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Microscope opto-acoustique utilisant la technique d’acoustique 
picoseconde pour l’échographie cellulaire 

L’adhésion et les propriétés mécaniques des cellules jouent un rôle crucial dans le fonctionnement 
cellulaire ainsi que dans l’apparition de maladies dégénératives. Pour mesurer ces quantités, nous 
avons développé dans ce travail un microscope opto-acoustique pour l’imagerie non-invasive de la 
mécanique de cellules individuelles avec une résolution sub-cellulaire. Ce microscope utilise la 
technique d’acoustique picoseconde qui permet de générer et détecter optiquement des ondes 
acoustiques avec une large bande s’étendant jusqu’à 1 THz. Dans le but de reproduire le 
comportement mécanique des cellules à des fréquences acoustiques supérieures à 10 GHz, une 
étude sur des objets mous biomimétiques est menée dans une première partie. Les rigidité, viscosité 
et épaisseur de ces systèmes multicouches micrométriques sont caractérisées. Dans la deuxième 
partie de ce manuscrit, la technique d’acoustique picoseconde est employée pour imager le contact 
entre une cellule animale modèle et un biomatériau, ainsi que l’impédance acoustique de cette cellule. 
Un outil d’analyse nécessaire pour le traitement du signal acoustique est mis en place. Enfin, un 
microscope opto-acoustique opérationnel entre 10 et 100 GHz est présenté dans la dernière partie. Il 
est basé sur un dispositif pompe-sonde asynchrone qui permet de produire des images acoustiques 
en un temps court (4 pixels/min) avec une résolution axiale de l’ordre d’une dizaine de nm. Cette 
approche est comparable à une échographie mais à l’échelle cellulaire. L’étude de l’adhésion et des 
propriétés mécaniques de plusieurs types de cellules à différents stades de maturation est abordée. 
Des images topographiques des zones fines (< 50 nm) d’une cellule sont également analysées. Le 
microscope développé durant cette thèse offrira la possibilité d’explorer de nouvelles pistes de 
recherche dans les domaines de la biologie cellulaire et des biotechnologies. 

Mots clés : Acoustique picoseconde, imagerie, adhésion cellulaire, mécanique cellulaire, objets mous 
biomimétiques. 

 

An opto-acoustic microscope based on picosecond ultrasonics for 
single cell ultrasonography 

Adhesion and mechanical properties of cells are key players in several cellular functions and are 
involved in the development of degenerative diseases. To characterize these quantities, we developed 
in this work an opto-acoustic microscope for the non-invasive imaging of the mechanics of individual 
cells with a sub-cell resolution. This microscope uses the Picosecond Ultrasonics (PU) technique that 
allows optical generation and detection of acoustic waves with a large bandwidth up to 1 THz. In order 
to reproduce the mechanical behaviour of cells at acoustic frequencies greater than 10 GHz, a study 
of cell-mimicking micro-objects is first considered. The rigidity, viscosity and thickness of these micro-
layered structures are characterized. In the second part of this manuscript, the PU technique is 
applied for imaging the contact between a simple animal cell and a biomaterial, as well as the acoustic 
impedance of this cell. An essential tool for analysing the acoustic signal is developed. In the third 
part, the opto-acoustic microscope operating between 10 and 100 GHz is finally presented. It is based 
on an asynchronous pump-probe setup that allows producing acoustic images within a short time (4 
pixels/min) and offering an axial resolution of about 10 nm. This is similar to cell ultrasonography. The 
study of the adhesion and of the mechanical properties of different cell types at different stages of cell 
maturation is then tackled. The topographic images of thin cell regions (< 50 nm) are also analysed. 
The microscope implemented during this thesis should offer the possibility of exploring new avenues 
in the field of cellular biology. 

