouvons intégrer plusieurs microdispositifs comme un analyseur 

électrophorétique, des microdispositifs de chauffages, des micropompes électro-

osmotiques ainsi que des microcapteurs de débit, etc... [4, 51-54]. Plusieurs 

autres dispositifs peuvent être fabriqués avec quelques étapes supplémentaires 

afin d'obtenir des dispositifs microfluidiques plus complet et en général peu 

coûteux avec des capacités d'analyse remarquable [31, 143, 171]. 

 Aussi bien dans le domaine de la microanalyse que dans les systèmes de 

médication automatique, la mesure du débit ou plus exactement du microdébit 

revêt une importance fondamentale dans les réseaux de transport de fluides. En 

effet, les quantités de fluide (liquide) doivent être contrôlées en utilisant des 

capteurs de débit pour de nombreuses applications telles que le tri et la séparation 

des particules, la cytométrie, la synthèse chimique et aussi la polymérisation par 

chaînes de réactions (PCR) [108, 172]. 

 Plusieurs types de débitmètres ont été développés dans la littérature [107-

108, 172-176]. Ces microcapteurs de débit ou débitmètres utilisent la technologie 

des microsystèmes pour les miniaturiser et les intégrer dans le système 

microfluidique afin de pouvoir contrôler localement la vitesse d'écoulement 

effective. Vu les dimensions et les valeurs microscopiques, il y a de grandes 

difficultés à mesurer directement le débit d'écoulement. Par exemple, l'utilisation 

de signal optique est limité où la lumière peut être fortement atténuée dans 

certains liquides biologiques. En plus, l'utilisation d'instrumentations relativement 

lourdes comme un microscope optique est une forte limitation à pouvoir concevoir 

des systèmes autonomes, à faible coûts et implantable dans le vivant [107-108]. 

 En générale, le matériau utilisé pour réaliser ce type de dispositifs est le 

PDMS (PolyDiMethylSiloxane) [87]. Mais au cours des dernières décennies, 

plusieurs études ont été menées sur des aspects innovants du PDMS. Ainsi le 

PDMS conducteur (C-PDMS) est le fruit de cet effort. On a pu transformer le 

PDMS polymère isolant en un polymère nanocomposite conducteur et piézorésistif 

en y incorporant des nanoparticules conductrices à la matrice de PDMS isolantes 

[119, 121, 124]. Les propriétés électriques et mécaniques du CPDMS 

nanocomposite sont l'objet de beaucoup d'intérêts, plus spécialement, leur 
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l'utilisation comme élément sensible dans différents type de microcapteur [124, 

143, 153, 176-179].  

 Dans ce dernier chapitre, nous allons présenter l'étude d'un capteur de 

microdébit original. Nous allons nous aider de la modélisation physique des 

phénomènes régissant le fonctionnement de microcapteur afin de pouvoir faire sa 

conception au complet. En effet, les résultats de simulation pour différentes 

géométries, différents valeurs de microdébit vont nous permettre de prédire le 

fonctionnement de ce nouveau capteur de microdébit. Nous allons étudier son 

mécanisme détection et son principe de fonctionnement à base de l'effet 

piézorésistive qui mesure la déflexion d'un micropont en C-PDMS dans le 

microcanal. Plusieurs simulations ont été effectuées, par la suite, pour différents 

débits en variant différente dimensions du microcanal et micropont afin d'optimiser 

la sensibilité du microcapteur. Ces simulations sont effectuées par la méthode des 

éléments finis (FEM) implémentée dans le logiciel Comsol Multiphysics v4.3a. Les 

résultats de simulation prédisent la sensibilité et le comportement piézorésistif du 

micropont pour des faibles débits avec des dimensions du micropont et du 

microcanal adaptées.  

 

4.2 Conception du microcapteur de débit à base C-PDMS  

 4.2.1 Principe de fonctionnement du microcapteur de débit 

 Le principe de fonctionnement de microcapteur de microdébit proposé est 

illustré dans la figure 4.2. Son mécanisme de détection est basé sur la mesure de 

flexion d'un micropont en C-PDMS suspendu au milieu du microcanal [176]. 

Lorsque le fluide est introduit dans le microcanal par l'orifice d'entrée et évacué 

par l'orifice de sortie, le micropont fléchit sous la pression d'écoulement résultant 

du mouvement du fluide dans ce microcanal. 

 Cette déflexion mécanique fait varier la résistance électrique du micropont à 

travers le changement de sa valeur de résistivité électrique à cause de la propriété 

de piézorésistivité du C-PDMS [152-153, 159, 180]. En appliquant un courant 

électrique de polarisation au niveau des extrémités du micropont, un signal de 

tension qui est liée au changement de la résistance électrique comme indiqué 

dans la figure 4.2. Un signal électrique en tension est ainsi obtenu en fonction de 

la valeur du débit dans le microcanal. Une opération de calibrage devra être 

réalisée par mesure volumétrique afin de corriger la réponse du capteur. 
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Figure 4.2 : Le diagramme des éléments de base et le principe de fonctionnement.  

 

 4.2.2 Description géométrique du microcapteur  

 La structure du microcapteur de débit proposée est composée de trois 

couches en PDMS formant un micropont intégrée dans le microcanal (figure 4.3). 

Les couches supérieures et intermédiaires sont structurées avec deux trous 

circulaires d'interconnexions à l'extrémité du microcanal. Tandis que la couche 

intermédiaire est structurée par le motif de microcanal supportant le micropont en 

C-PDMS, qui est incorporé en son milieu.  

 

Figure 4.3 : La conception géométrique 3D du microcapteur de débit proposée. 
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 Finalement, la couche inférieure toujours en PDMS est prise comme une 

plateforme support pour le microcanal. Un fil conducteur électrique devra être 

enterré et relié aux deux bornes du micropont formant des branchements 

électriques de polarisation de l'élément sensible comme indiqué dans la figure 4.3 

[176]. 

 Le modèle géométrique du dispositif complet intégrant le micropont dans le 

microcanal (pris en compte pour la simulation) est présenté dans la figure 4.4. Les 

dimensions standards du microcanal de section rectangulaire sont données par 

une largeur de WC=800µm, une hauteur de HC=430µm et une longueur de 

LC=4000µm. Ce microcanal est traversé par un micropont en C-PDMS à section 

carré avec une largeur de wB=190µm, une hauteur de hB=190µm et une longueur 

égale à la largeur du microcanal LB=800µm. Ce micropont est centré au milieu du 

microcanal (figure 4.4). 

 

Figure 4.4 : Modèle géométrique du micropont embarqué dans un microcanal. 

 Les paramètres de simulation et les conditions de l'écoulement du fluide 

sont fixés avant la simulation. D'abord le fluide de référence, considéré pour nos 

simulations, est l'eau, avec une masse volumique ρ=1000kg.m-3, une viscosité 

dynamique η=0.001Pa.s et une vitesse d'entrée U=0.0484m.s-1. Le micropont est 

constitué de C-PDMS nanocomposite chargé par des nanoparticules en CB ou en 

CNT avec des concentrations usuelles respectives de 16% et 4%. Les principales 

propriétés du micropont en C-PDMS utilisées dans les simulations sont la masse 

volumique ρCPDMS=970kg.m-3 et le coefficient de Poisson ν=0.45 pour les deux 

nanocomposites CB-PDMS et CNT-PDMS. Les modules de Young pour CB-
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PDMS et CNT-PDMS sont respectivement ECB-PDMS=2.45MPa et ECNT-

PDMS=0.95MPa. La résistivité électrique initiale (zéro-contrainte) est 

ρ0CPDMS=1.6Ω.m. Le microdébit d'écoulement de fluide varie entre 0.2ml.min-1 et 

1ml.min-1
. 