Keywords : Picosecond ultrasonics, imaging, cellular adhesion, cell mechanics, cell-mimicking 
objects. 
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Introduction générale

Les ultrasons sont des ondes acoustiques, donc mécaniques, de fréquence supérieure à 20

kHz. Ils sont donc inaudibles pour l’oreille humaine. On les utilise souvent pour caractériser

les propriétés mécaniques d’un milieu et pour inspecter une structure. Puisqu’ils ne sont pas

nocifs, les ultrasons sont très répandus dans le domaine biomédical. Outre leurs nombreuses

applications thérapeutiques, ils sont un outil principal voire essentiel pour l’imagerie et l’aide au

diagnostic.1 Ces ondes non-invasives ont la capacité de pénétrer à l’intérieur du corps humain

et permettent d’imager, à di⌫érentes échelles, la morphologie et la mécanique des structures

internes d’un organisme vivant (organes, tissus, ...). La résolution de l’image est imposée par la

fréquence des ultrasons utilisés. Plus la fréquence de ces ondes acoustiques est élevée, plus l’onde

est sensible aux variations mécaniques à une petite échelle, et meilleure est la résolution.

A l’échelle sub-millimétrique, l’outil d’imagerie par ultrasons le plus répandu est aujourd’hui

l’échographe. Cet instrument utilise des ultrasons de fréquences allant du MHz à une quinzaine

de MHz générés par un transducteur piézoélectrique. Les ultrasons sont transmis dans le corps

humain et se réfléchissent sur les structures ayant des propriétés mécaniques di⌫érentes. Ces

ondes réfléchies transportent alors une information sur ces propriétés (densité, épaisseur, vis-

cosité, ...) vers le détecteur. Grâce à cette information, des images dont le contraste est basé

sur les propriétés mécaniques peuvent être produites, permettant de visualiser des organes de

dimensions millimétriques à centimétriques. La facilité à produire des images quantitatives de

structures et à observer des morphologies, en temps réel, de façon complètement non-invasive

et très économique, a fait de l’échographie une technologie incontournable dans l’imagerie et

l’aide au diagnostic. C’est pourquoi actuellement un échographe occupe une place de choix dans

presque toutes les branches et les spécialités de la médecine. A titre d’exemple, on l’emploie en

obstétrique pour suivre le développement fœtal, en cardiologie pour observer le fonctionnement

du cœur, ainsi que dans d’autres nombreux domaines pour, par exemple, détecter des tumeurs

apparaissant dans des organes comme la thyroïde ou la prostate, lors du développement d’un

cancer.
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Grâce à la profondeur sur laquelle ils peuvent pénétrer, les ultrasons trouvent leur intérêt

aussi bien dans l’imagerie tissulaire que dans l’imagerie médicale à l’échelle d’un organe (de

dimensions supérieures au millimètre). La nécessité d’étudier le fonctionnement des structures

biologiques de dimensions inférieures au millimètre ainsi que le besoin de sonder les anomalies

dans les tissus et les organes de tailles plus petites que celles visualisées par échographie, a exigé

l’emploi de techniques alternatives. Afin d’observer des structures de dimensions supérieures

à une dizaine de micromètres, on utilise une technique d’imagerie en voie de développement

dite photoacoustique.2 Pour cela, on se sert de la capacité des tissus à absorber la lumière

pour générer des ultrasons. En e⌫et, suite à l’absorption de la lumière par un tissu, ce dernier

chau⌫e et se dilate, créant ainsi des ondes ultrasonores. Les pressions acoustiques générées par

ces ondes dépendent de l’absorption optique du tissu. Elles sont détectées par un transducteur

piézoélectrique. Le contraste de l’image ainsi formée est cette fois ci basé sur l’absorption op-

tique du tissu. La résolution de cette image est dictée par la durée des impulsions lumineuses

utilisées ainsi que par les propriétés optiques du tissu illuminé. Des impulsions lumineuses d’une

nanoseconde (10�9 s) sont couramment employées. Elles permettent de générer des ultrasons

de fréquences allant jusqu’à 100 MHz, o⌫rant une résolution comprise entre environ 10 µm et

650 µm.3 L’imagerie photoacoustique est une technologie en voie d’expansion qui emploie un

laser comme source de lumière impulsionnelle pour générer des ultrasons. Elle permet d’imager

jusqu’à quelques millimètres de profondeur (la profondeur de di⌫usion optique) des structures

biologiques très di⌫usantes optiquement, pouvant atteindre en taille quelques dizaines de micro-

mètres. Grâce au caractère non-invasif du rayonnement laser employé, cette technique peut être

utilisée pour imager in vivo la structuration des vaisseaux sanguins, la supervascularisation, les

tumeurs cérébrales,4 l’oxygénation des tissus,5 etc...

L’emploi des ultrasons comme outil d’imagerie dans diverses applications biomédicales, de

l’observation de la morphologie d’une structure biologique jusqu’au au suivi de son fonction-

nement et de sa croissance, montre qu’il est possible d’observer et d’analyser les mécanismes

biologiques, la physiologie et les pathologies d’un organisme vivant à travers ses propriétés méca-

niques, et ceci à une échelle sub-millimétrique. Il apparaît clairement que les ultrasons constituent

un outil idéal pour sonder la mécanique de la matière vivante à di⌫érentes échelles. Il apparaît de

même que, pour une compréhension plus complète et plus globale du fonctionnement complexe

de la matière vivante, il est nécessaire d’étudier sa mécanique sur une large gamme d’échelles

spatiales. Il est donc évident que l’investigation de la biomécanique à l’échelle sub-micronique

est essentielle.
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Fig. 1 – Schéma d’une cellule montrant ses di⌫érents composants. Adapté d’après O’Connor et
al.6

A l’échelle micronique, la matière vivante se présente sous forme d’une cellule biologique

individuelle. Une cellule, schématisée sur la figure 1, constitue l’unité la plus petite contenant

tout le bagage nécessaire pour accomplir toutes les fonctions essentielles de la vie. Elle peut

se développer, se déplacer, se diviser et s’adapter aux changements de son environnement. La

structure qui l’entoure est appelée membrane cellulaire (Fig. 1). Cette membrane constitue la

frontière entre le contenu de la cellule et l’environnement extérieur qui l’entoure, et assure les

échanges entre la cellule et son entourage. Le liquide interne de la cellule, le cytoplasme, est

un liquide transparent formé principalement d’eau. Il constitue la substance fondamentale dans

laquelle baignent tous les éléments et composants de la cellule (organites) (Fig. 1). Parmi ces

composants, on identifie le noyau de la cellule sous forme d’une structure fermée et poreuse. Dans

le noyau se trouve la substance contenant tout le code génétique responsable du fonctionnement

de la cellule. Cette substance, dite acide nucléique, contient les molécules d’ADN qui forment

les chromosomes et possèdent l’information nécessaire pour la survie de la cellule (Fig. 1). La

cellule, possédant une épaisseur allant de quelques dizaines de nanomètres (10�9 m) à quelques

micromètres et s’étendant en largeur sur 10 à 100 microns, maintient sa forme et sa morphologie

grâce à son support mécanique essentiel, le cytosquelette.

Les propriétés mécaniques de la cellule ainsi que celles de son environnement, interviennent

dans de nombreux mécanismes et processus biologiques à l’échelle cellulaire comme par exemple

la division, la prolifération et l’adhésion cellulaire. De plus, elles ont un rôle crucial dans le déve-

loppement de maladies (dégénératives, cancers, etc...). L’étude de ces propriétés mécaniques avec

une résolution sub-cellulaire est d’une importance capitale pour la compréhension du fonctionne-
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Fig. 2 – Échelle spatiale relative aux di⌫érentes structures biologiques. Adapté d’après O’Connor
et al.6 (* La valeur indiquée sur la figure correspond à la dimension de l’espace interne de
l’artériole.)

ment physiologique et pathologique d’une cellule.7 Plusieurs approches microscopiques comme

la microscopie à force atomique8 et les nanopipettes à aspiration9 sont actuellement employées

pour mesurer les propriétés mécaniques d’une cellule. Cependant, ces techniques peuvent altérer

l’intégrité de la cellule.10 L’étude non-invasive de la mécanique d’une cellule à l’aide d’ultrasons

peut être réalisée grâce à la microscopie acoustique.11 Cette technique d’imagerie ultrasonore

utilise des transducteurs piézoélectriques pour générer des ondes acoustiques de fréquences allant

jusqu’à quelques GHz (109 Hz), permettant ainsi de mesurer les propriétés mécaniques de cellules

individuelles avec une résolution en profondeur pouvant atteindre le micromètre.12 Toutefois,

à quelques GHz, le contraste acoustique observé dans une cellule n’est pas su⇠sant pour une

étude quantitative de tous ces éléments, en particulier le cytosquelette dont l’épaisseur n’est que

de quelques dizaines de nanomètres. Afin que les ultrasons se propageant dans la cellule soient

sensibles à de telles structures nanométriques, il est nécessaire d’augmenter leur fréquence.