 

4.2.3 Flot de conception du microcapteur de débit 

 Le mot flot de conception a été hérité des procédés de réalisation des 

circuits microélectronique et nanoélectronique. Il résume la combinaison explicite 

des outils de conception assistée par ordinateur (CAO) pour réaliser la conception 

d'un système MEMS ou d'un circuit intégré. Il présente la première étape est avant 

tout l'élaboration et fabrication. Il s'agit d'un kit regroupant toutes les informations 

relatives à la technologie en question : 

 La liste des couches ou layers utilisées ; 

 Des modèles pour effectuer des simulations ; 

 Une liste de règles de dessin; 

 Souvent, quelques briques de base. 

 Grâce à lui, les concepteurs peuvent créer les éléments dans les outils de 

CAO (Conception Assistée par Ordinateur) et procéder à leur microfabrication. En 

se basant sur la conception du modèle précédent (figure 4.3), un flot de procédé 

de fabrication est proposé et illustré à la figure 4.5. Ce flot de conception utilise la 

technique de lithographie douce (voir chapitre 2), qui implique la technique de 

multicouche et la technique du moulage en PDMS. Notre microdispositif sera 

fabriqué avec trois couches. Il comprend une couche mince au milieu avec le 

micropont, et deux couches supplémentaires en PDMS : la couche supérieure et 

inférieure. Le processus de fabrication devra être divisé en trois étapes : étape de 

préparation, étape de réplication et l'étape de collage des structures. 

 La première étape de notre flot de conception décrit la réalisation des 

moules (figure 4.5.a-b). Deux moules devront être fabriqués séparément à l'aide 

d'une résine photosensible négative SU-8 (Micro Chem Corp.). Cette dernière 

peut être structurée sur un substrat de silicium miroir ou du verre poli afin d'obtenir 

le moule à l'aide de la technique photolithographique standard. Les étapes de 

préparation des moules pour les couches supérieur et inférieur sont montrée dans 

la figure 4.5.a, ainsi que celle de préparation du moule pour la couche 

intermédiaire indiquée dans la figure 4.5.b. 

https://fr.wikipedia.org/wiki/Conception_assist%C3%A9e_par_ordinateur
https://fr.wikipedia.org/wiki/Circuit_int%C3%A9gr%C3%A9
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Figure 4.5 : Flot de conception proposé du microcapteur. 

 La deuxième étape consiste en la fabrication de couches en PDMS (figure 

4.5.c-d). Un mélange de PDMS de pré-polymère liquide (Sylgard 184 Dow 

Corning) avec l'agent durcisseur à un rapport de volume de 10:1 devra être coulé 

sur le moule de SU-8, fabriqué précédemment, (figure 4.5.c) pour la réplication 

des couches supérieures et inférieures. Le mélange ainsi préparé de C-PDMS 

devra être également coulé sur le moule de SU-8 afin de préparer la couche 

intermédiaire. Une très fine couche de film plastique devra être ensuite 

soigneusement placée au-dessus afin d'éviter l'introduction des bulles d'air (figure 

(c) (d) 

(e) 

(a) (b) 
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4.5.d). Après la cuisson de chaque couche l'étape de polymérisation sera donc 

terminée, et les trois couches devront être décollées de leurs moules respectives 

(figure 4.5.c-d). 

 La troisième étape devra être initiée par un traitement à plasma d'oxygène 

sur la surface de PDMS de chaque couche afin de faciliter l'adhérence entre les 

différentes couches. Par la suite, les couches inférieure et intermédiaire devront 

être alignées et collées. Ceci afin de permettre au film mince en plastique d'être 

séparé de l'emballage pour coller la couche supérieure au- dessus en tant que 

scellement du microcanal (figure 4.5.e). 

 Le collage des trois couches nécessite un alignement. En d'autres termes, 

un alignement précis doit être réalisé entre la couche inférieure, la couche 

intermédiaire et la couche supérieure. Dans le cas contraire, la précision de la 

superposition des trois couches ne peut être assurée. Cependant, en général, les 

entreprises industrielles ont des systèmes avec un bon contrôle d'alignement. Par 

conséquent, le capteur de débit proposé est fabricable avec un coût faible en 

moins de 24 heures en utilisant un équipement classique. 

 

4.3 Modélisation et simulation par la méthode des éléments finis  

 Vu la complexité des structures et des écoulements utilisées dans les 

systèmes microfluidique dans une optique de conception, il est inconcevable 

d'utiliser une approche analytique. En effet, la prise en compte des détails 

géométrique et physique nous impose de résoudre, par des méthodes 

numériques, les équations décrivant les écoulements et l'interaction fluide-

structure.  

 Il est important à travers cette modélisation de pouvoir simuler le 

fonctionnement des microdispositifs à partir de modèles physiques ou 

multiphysiques dans le cas de couplage de plusieurs modèles physique [98, 103, 

181]. Cette modélisation permet, à moindre frais, de prédire le comportement du 

microdispositive avant même de passer à l’expérience et à la réalisation du 

composant. Dans une approche de conception, la simulation permet de réaliser un 

gain considérable en temps et en coût, réduisant ainsi, le risque d’erreur et les 

surcoûts qui s’en engendrent [79, 181]. 

 En technologie microfluidique qui est relativement un domaine nouveau, la 

simulation numérique est un outil très utile en recherche et développement. En 
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intégrant dans un modèle numérique divers complexités telles que la géométrie du 

microcanal et du microdispositif, les modèles d'écoulements du fluide ainsi que la 

mécanique des structures du microdispositif, le comportement du système peut 

être prédit avec une grande précision. La simulation numérique permet également 

de faciliter la visualisation des phénomènes d'écoulement complexes. Ceci nous 

permet de nous concentrer sur l'analyse et la compréhension des phénomènes 

physiques des interactions fluide-structure, entre autre. Mission difficilement 

réalisable expérimentalement, vu les faibles dimensions des microsystèmes [181]. 

 Ces simulations numériques reposent sur la mise en œuvre de modèles 

théoriques utilisant plusieurs méthodes numériques généralement adaptées aux 

types d'équations à résoudre. Dans notre cas, nous nous sommes intéressés à 

l'utilisation de la méthode des éléments finis (FEM, Finite Element Method), 

capable d’analyser et de résoudre une multitude de problèmes multiphysiques tels 

que l'interaction fluide-structure, la piézorésistivité, etc ... [98, 103].  

 Cette méthode des éléments finis est implémentée dans plusieurs logiciels 

commerciaux d'éléments finis tel que Comsol Multiphysics, Ansys, Convetor, 

Intellisense, etc... [79]. La plus part de ces logiciels de simulation présentent des 

interfaces graphiques très conviviales et interactifs ainsi qu'une multitude 

d'exemples de modèle, permettant à toute utilisateur de commencer facilement.  

Dans le cadre de ce travail de thèse, nous avons utilisé le logiciel Comsol 

Multiphysics v4.3 a [103].  

 

4.3.1 Principe de la modélisation par la méthode des éléments finis  

 La méthode des éléments finis est un outil mathématique qui a été 

développé pour la résolution numérique d'équations différentielles applicable sur 

une diversité de problèmes physiques. Cette technique est très utilisée dans la 

conception et l'analyse des microdispositifs (des dispositifs microfluidiques). Elle 

est utilisée aussi dans la modélisation et résolution de nombreux problèmes pour 

les applications industrielles et académiques [79, 181-182]. 

 Le principe d'une telle méthode est relativement simple. Elle est basée sur 

la discrétisation géométriques du domaine ou sous-ensemble du domaine (sous-

domaine) en petit élément continue. La structure est donc subdivisée en un 

nombre fini d'éléments, nommés "éléments" ou "mailles", possédant des formes 

géométriques fondamentales (2D ou 3D) (figure 4.6).  
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Figure 4.6 : La subdivision en 2D du domaine en éléments. 

 Ces éléments sont raccordés entre eux par des points appelés "nœuds" ou 

"points nodaux" afin de former la structure dans son ensemble. Ces éléments finis, 

ainsi constitués, sont choisis de telle manière qu’ils aient les formes les plus 

simples possibles afin que l’étude de la structure soit facile à faire.  

 Le problème initial concernant un milieu continu a été transposé en un 

nombre finis de problèmes discrets avec un certain nombre d'inconnues. Les 

inconnues, en chacun des nœuds, sont appelées variable nodales ou degrés de 

liberté (figure 4.6) [182]. 

 

4.3.1.1 Procédure d'introduction d'un modèle pour la méthode des éléments finis 

(FEM) sous Comsol Multiphysics   

 Une analyse complète d'un microdispositif par la méthode des éléments 

finis implémenté sous le logiciel Comsol Multiphysics doit comporter une série 

d'étapes séparées.  

 

Figure 4.7 : Les procédures et les étapes de la simulation par éléments finis.  
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 En effet, une interface interactive permet de guider l'utilisateur novice ou 

même l'utilisateur expérimenté afin de ne rien omettre le long de cette procédure 

pouvant causer des problèmes de convergence ou des erreurs lors du lancement 

de l'opération de calcule [103].La figure 4.7 résume ces étapes qui sont comme 

suit : 

 Définition de la géométrie du microdispositif : On définit, en premier lieu, 

les formes et grandeurs géométriques constituant le modèle. Nous 

pouvons même entrer des géométries paramétrées afin de faciliter le 

balayage d'une large gamme de dimensions possibles à notre 

géométrie.  

 Définition de la physique : Dans cette étape, nous pouvons choisir une 

physique unique adaptée à notre problème tel que : dynamique des 

fluides, structures mécanique, électrostatique, électromagnétisme, etc... 

Mais d'un autre côté, nous pouvons se rapprocher encore plus de la 

réalité en introduisant plusieurs physiques en même temps. L'exemple 

typique est celui du FSI où un couplage est nécessaire entre les 

équations décrivant les écoulements de fluides et le comportement de la 

structure mécanique. Nous pouvons enrichir notre analyse par 

l'adjonction de plusieurs physique en même temps, nous permettons de 

prendre en compte tout les aspects du comportement de notre 

microdispositif : C'est l'approche multiphysique. 

 Définition des paramètres des matériaux : Selon la ou les physiques 

sélectionnées auparavant, la liste des matériaux utilisés et leurs 

propriétés devront être introduites. Les propriétés d'homogénéité, 

d'isotropie, orthotropie, d'anisotropie peuvent être introduites. Une base 

de données conséquente alimente le programme. Si d'autres valeurs 

sont désirées, elles peuvent être introduites manuellement en 

remplissant les tenseurs appropriés (tenseurs d'élasticité, de 

permittivités électriques, de piézoélectricité, etc...).  

 Définition des conditions aux limites : Afin de permettre aux simulations 

d'être le plus prés possible de la réalité expérimentale et de limiter le 

nombre de solutions éventuelles, il est impératif de fixer des conditions 

aux frontières. Ces conditions peuvent être la valeur d'une grandeur 

physique imposée sur des surfaces ou des lignes ou même des points 
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tels que : le module de la vitesse à l'entrée d'un microcanal, la valeur de 

la pression appliquée sur une surface, la valeur de la tension électrique 

sur une face d'un dispositif, etc .... Par contre, ces conditions peuvent 

être un type de comportement imposé sur une frontière tel que : le mode 

de fixation d'une poutre (encastrée, libre, ressort,...), périodicité sur une 

face pour la propagation d'une vibration (Bloch, continue, semi-infinie), 

etc ... 

 Sélection du type d’analyse : Afin de fixer la méthode numérique de 

résolution, il est important de définir le type d'analyse demandé. En 

premier, nous trouvons l'analyse stationnaire qui calcule les solutions 

indépendante du temps, autrement dit, les solutions en régime statique. 

Il y a ensuite le calcule des solutions dépendantes du temps. 

Finalement, il y a la résolution fréquentielle qui peut demander le calcul 

des valeurs propres à notre système ou bien le calcul en fonction de la 

fréquence.  

 Maillage de la géométrie : Le maillage de la structure est l’étape la plus 

critique de la simulation car c'est du choix des dimensions et de la 

nature des éléments du maillage que peut dépendre la convergence ou 

pas vers une solution exacte, la mémoire vive nécessaire au sein de 

l'ordinateur pour calculer sans problème le dépassement, la vitesse de 

convergence et la précision de calcul. 

 La phase du calcul et de l'exploitation des résultats : Une fois les étapes 

précédentes terminées, on pourra lancer l'étape de calcul qui peut être 

plus ou moins lente. Ceci dépend fortement de la complexité de la 

géométrie du système à étudier, de la puissance de calcul de 

l'ordinateur (carte mère unique ou plusieurs cartes mères multi-cœurs) 

et de la capacité de la mémoire vive (RAM). Une fois le calcul terminé, 

l'interface d'exploitation des résultats est très intéressante. En effet, les 

résultats de simulations sont stockés en mémoire et n'importe quelle 

exploitation est possible. 

 Enfin, la solution est obtenue en résolvant le système discrétisé et les 

systèmes d'équations des variables du champ aux nœuds du maillage. Cette 

méthode à élément finis est très sollicitée dans l'utilisation pratique [181]. 
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4.3.1.2 Les éléments  

 Afin de résoudre le problème multiphysique et, en tenant compte du 

principe de la méthode FEM, la géométrie du modèle est discrétisé en un nombre 

finis d’éléments. Ces éléments sont les éléments de base dont le maillage va 

représenter le système géométrique à simuler. Les éléments sont donc voisins 

formant un réseau et connectés les uns aux autres par des nœuds communs. Des 

exemples d'éléments définis dans un espace 2D ou 3D sont représentés dans la 

figure 4.6 [182]. 

 La géométrie du système à simuler dicte le choix des éléments de maillage. 

Le domaine peut être discrétisé en lignes, en aires dans le cas de simulations 2D 

ou en éléments de volume pour des simulations 3D. Chaque maille élémentaire 

est indexée par un numéro et identifiée par un nombre de nœuds. Pour notre 

structure 3D, les éléments de volume sont les plus appropriés pour la procédure 

de discrétisation [182]. 

 

4.3.1.3 Le maillage  

 Le maillage est l'opération de découpage de la géométrie globale en maille 

élémentaire. Le maillage de la structure consiste à discrétiser un domaine 

géométrique en un ensemble d'éléments géométriques primitifs adapté au 

domaine complet ou à des sous-domaines selon leurs spécificités. Il existe 

plusieurs méthodes de maillage, les éléments du maillage volumique peuvent être 

des tétraèdres, des hexaèdres ou même un maillage mixte. La nature des 

éléments de maillages adéquats dépend de la nature de la structure et de l'étude. 