La découverte de la technique d’acoustique picoseconde par H. J. Maris et son équipe dans les

années 8013 a permis de franchir la limite du GHz pour les fréquences acoustiques. En utilisant

des impulsions laser de durée inférieure à la picoseconde (10�12 s), des ondes acoustiques de

fréquence allant jusqu’au THz (1012 Hz) peuvent être générées grâce à l’e⌫et photoélastique.

Ainsi, la caractérisation des propriétés mécaniques d’une cellule pourrait être envisagée avec
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une échelle nanométrique. Cette idée de sonder la mécanique d’une cellule individuelle à l’aide

de l’acoustique picoseconde a été évoquée en 1998 par H. J. Maris quand il a dit14 :

« Maintenant que l’acoustique picoseconde a fait ses preuves pour l’étude des circuits inté-

grés, nous cherchons à l’utiliser pour étudier des systèmes plus compliqués. Les médecins utilisent

déjà des échographies pour surveiller le bon développement des foetus, in utero. A l’aide des ul-

trasons picosecondes nous espérons sonder l’intérieur d’une cellule vivante. Nous voudrions créer

des images acoustiques de cellules et analyser leur fonctionnement. Notamment nous cherchons

à réaliser des images fines du cytosquelette (le réseau qui soutient l’ensemble de la cellule), afin

de réaliser l’équivalent des radiographies, mais à l’échelle microscopique. »

Cependant, il a fallu attendre jusqu’en 2008 pour qu’une première application biologique

d’acoustique picoseconde soit réalisée à Bordeaux par l’équipe Ultrasons Laser.15 Depuis,

l’équipe bordelaise s’est investie dans l’étude et la caractérisation de la mécanique des cellules

par acoustique picoseconde dans le but d’étendre au nanomètre l’échelle de l’imagerie biomédi-

cale par ultrasons, présentée sur la figure 2, et de réaliser une échographie à l’échelle cellulaire :

c’est dans ce cadre que s’inscrit cette thèse.

Les travaux de cette thèse ont donc pour objet l’imagerie des propriétés mécaniques de la

cellule à l’aide d’ondes acoustiques GHz générées par acoustique picoseconde. Ils seront exposés

dans ce mémoire en trois parties.

La première partie sera consacrée à la caractérisation des propriétés mécaniques d’objets

micrométriques biomimétiques pour une étude amont, afin de modéliser et mieux comprendre

le comportement mécanique complexe des cellules. La deuxième partie portera sur l’étude 1D

des propriétés mécaniques d’une cellule animale modèle et de l’adhésion cellule-biomatériau par

acoustique picoseconde. La troisième partie étendra cette étude au cas 2D : l’échographie d’une

cellule à l’aide d’ondes acoustiques GHz sera exposée.
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Première partie

Etude d’objets biomimétiques par
acoustique picoseconde
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Introduction

L’e⌫et photoélastique est la génération d’une onde élastique grâce à l’absorption d’une onde

lumineuse (onde électromagnétique). Il a été observé par A. G. Bell en 1880 lors de sa concep-

tion du photophone16,17 et a ensuite stimulé de nombreuses applications dans les domaines

de l’optique et de l’acoustique grâce à l’avènement du laser en 1960.18 Cette nouvelle source

de lumière cohérente et monochromatique est capable d’apporter localement à la matière de

grandes quantités d’énergie. Après une cascade d’événements, l’énergie lumineuse d’un laser ir-

radiant un milieu opaque va provoquer la vibration mécanique de ce milieu, dans lequel des

ondes acoustiques générées grâce à cette vibration, vont se propager. Le contenu fréquentiel de

ces ondes acoustiques est principalement dicté par la durée de l’impulsion laser. Dans les années