Par exemple, pour un sous-domaine représentant une micropoutre de longueur 

100 µm, de largeur 20 µm et d'épaisseur 0.1 µm, le choix d'élément tétraédrique 

donnera un nombre de maille très important pouvant ralentir fortement le calcul ou 

même le bloquer. Il sera judicieux de prendre des maillages lamellaires ou en 

couche découpant ainsi la poutre en maille carrée fine [103].  

 La figure 4.8 montre différentes solution possible de maillage appliquées à 

une structure 3D. Ainsi, la figure 4.8.a montre un maillage avec des éléments 

cubique alors que les figure 4.8.b, c et d montrent des maillages avec des 

éléments tétraédriques. On note qu'il est possible d'ajuster la densité d'éléments 

de manière uniforme (figure 4.8.b et d) et non uniforme (figure 4.8.c) de manière à 

augmenter la précision de calcule dans les zones à fort gradient [103]. 
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Figure 4.8 : Les différents types de maillage : (a) Maillage avec éléments 

cubiques, (b) maillage avec éléments tétraédrique uniforme, (c) maillage avec 

éléments tétraédrique adaptatif, (d) maillage avec éléments tétraédrique uniforme 

plus fin. 

 

4.3.2 Le Lagrangien-Eulerien arbitraire (ALE) 

 Le couplage fluide-structure s’opère au niveau de l’interface fluide-structure. 

En théorie, on suppose que l’on a une continuité des contraintes et des vitesses à 

l’interface entre le fluide et la structure et on doit prendre en compte la déformation 

de la structure causée par l'écoulement du fluide. La difficulté est de trouver une 

formulation adaptée pour la résolution des équations fluide-structure qui tient 

compte des parois mobiles et permet ainsi de simuler des écoulements fortement 

convectifs. La formulation Lagrangien-Eulerien Arbitraire (ALE Arbitrary 

Lagrangian-Eulerian) est une solution qui permet de gérer des maillages mobiles 

avec des déplacements [103, 181]. 

 La méthode ALE est généralement utilisée pour la résolution des équations 

aux dérivées partielles des domaines en déplacements. La Méthode ALE est bien 

adaptée à l’étude des problèmes présentant de grandes déformations. Elle offre, 

en plus, la possibilité de suivre la position du déplacement de l'interface entre le 

fluide et le solide. Ces discontinuités dans les propriétés du matériau peuvent être 

prises en considération. Cette méthode est basée sur l'incorporation de l'évolution 

temporelle du domaine dans les équations. Malheureusement, le mouvement du 

domaine en fonction du temps peut provoquer des écoulements convectifs dans 

les équations. Ces écoulements de convection nécessitent l’utilisation d’une 

méthode de stabilisation numérique afin de prévoir les problèmes d’instabilités 

liées au schéma de discrétisation du terme convectif [183-184]. 

(b) (a) (c) (d)

) 
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 Les mécanismes du mouvement des parois mobiles et la déformation de la 

géométrie avec le maillage mobile peuvent être efficacement manipulé par la 

méthode ALE comme il est présenté dans la figure 4.9. Selon le mouvement des 

parois de la structure et le lissage du maillage, le simulateur (notre cas le logiciel 

Comsol Multiphysics) recalcule de nouveau les coordonnées de maillage. Des 

équations de Navier-Stokes adaptées pour ces coordonnées mobiles sont 

formulées dans l'approche de résolution de l'écoulement du fluide. Il est clair que 

le comportement de la structure (obstacle) sera calculé dans un repère fixe [103]. 

Il est important de noter que les contraintes calculées de la surface de la structure 

dans ce modèle sont la seule source pour calculer les coordonnées déformées 

avec la méthode ALE [103, 184]. 

.  

Figure 4.9 : Le maillage mobile avec la flexion de la géométrie : (a) le maillage à 

t=0s, (b) le maillage à t=4s. 

 Le domaine du fluide utilise un maillage librement mobile pour la résolution 

des équations de Navier-Stokes. Ce calcul de maillage mobile repose sur la 

méthode de lissage de Winslow [185]. Au niveau de la structure (obstacle), le 

maillage mobile suit son mouvement. Par contre, dans les parois extérieures du 

domaine de l'écoulement, la déformation est annulée dans toutes les directions. 

 Les déformations des structures sont simulées à l'aide de formulation 

mécanique élastique dans la structure (obstacle). Cette dernière est fixée dans les 

parois verticales du canal avec des contraintes fixes afin qu'ils ne puissent pas se 

déplacer dans n'importe quelle direction. Toutes les autres frontières sont 

chargées par l'écoulement du fluide. Lorsque le fluide s'écoule dans le microcanal, 

le champ de contraintes mécanique (σ) s'affiche. 

(b) (a) 
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4.3.3 Simulation d'un écoulement de fluide dans un microcanal 

 Les microcanaux, les canaux ayant un diamètre hydraulique moins de 

1mm, sont les éléments de base qui peuvent constituer les systèmes 

microfluidique. L'étude des microécoulements de fluide dans ces microcanaux 

sont importants pour la recherche et le développement de ces microdispositifs. 

Les microcanaux de section rectangulaire sont largement utilisés afin d'améliorer 

le transfert de chaleur et l'efficacité du mélange de fluide et le contrôle de la 

direction de son écoulement, etc...[65]. Par conséquent, la compréhension 

fondamentale des caractéristiques telles que la distribution de vitesse et de la 

chute de pression d'écoulement sont essentielles dans le processus de la 

conception et le contrôle des dispositifs microfluidiques [65, 186]. 

 Une simulation 3D par la méthode des éléments finis, en utilisant le logiciel 

Comsol Multiphysics, a été utilisée pour l'étude des effets des paramètres 

géométriques, des propriétés de fluides ainsi que l'influence de la différence de 

pression et le coefficient de frottement sur le comportement de fluide aux niveaux 

des parois [181, 186].  

 

4.3.3.1 Définition du model  

 Une bonne analyse réside dans la définition du modèle à étudier, sa 

géométrie, l'adaptation du maillage, et sur la définition des conditions aux 

frontières. Cette méthode est certainement la plus simple et la plus conviviale 

puisqu’elle conduit à une étude étape par étape [186]. Pour l'analyse du 

comportement de l'écoulement du fluide dans un microcanal de section 

rectangulaire, nous avons utilisé le logiciel Comsol Multiphysics version 4.3a [103]. 

Les différentes étapes que nous avons suivies pour effectuer la simulation 3D sont 

listées comme suit : 

 La définition de la physique et le choix du type d'analyse : Dans cette étape, 

nous avons ajouté la physique de l'écoulement laminaire monophasique dans le 

domaine de l'écoulement de fluide. nous avons désigné aussi la nature de l'étude 

par la sélection de l'analyse temporelle. 

 Géométrie du microcanal : La géométrie que nous proposons présente le 

bloc assimilé à un fluide de forme rectangulaire (figure 4.10). Ces dimensions sont 

: 5000x1000x250μm3, correspondants aux dimensions de microcanal. Et pour la 

simplification des calculs, la modélisation de l'entré de la sortie ont été simplifié. 
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Figure 4.10 : La géométrie de la structure du microcanal. 

 Définition du matériau : Le fluide utilisé dans cette simulation est supposé 

l'eau, avec une masse volumique ρ = 1000 kg.m−3 et la viscosité dynamique η = 

0.001 Pa.s.  Cette étape consiste à désigner à chaque volume géométrique 

constituant la structure, le matériau créé dans la section du matériau. 

 Conditions aux limites : Afin de simuler le comportement réel de la 

structure, les conditions aux frontières imposées doivent reproduire 

l’environnement où se trouve la structure durant son fonctionnement. Nous 

supposons la condition de non glissement au niveau des parois. A l'entrée du 

microcanal, nous donnons une vitesse moyenne umoy qui dépend de la vitesse 

d'entré U, le temps t et τ. La vitesse moyenne est donnée par l'expression : 

𝑢𝑚𝑜𝑦 = 𝑈  1
1 + 𝑒 10−(𝑡/𝜏 )     (29) 

Et    𝑈 =
𝐷𝑣

𝐻𝑦𝐻𝑧
      (30) 

Avec Dv est le débit volumique, Hy et Hz sont respectivement la largeur et 

l'épaisseur du microcanal. Nous supposons Ainsi que la pression est nulle au 

niveau de la sortie du microcanal. 

 Le maillage : Concernant le maillage de la structure, le logiciel Comsol offre 

neuf possibilités de choix de maillage prédéfinies : extrêmement grossier, encore 

plus grossier, plus grossier, grossier, normal, fin, plus fin, encore plus fin. Mais 

offre la possibilité de choix d’un maillage personnalisé. Pour cette simulation, nous 
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avons sélectionné un maillage prédéfini plus grossier pour la géométrie entière. La 

procédure de simulation a été calibrée à la dynamique du fluide (figure 4.11). 

Nous arrivons ainsi avec le choix du maillage moyen à 57540 éléments. A cet 

effet, Le nombre de degrés de liberté résolus est de 58580.  

 

Figure 4.11 : Le maillage de la structure avec le logiciel Comsol. 

 

4.3.3.2 Simulation et résultats 

 Une simulation 3D par la méthode des éléments finis, en utilisant le logiciel 

Comsol Multiphysics, a été utilisée pour l'étude des effets des paramètres 

géométriques, des propriétés de fluides ainsi que l'influence de la différence de 

pression et le coefficient de frottement sur le comportement de fluide aux niveaux 

des parois. A partir de la simulation, le champ de vitesse de l'écoulement de fluide 

et la distribution de la pression résultante le long du microcanal peuvent être ainsi 

obtenues. Quelques résultats de simulation sont montrés dans la figure 4.12. 

Nous remarquons l'aspect parabolique du profil de vitesse avec un profil d'entrée 

de canal carrée. Nous pouvons même suivre l'évolution de la pression le long du 

canal qui permet de détecter les zones de surpression due à un éventuel 

étranglement lors de notre étude [109]. 
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Figure 4.12 : (a) Le champ de vitesse le long d'un microcanal, (b) le profil du 

champ de vitesse en 3D, (c) et (d) le profil de vitesse à mi-hauteur respectivement 

à l'entrée et au milieu du microcanal, (e) et (f) la distribution et le profil du champ 

de pression le long du microcanal. 

 

4.3.4 Procédure de simulation du microcapteur 

 Afin de modéliser et de simuler notre capteur MEMS de microdébit, nous 

avons utilisé le logiciel Comsol Multiphysics (v4.3a) qui implémente la méthode 

des éléments finis. Nous avons pu ainsi étudier différents modèles traitants de 

(a) (b) 

(c) (d) 

(e) (f) 
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phénomènes physiques couplés. Ceci nous a permis de prendre en compte des 

phénomènes multiphysiques. Dans notre cas, nous pouvons renforcer d'avantage 

la plateforme de simulation de Comsol avec des interfaces physique et d'outils 

bien dédiés par exemple les applications : écoulement du fluide, mécaniques et 

électriques [103, 109]. 

 Donc pour étudier l'interaction entre les différents phénomènes mis en jeu 

dans notre capteur tels que l'interaction fluide-structure FSI et la conduction 

piézorésistive, une analyse couplée a été effectuée. La modélisation et la 

procédure de simulation de l'ensemble est représentée par un organigramme sur 

la figure 4.13. Le modèle se compose de trois parties couplées :  

(i) L'analyse des écoulements de fluides par la résolution des équations de 

Navier-Stokes dans le microcanal à section rectangulaire.  

(ii) L'analyse de la mécanique des structures sous l'interface d'interaction 

fluide-structure (FSI) dans l'élément de détection qui est l'obstacle de 

micropont. 

(iii) L'effet piézorésistif couplé avec le phénomène de conduction électrique. 

 Un maillage mobile a été utilisé pour la structure du dispositif en prenant en 

compte les déformations du domaine micropont le long de l'écoulement. De plus, 

notre procédure de modélisation (figure 4.13) prend en compte le mécanisme de 

déformation de la structure causée par l'écoulement du fluide, puis résoudre par la 

suite, les équations d'écoulement dans une géométrie ainsi déformée (déformation 

du micropont due à l'écoulement du fluide).  

 L'interface FSI de Comsol Multiphysics utilise la méthode ALE (Arbitraire 

Lagrangienne-Eulerian) pour résoudre ces systèmes d'équations aux dérivées 

partielles (EDP) dans des domaines mobile [183-184]. Cette méthode ALE offre la 

possibilité de suivre la position de l'interface fluides-solides. Ces discontinuités 

dans les propriétés du matériau doivent être prises en compte avec précision. 

Cette méthode est basée sur l'incorporation de l'évolution temporelle du domaine 

dans les équations. Malheureusement, Le mouvement du domaine en 

conséquence avec le temps peut engendrer des flux convectifs dans les 

équations. Ces flux convectifs peuvent créer un problème d'instabilité de la 

méthode numérique, surtout quand ils deviennent trop grands [183-184]. 
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Figure 4.13 : Procédure de modélisation et simulation multiphysique. 

 Le logiciel Comsol Multiphysics calcule à chaque fois de nouvelles 

coordonnées du maillage mobile en fonction du mouvement des parois de la 

structure et la qualité de lissage du maillage. Ces nouvelles coordonnées mobiles 

sont adaptées pour résoudre les équations de Navier-Stokes de l'écoulement du 

fluide. De plus, le comportement du micropont sera calculé dans un repère fixe. 

Les contraintes mécaniques calculées à la surface de la structure de micropont 

sont la seule source pour calculer les coordonnées mobiles avec la méthode ALE 

[184, 187]. 
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 Un maillage librement mobile constituant le domaine liquide est utilisé pour 

résoudre les équations de Navier-Stokes. Ce calcul de maillage mobile est basé 

sur la méthode de lissage de Winslow [184-185]. Cette méthode de lissage de 

Winslow est appliquée automatiquement par défaut sous une interface FSI de 

Comsol Multiphysics. Au sein du micropont, le maillage mobile suit son 

mouvement et la déformation dans les extrémités du domaine d'écoulement est 

annulée dans toutes les directions.  

 Les déformations mécaniques structurelles sont simulées en utilisant une 

formulation élastique linéaire dans le micropont (figure 4.13). Le micropont est fixé 

dans le milieu du microcanal au niveau des deux parois latérales verticales avec 

encastrement fixé de manière que le micropont ne puisse pas se déplacer dans 

toutes les directions à ces deux attaches latérales. Toutes les autres frontières 

sont supposées libres et peuvent se déplacer avec l'écoulement du fluide dans le 

microcanal. Tant que le fluide s'écoule, un champ de contrainte mécanique (σ) 

apparaît, qui va charger la surface du micropont.  