60, cette durée était de l’ordre de la nanoseconde et permettait donc, de générer des ondes acous-

tiques avec des fréquences supérieures à 20 kHz : le domaine des ultrasons lasers était né. Ayant

l’avantage de générer sans contact et d’une manière non destructive des ondes acoustiques, cette

nouvelle technologie a connu un grand succès dans l’évaluation et le contrôle non-destructif des

matériaux. L’arrivée d’impulsions laser inférieures à la picoseconde dans les années 7019 a o⌫ert

la possibilité de générer des ultrasons avec des fréquences dépassant le seuil accessible par des

transducteurs piézoélectriques. En 1984, en se servant d’impulsions laser d’une picoseconde, H.

J. Maris a observé pour la première fois la propagation d’impulsions acoustiques de largeur de

quelques dizaines de picosecondes : il donne naissance à l’acoustique picoseconde.13 Des ondes

acoustiques avec un contenu fréquentiel s’étendant jusqu’au THz, peuvent être ainsi générées.

La naissance de l’acoustique picoseconde il y a 30 ans a o⌫ert un outil original pour l’étude

des structures nanométriques, grâce aux fréquences acoustiques GHz typiquement générées.

C’est pourquoi elle a naturellement trouvé son intérêt dans les nanotechnologies20 et la micro-

électronique,21 qui nécessitent une évaluation non destructive à l’échelle sub-micronique de films

minces et de multi-couches nanométriques structurées. Elle a également permis d’évaluer d’une

manière non-invasive la qualité d’interface entre des nanofilms de natures di⌫érentes.22 Au fil

des années, les domaines d’applications de l’acoustique picoseconde ont connu une forte expan-

sion. Aujourd’hui, on se sert de cette technique pour caractériser des nanoparticules23 et des
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microfibres,24 pour étudier la physique et la chimie des nanocontacts25 ou encore pour mesurer

l’atténuation des phonons dans les verres et les polymères,26–28 dans l’eau29 et la glace30,31

ainsi que dans le glycérol32 et le mercure.33 De plus, l’acoustique picoseconde peut être appli-

quée à l’évaluation des propriétés thermiques des matériaux34 ainsi qu’à de nombreuses autres

études.35 Ainsi, cette technique a atteint un niveau de maturité important pour l’étude de

la matière inerte à l’échelle sub-micronique, mais qu’en est-il de son application à la matière

vivante ?

En commençant par introduire les principes physiques de l’acoustique picoseconde, nous

montrerons dans cette partie l’émergence de cette technique pour l’étude de la matière vivante.

Pour ce faire, nous articulerons la partie autour des points suivants :

– principes physiques de l’acoustique picoseconde,

– outils mathématiques nécessaires pour la modélisation des résultats expérimentaux,

– sonder la mécanique d’une cellule par des ondes acoustiques GHz,

– caractériser les propriétés mécaniques d’objets biomimétiques avant de passer aux cellules,

– détermination des propriétés mécaniques des systèmes multicouches viscoélastiques micro-

métriques,

– description d’une loi de comportement utile pour la modélisation de la rhéologie des cellules

au GHz.

Le premier chapitre de cette partie exposera les mécanismes de la génération et de la détection

des ondes en acoustique picoseconde. La détection dans un milieu opaque et dans un milieu

transparent est ensuite présentée dans le but de montrer les deux formes de détection que

nous rencontrerons dans ce travail. Enfin, nous décrirons brièvement les premières applications

biologiques de l’acoustique picoseconde.

Dans le second chapitre, nous emploierons l’acoustique picoseconde pour étudier les proprié-

tés mécaniques d’objets mous biomimétiques dans le but de simuler et comprendre préalablement

la mécanique d’une cellule. Pour cela, nous déterminerons la célérité et l’atténuation acoustiques

dans ces objets ainsi que leurs épaisseurs sub-microniques. Enfin, nous nous servirons de l’at-

ténuation acoustique pour décrire la loi de comportement au GHz de tels objets polymériques

ainsi que pour étudier leur nanocontact avec la surface rigide sur laquelle ils adhèrent.
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Chapitre 1

Acoustique picoseconde : principes
physiques et applications aux
sciences du vivant

La technique d’acoustique picoseconde a été inventée par H. J. Maris et al. en 198413 en

observant la propagation d’une impulsion acoustique dans un film d’As2Te3. Elle a connu un

grand succès dans les domaines des nanotechnologies pour sa capacité à caractériser les pro-

priétés mécaniques de couches très minces (de quelques nanomètres à quelques micromètres).