 Après avoir résolu les équations de structure mécanique et trouver ainsi la 

distribution du champ de contraintes et de déformation mécanique à travers le 

micropont, nous devons résoudre le comportement d'élastorésistif qui lie la 

déformation mécanique à la variation de la résistivité électrique dans notre 

matériau C-PDMS. Ainsi, l'interface piézorésistive de Comsol Multiphysics est 

utilisée, avec les paramètres de coefficients piézorésistifs extraites directement 

des résultats expérimentaux afin que modèle et simulations puissent être le plus 

près possible de la réalité [120, 145, 153]. 

 

4.4 Simulation du comportement mécanique du microcapteur de débit 

4.4.1 Simulation de la réponse mécanique du micropont  

 Dans le but d'étudier le comportement mécanique du micropont soumis à 

un écoulement dans le microcanal, des simulations sur la réponse de flexion 

mécanique du micropont ont été effectuées. Les résultats de simulation de la 

flexion mécanique causée par l'écoulement du fluide sont résumés dans la figure 

4.14 en fonction du débit d'écoulement. Nous avons utilisé dans la simulation deux 

types de C-PDMS nanocomposites : le CNT-PDMS avec une concentration 

massique de 4% et le CB-PDMS avec une concentration de 16% [120, 133, 139]. 
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Figure 4.14 : (a) Comparaison de l'évolution de la déflexion mécanique du 

micropont en fonction du débit d'écoulement pour le PDMS, CB-PDMS et CNT-

PDMS. 

 En guise de référence, la caractéristique du PDMS pur est aussi tracée 

dans la figure 4.14.  Nous remarquons que la déflexion mécanique du micropont 

en PDMS est plus importante que celle du micropont en C-PDMS. Ceci peut 

s'expliquer par la grande souplesse du PDMS pur. La variation des déflexions de 

micropont sont respectivement 0.147μm, 0.131μm et 0.035μm pour le PDMS, 

CNT-PDMS et CB-PDMS dans l'intervalle de débits compris entre 0.2 et 1ml.min-1. 

Ceci démontre que mécaniquement, le PDMS est plus sensible à l'écoulement de 

fluide que le C-PDMS. Ces pertes de sensibilité mécanique sont dues à 

l'augmentation de la rigidité mécanique de C-PDMS par l'adjonction des 

nanoparticules conductrices [157].  

 La figure 4.15 résume ce comportement de réduction de la déflexion 

mécanique simulée du micropont en fonction de l'augmentation du module de 

Young E de 0,7 à 4.0MPa. Dans cette dernière valeur, la déflexion mécanique est 

limitée à seulement 0.016μm. Ce paramètre de sensibilité mécanique est un 

facteur important dans la détermination de la sensibilité globale du comportement 

piézorésistif du C-PDMS en tant qu'élément sensible du capteur. Les résultats 

expérimentaux nous fournissent les valeurs de référence de la conductivité 

électrique initiale σe0 (pas de contrainte mécanique) du CNT-PDMS (4%) et CB-

PDMS (16%) respectivement par 20S.m-1et 0.62S.m-1. 
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Figure 4.15 : La déflexion mécanique du micropont en fonction des valeurs de 

module de Young.  

 Finalement, nous illustrons dans la figure 4.16 la déflexion mécanique du 

micropont due à l'écoulement du fluide dans le microcanal. Le microcapteur va 

donc convertir (transduction) cette déflexion mécanique du micropont en un signal 

électrique en utilisant la propriété piézorésistif des C-PDMS nanocomposite. 

 

Figure 4.16 : La simulation de la déflexion mécanique pour différente débit. 
 

4.4.2 Simulation de l'interaction fluide-micropont  

 Comprendre le comportement de l'obstacle "micropont" et son interaction 

avec l'écoulement dans le microcanal est très important. En effet, nous avons 

mené des simulations afin d'analyser l'écoulement tout autour de l'obstacle.  Ainsi 

la figure 4.17 montre l'évolution de la pression du fluide le long du microcanal de 
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l'entrée à la sortie à travers une ligne coupant le micropont lui-même. Nous 

remarquons que la pression est maximale à l'entrée du microcanal et diminue 

progressivement en se rapprochant de la sortie de ce dernier à l'extrême gauche 

(pression nulle référencée à la pression atmosphérique Patm). 

 

Figure 4.17 : Le profil d'évolution de la pression du fluide le long du microcanal de 

l'entrée à la sortie à travers une ligne coupant le micropont.  

 Il est important de rappeler que la pression du fluide est la somme de deux 

composantes : La pression statique lorsque la vitesse du fluide est nulle et la 

pression dynamique résultant de l'énergie cinétique de l'écoulement du fluide. De 

plus, nous remarquons dans cette figure 4.17 que la pression est plus grande 

lorsque la vitesse du fluide s'annule (dans la région proche du micropont). La 

pression de stagnation est à son maximum au point A (point de stagnation) (figure 

4.17).  A l'opposé, au niveau du bord de fuite, nous pouvons remarquer une faible 

dépression au niveau du point B comme montré dans la figure 4.17.        

 En guise de comparaison, nous montrons dans la figure 4.18, le profil 

d'évolution de la pression le long du microcanal dans une ligne ne traversant pas 

le micropont (càd ou bien en dessus ou en dessous de ce dernier). Dans ce 

dernier cas, dans les régions les plus proches du microcanal (zone d'étranglement 

de l'écoulement), la pression ne chute rapidement mais sans s'annuler (figure 

4.18). Ce phénomène peut être expliqué par le régime de survitesse du fluide 

dans les zones adjacentes afin de maintenir un débit constant malgré  

l'étranglement due à l'obstacle (micropont).  
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Figure 4.18 : Le profil d'évolution de la pression du fluide le long du microcanal de 

l'entrée à la sortie dans à travers une ligne ne traversant pas le micropont.  

 

4.5 Analyse de la réponse piezoresistive du microcapteur de débit  

 Les résultats de simulations de la variation relative de la résistance 

électrique ΔR/R0 en fonction de la variation de débits d'écoulement sont illustrés 

dans la figure 4.19. La valeur de la résistance électrique initial du micropont 

R0=35.45kΩ lorsque il n'y a pas d'écoulement. La variation relative de la 

résistance électrique ΔR/R0 évolue de 0.027% @ 0.2ml.min-1 à 0.122% @ 

1.0ml.min-1 pour le CB-PDMS et ΔR/R0 varie de 0.065% @ 0.2ml.min-1 à 0.375% 

@ 1.0ml.min-1 dans le cas de CNT-PDMS (figure 4.19). 

 

Figure 4.19 : La réponse piézorésistif du microcapteur en fonction du débit 
d'écoulement. 
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 Ce comportement à augmentation de la résistance électrique sous la 

contrainte peut être expliqué par le mécanisme de destruction des chemins 

conducteurs causé par l'application d'une contrainte mécanique sur la matrice C-

PDMS [115, 153]. Ce mécanisme de destruction des chemins conducteurs, 

résumé dans la figure 4.20, peut être lié à un mécanisme à coefficient de pression 

positive de la résistance (PPCR) [115, 145, 153-154]. 

 

Figure 4.20 : Le diagramme du mécanisme de l'effet piézorésistif  

dans le C-PDMS.  

 Afin d'étudier l'influence des paramètres géométriques sur le comportement 

du microcapteur, nous allons présenter des résultats sur l'effet de la variation des 

dimensions de la section du micropont et du microcanal sur sa sensibilité.  

 

4.5.1 Effet de l'épaisseur du micropont hB  

 La figure 4.21 montre l'évolution de la variation relative simulée de la 

résistance électrique ΔR/R0 en fonction de la longueur latérale hB du micropont à 

section carrée qui varie de 70 à 270µm. Cette gamme de simulation a été choisie 

afin d'éviter un fort étranglement dans le microcanal dont la hauteur HC est de 

430µm. Nous fixons le débit à une valeur intermédiaire très faible de 0.6ml.min-1. 

Nous remarquons que la variation relative de la résistance électrique du micropont 

ΔR/R0 obtenue ainsi par simulation a été divisée par vingt, passant de 1.45% @ 

hB=70µm à 0.06% @ hB=270µm. Ce résultat de simulation peut être expliqué par 

l'augmentation de la rigidité mécanique du micropont lorsque son épaisseur 

augmente. La valeur du plateau final est d'environ 0,06% à partir de l'épaisseur du 

micropont hB de 220µm. 
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Figure 4.21 : La réponse piézorésistif en fonction de l'épaisseur du micropont. 

 La figure 4.22 résume les résultats de simulations numériques de l'évolution 

de la variation relative de la résistance électrique ou de la réponse piézorésistive 

du microcapteur ΔR/R0 en fonction du débit d'écoulement Q pour différentes 

épaisseurs du micropont hB. Il y a toujours une pente positive dans la variation 

relative de résistance électrique avec débit. 

 

Figure 4.22 : L'évolution de la réponse piézorésistif en fonction du débit 

d'écoulement pour différente épaisseurs. 
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 La sensibilité S qui représente le meilleur paramètre pour quantifier 

l'efficacité de la mesure du microcapteur de débit est donnée par la relation : 

𝑆 =
∆𝑅 𝑅0 

∆𝑄
      (9)  

 L'évolution de S en fonction de l'épaisseur du micropont hB est illustrée 

dans la figure 4.16. On remarque que la sensibilité S diminue de 2.5%.ml-1.min @ 

hB=70µm à 0.12%ml-1.min @ hB=270µm. Il y a une valeur de l'épaisseur du 

micropont hB=190µm pour la quelle la valeur de S est stabilisée autour d'un 

plateau de 0.12%.ml-1.min. D'après les résultats présentés, une meilleure réponse 

du microcapteur peut être obtenue avec une petite épaisseur du micropont (figure 

4.23). 

 Cependant, il nous est apparue plus intéressant de valider ce microcapteur 

de débit avec des dimensions épaisse du micropont pour améliorer son efficacité 

et en utilisant des paramètres géométriques facilement accessibles à la réalisation 

et la microfabrication dans des travaux expérimentaux dans l'avenir. Enfin, 

l'épaisseur du micropont hB égale à 190µm sera utilisée en tant que paramètre 

caractéristique dans ce qui suit. 

 

Figure 4.23 : L'évolution de la sensibilité S en fonction de l'épaisseur du 

micropont. 
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4.5.2 Effet de la hauteur du microcanal HC  

 Figure 4.24 résume les résultats de simulation numérique montrant 

l'évolution de ΔR/R0 en fonction de la valeur du débit de l'écoulement Q pour 

différentes valeur de la hauteur HC du microcanal. En plus, dans cette même 

figure la distribution du champ de vitesse du fluide est détaillée autour du 

micropont. La meilleur valeur du rapport ΔR/R0 est obtenue pour la valeur de HC la 

plus faible c.à.d. 310µm. Ceci pourrait être expliqué par un effet "cylindre-piston" 

ou effet "vérin" qui pousserait directement le micropont à se déplacer le long du 

microcanal.   

 Ainsi la figure 4.24-I montre le champ de vitesse pour une hauteur du 

microcanal HC égale à 310µm. Nous observons tout autour du micropont un 

champ de vitesse nulle illustré par une couleur totalement bleu de l'écoulement 

étranglé. Ceci semble donner un bon rapport ΔR/R0 mais en contre partie il peut 

causer une obstruction du microcanal dans les conditions réelles. En conclusion, 

ce choix de valeur pour HC n'est pas la bonne solution plus précisément avec des 

fluides beaucoup plus visqueux.  

 Une solution intermédiaire est montrée dans la figure 4.24-II où HC est 

égale à 430µm. L'effet d'étranglement n'est pas dominant et on remarque que le 

champ de vitesse nulle est fortement réduit au-dessus et en-dessous du 

micropont. Mais malheureusement l'effet de poussée est réduit par la même 

occasion. Ceci explique la forte réduction de la pente de la courbe ΔR/R0 par 

rapport à la situation précédente.  

 En plus, l'aspect laminaire de l'écoulement est rétabli après avoir passé la 

zone d'étranglement représentée par le micropont. Ceci confirme que le micropont 

ne dégrade pas l'aspect laminaire de l'écoulement du fluide. Finalement, dans la 

figure 4.24-III avec HC=550µm comparé à une épaisseur de micropont de 190µm, 

l'effet d'étranglement n'est pas du tout apparent, et la zone de vitesse nulle a 

complètement disparue. Nous pouvons aussi remarquer le champ de survitesse 

illustrée la région à couleur rouge causée par la réduction de la section du 

microcanal au passage du micropont. Malheureusement, la valeur du rapport de 

piézorésistivité ΔR/R0 est très faible pour une hauteur de microcanal HC de 

550µm.  
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Figure 4.24 : L'évolution de la réponse piézorésistif en fonction du débit 

d'écoulement pour différente hauteur du microcanal. 

 La figure 4.25 présente les résultats de simulation avec une valeur de la 

hauteur du microcanal HC allant de 310 to 550µm. Une réduction du rapport de 

piézorésistivité ΔR/R0 de 0.60% @ HC=310µm à 0.03% @ HC=550µm est 

observé. Il est clair, qu'il n'est pas intéressant de continuer à augmenter la hauteur 

du microcanal car ΔR/R0 décroit drastiquement. 

 

Figure 4.25 : La réponse piézorésistif en fonction de la hauteur du microcanal. 
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 Le comportement présenté ainsi peut être résumé à travers la réduction de 

la valeur de la sensibilité S avec la hauteur du microcanal HC passant de 

1.07%.ml-1.min @ HC=310µm à 0.06%.ml-1.min @ HC=550µm (figure 4.26). Les 

résultats ainsi calculés montrent une sensibilité intéressante S=0.12%.ml-1.min 

peut être obtenue avec une valeur de la hauteur de microcanal intermédiaire 

HC=430µm avec un débit constant Q=0.6ml/min.  

 

Figure 4.26 : L'évolution de la sensibilité S en fonction de la hauteur du 

microcanal.  

4.6 Conclusion 

 Dans ce dernier chapitre, nous avons présenté un nouveau capteur de 

microdébit basé sur un micropont en C-PDMS directement intégré dans un 

microcanal et conçu à mesurer de très faible valeur de débit. Le micropont en C-

PDMS joue le rôle d'élément sensible de telle façon que toute contrainte 

mécanique est directement convertie en un signal électrique en utilisant les 

propriétés piézorésistive de ce micropont. Le model comportemental 

piézorésistive de ce polymère nanocomposite est enrichi par les propriétés issue 

directement de mesures expérimentales sur le C-PDMS. Ceci afin d'être le plus 

proche possible de la réalité expérimentale.  