Cette technique, basée sur un dispositif d’optique ultra-rapide pompe-sonde, permet à la fois la

génération et la détection d’ondes acoustiques de fréquences pouvant atteindre le THz. Grâce à

un tel dispositif, l’acoustique picoseconde o⌫re le moyen d’étudier à distance et d’une manière

non-invasive des matériaux et des structures d’épaisseurs sub-microniques.

Au cours des années, les applications de l’acoustique picoseconde se sont développées autour

de plusieurs thématiques de recherche de la physique de la matière condensée. Son utilisation

s’étend aujourd’hui jusqu’à la physique de la matière vivante, sous l’impulsion des travaux menés

à Bordeaux en 2007.15 Après avoir détecté optiquement les ondes ultrasonores GHz se propageant

dans une cellule végétale, l’équipe bordelaise s’est lancée dans l’étude des propriétés mécaniques

de la cellule en se servant de l’acoustique picoseconde comme instrument de mesure.15 Le premier

chapitre de ce manuscrit est consacré à l’introduction au fonctionnement de cet instrument tel

qu’il existait au début de cette thèse.

Dans ce chapitre, nous décrirons le dispositif pompe-sonde employé pour générer et détecter

des impulsions acoustiques picosecondes. Nous détaillerons les mécanismes physiques respon-

sables de la génération et de la détection de ces ondes. Le principe de la détection sera exposé
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1.1 Principe et dispositif expérimental

tout d’abord dans le cas d’un film mince de métal opaque, puis dans le cas d’un milieu transpa-

rent. Enfin, nous montrerons l’émergence de l’acoustique picoseconde pour l’étude du vivant.

1.1 Principe et dispositif expérimental

La technique d’acoustique picoseconde consiste à générer des ondes acoustiques à l’aide d’im-

pulsions lumineuses très courtes, de durées inférieures à la picoseconde. Comme le processus

mécanique mis en jeu par cet impact lumineux est très rapide, il est nécessaire, afin de le suivre

dans le domaine temporel, de mettre en place une détection optique utilisant l’observation de la

lumière perturbée par un changement d’indice optique du milieu étudié. Pour illustrer le fonc-

tionnement de cette technique, considérons le dispositif expérimental représenté dans la figure

1.1. Un laser impulsionnel titane-saphir délivre des impulsions de durée égale à 100 fs avec un

taux de répétition de 80 MHz. L’utilisation d’un cube séparateur non polarisant permet de sépa-

rer le train d’impulsion en deux. Les impulsions du premier train, appelées pompe, génèrent les

ondes acoustiques qui se propagent dans le milieu étudié et modifient localement son indice op-

tique. Les impulsions du deuxième train, dites sonde, servent à détecter ce changement à travers

le couplage élasto-optique. L’impulsion pompe, suite à son absorption par le matériau, génère

également des phénomènes thermiques qui peuvent être détectés par la sonde à travers l’e⌫et

thermo-optique. Les phénomènes acoustiques et thermiques, induisant tous deux une variation

d’indice optique, sont ensuite suivis temporellement en augmentant l’écart temporel entre la

pompe et la sonde grâce à une ligne à retard mécanique.

Afin de détecter les faibles variations d’intensité lumineuse de la sonde engendrées par la

propagation des ondes acoustiques, on fait appel à une détection synchrone. Cette dernière

permet d’extraire des signaux de très faibles amplitudes à partir d’un signal d’origine très bruité.