Afin d'optimiser les paramètres de conception de ce capteur original, les 

phénomènes physiques principaux gouvernant le comportement du 

microdispositif, ont été modélisés et implémentés dans des simulations FEM. 
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Nous avons démonté que pour certaines valeurs spécifiques des paramètres 

géométriques, ce capteur pourrait avoir une sensibilité de 0.12%.ml-1.min pour une 

valeur du débit allant de 0.2 à 1.0ml-1.min et en plus l'aspect laminaire de 

l'écoulement serait maintenu, malgré l'importance relative des dimensions du 

micropont. Cependant, un bon équilibre devra être maintenu entre le choix de la 

valeur de la hauteur du microcanal et la gamme désirée de dimension pour le 

micropont afin d'éviter un phénomène d'étranglement. En considérant, l'aspect 

significatif d'une réponse électrique directement liée à la mesure d'un microdébit 

très faible dans les dispositifs LOC, cette étude pourrait démontrer la faisabilité de 

l'intégration de microdispositifs microfluidiques avec des systèmes électronique 

intelligents de traitement, d'analyse et même de communication.  
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CONCLUSION GENERALE  

 
 
 
 
 Au cours de ce manuscrit de thèse, nous avons abordé divers aspects de la 

microfluidique touchant à la modélisation, la simulation et la conception d'un 

microcapteur de débit original intégrable directement dans un microcanal. Il s'agit 

de trouver une réponse à un besoin de miniaturisation visant des produits 

portables et implantables avec une intégration avancée dans le vivant et de 

biocompatibilité nécessaire aux systèmes microfluidiques à faible coûts donc 

jetables. 

 Étant donné que les applications phares de la microfluidique sont l'analyse 

biomédicale et même les systèmes de médication automatique invivo, la 

biocompatibilité des matériaux devient nécessaire. La raison pour laquelle, notre 

choix s'est porté principalement sur le PolyDiMethylSiloxane ou PDMS. Ce 

matériau référence a été chargé avec des nanoparticules de noir de carbone ou 

CB (carbon black) ou des nanotubes de carbone ou CNT (Carbon NanoTube) qui 

peuvent rendre ces nanocomposites piézorésistives même à faible concentration.  

 L'objectif opérationnel de ce capteur est de pouvoir mesurer de très faibles 

valeurs de débits (entre 0.2ml-1.min à 1ml-1.min) et convertir cette valeur en une 

grandeur électrique exploitable. Le microcapteur de débit est basé sur un 

micropont en C-PDMS directement intégré dans un microcanal. Le micropont en 

C-PDMS joue le rôle d'élément sensible de telle façon que toute contrainte 

mécanique est directement convertie en un signal électrique en utilisant les 

propriétés piézorésistives de ce micropont.  

 Afin de rendre nos résultats applicables et plus proche possible de la réalité 

expérimentale, nous nous sommes appuyés sur la modélisation et simulation par 

éléments finis des microécoulements à flux laminaires dans les microcanaux, de 

l'interaction fluide-structure ainsi que le comportement piézorésistive du polymère 

nanocomposite, enrichi par les propriétés issues directement de mesures 

expérimentales sur le C-PDMS afin d'être le plus proche possible de la réalité 

expérimentale.  Dans le but d'optimiser les paramètres de conception de ce 
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nouveau capteur, les phénomènes physiques principaux gouvernant le 

comportement du microdispositif, ont été modélisés et implémentés dans des 

simulations FEM.  

 Un des résultats les plus importants de notre travail a été de démontrer que 

pour certaines valeurs spécifiques des paramètres géométriques. Malgré 

l'importance relative des dimensions du micropont, ce nouveau capteur pourrait 

avoir une sensibilité de 0.12%.ml-1.min pour une valeur du débit allant de 0.2 à 

1.0ml-1.min avec un maintien de l'aspect laminaire de l'écoulement. Cependant, 

ces résultats indiquent qu'un bon équilibre devra être maintenu entre le choix de la 

valeur de la hauteur du microcanal et la gamme désirée de dimension pour le 

micropont afin d'éviter le phénomène d'étranglement. 

 Dans la suite de ce travail, nous prévoyons de pousser l'exploration sur 

l'aspect conception à d'autres polymères tels que PUMA, PMMA, etc... Ainsi sur la 

possibilité d'améliorer la sensibilité vers des débits encore plus faibles par 

l'utilisation de polymères poreux. Aussi, l'étape à venir sera la réalisation d'un 

prototype expérimental de ce microcapteur de débit afin de procéder à sa 

caractérisation et sa validation finale pour son utilisation.  

 Les données obtenues dans cette étude peuvent guider les chercheurs et 

autres professionnels de l'industrie MEMS à concevoir et à réaliser des capteurs 

MEMS pour les très faibles débits à base de PDMS piézorésistive pour les 

systèmes microfluidiques. En considérant l'aspect significatif d'une réponse 

électrique directement liée à la mesure d'un microdébit très faible dans les 

dispositifs LOC, cette étude a ainsi démontré la faisabilité de l'intégration de 

microdispositifs microfluidiques avec des systèmes électroniques intelligents de 

traitement, d'analyse et même de communication.  

 D'immenses perspectives dans le domaine des dispositifs et capteurs 

directement implantables dans le vivant deviennent ainsi possibles. La capacité 

d'analyser et surtout de prendre des décisions grâce à une intelligence embarquée 

à base de microprocesseurs couplés aux capteurs, rend ces systèmes très 

autonomes à faible coût de production.  
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APPENDICE A 

LISTE DES SYMBOLES ET DES ABREVIATIONS 

 
 
 
 
µ-TAS : Micro-Total-Analysis-System 

ADN : Acide DesoxyriboNucleique 

Ag : Argent 

ALE : Arbitrary Lagrangian-Eulerian 

BioMEMS : Biologic Micro-Electro-Mechanical Systems 

CAO : Conception Assisté par Ordinateur 

CB : Carbon Black 

CB-PDMS  : Carbon Black PolyDiMethylSiloxane 

CNT : Carbon NanoTube 

CNT-PDMS : Carbon NanoTube PolyDiMethylSiloxane 

C-PDMS : Conductive - PolyDiMethylSiloxane 

DH : Diamètre Hydraulique 

DV : Débit Volumique 

EDP : Equations aux Dérivées Partielles 

FBAR : Film Bulk Acoustic Resonator 

FEM : Finite Element Method 

FSI : Fluid-Structure Interaction 

GPS : Global Positioning System 

In vitro : En dehors de l'organisme vivant 

In vivo : Au sein de vivant  

IR  : Infrarouge 

ISFET : Ion Sensitive Field Effect Transistor 

IV : IntraVeineuse 

LOC : Lab-On-a-Chip 

MAFIAS : Micro Ammonia Flow Injection System 

MEMS : Micro-Electro-Mechanical Systems 

MOEMS : Micro-Opto-Electro-Mechanical Systems 
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MST : Microsystems Technology 

MWCNT : Multi Wall Carbon NanoTube 

Ni-ZrO2 : Cermet 

NPCR : Negative Pressure Coefficient Resistance 

PCR : Polymerase Chain Reaction 

PDMS : PolyDiMethylSiloxane 

pH : Potential Hydrogen  

PMMA : PolyMéthylMéthAcrylate 

PPCR : Positive Pressure Coefficient Resistance 

PUMA : PolyUrethane MethAcrylate 

Re : Nombre de Reynolds 

RF : Radio frequency  

RFID : Radio frequency Identification 

RF-MEMS : Radio frequency Micro-Electro-Mechanical 

Systems 

RH  : Résistance Hydraulique 

SAW : Surface Acoustic Waves 

SU8 : Résine Négative  

UV : UltraViolet 
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