Pour cela, on utilise un modulateur acousto-optique pour moduler l’intensité du faisceau pompe

à une fréquence donnée. Pour un retard pompe-sonde fixe (c’est-à-dire pour une position fixe de

la ligne à retard), on mesure à l’aide d’une photodiode les variations d’intensité de la sonde. La

détection synchrone analyse alors la composante spectrale à la fréquence de modulation, rejetant

ainsi le bruit contenu aux autres fréquences. Nous détaillerons dans la suite les mécanismes

physiques responsables de la génération et de la détection des ondes acoustiques.

1.2 Génération photoélastique

Dans un premier temps, nous nous intéressons au processus de génération d’ondes élastiques

lors d’une expérience d’acoustique picoseconde. Pour illustration, nous décrivons les mécanismes
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Chapitre 1. Acoustique picoseconde : principes physiques et applications aux sciences du vivant
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Fig. 1.1 – Montage typique d’acoustique picoseconde.

physiques mis en jeu, de l’absorption de l’impulsion pompe par l’échantillon jusqu’à la généra-

tion d’un train d’ondes élastiques dans un cas simple. Quand l’énergie lumineuse est absorbée

par le matériau, la température de ce dernier augmente en raison du couplage photo-thermique.

Ce couplage résulte de la transformation de l’énergie transportée par les photons en énergie

thermique. Cette élévation de température induit alors une dilatation très rapide, localisée dans

la zone d’absorption du faisceau laser. C’est à travers cet e⌫et que l’énergie thermique se trans-

forme en vibration mécanique qui se manifeste sous forme d’ondes élastiques. La propagation

de ces ondes est généralement décrite par l’acoustique linéaire.

Afin d’obtenir une expression analytique de la déformation, Thomsen et al.36 ont considéré

une approche macroscopique unidimensionnelle (suivant �⌥z ) (Fig. 1.1) pour décrire la généra-

tion photo-élastique qui rassemble les couplages photo-thermique et thermo-élastique. Quand

le faisceau laser pompe est incident normalement à la surface libre d’un échantillon absorbant

(Fig. 1.1), l’énergie volumique déposée à la profondeur z s’écrit :

Q(z, t) = Ip⇥(1�Rop)⌅(t)e��z (1.1)

où Rop est la réflectivité optique, Ip l’énergie surfacique de la pompe et ⇥ le coe⇠cient d’ab-

sorption optique. L’indice optique de l’échantillon est complexe, n = n⌅ + jn⌅⌅. La partie réelle

n⌅ renseigne sur la célérité de l’onde électromagnétique tandis que la partie imaginaire n⌅⌅ est
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1.2 Génération photoélastique

reliée au coe⇠cient d’absorption optique ⇥ de l’échantillon. Ainsi, la profondeur de pénétration

optique ⇥�1 s’écrit en fonction de n⌅⌅ :

⇥�1 = �op

4⌦n⌅⌅ (1.2)

avec �op la longueur d’onde optique. Un milieu est dit opaque quand la profondeur de pénétration

optique est plus petite que son épaisseur, ⇥�1 ⇧ e. Dans le cas contraire, il est transparent.

La distribution de température T engendrée par le dépôt d’énergie lumineuse sur la surface

de l’échantillon peut être décrite par l’équation parabolique de la chaleur qui s’écrit comme suit :

↵Cp
⌫T (z, t)

⌫t
= ⌥

⌫2T (z, t)
⌫z2 + Q(z, t) (1.3)

où ↵ est la densité du milieu étudié, Cp sa chaleur spécifique et ⌥ sa conductivité thermique.

L’énergie lumineuse absorbée Q(z, t) apparaît alors comme terme source de cette équation.

Puisque la vitesse des ondes acoustiques est très grande devant la vitesse de di⌫usion thermique,

nous pouvons négliger la di⌫usion thermique. L’équation 1.3 devient :

↵Cp
⌫T (z, t)

⌫t
= Q(z, t) = Ip⇥(1�Rop)⌅(t)e��z (1.4)

La solution prend la forme :

T (z, t) = Ip⇥(1�Rop)
↵Cp

e��zH(t) (1.5)

avec H(t) la fonction échelon de Heaviside. L’élévation de la température due à l’impulsion

lumineuse peut ainsi être déduite36 :

⇤T (z) = Ip⇥(1�Rop)
↵Cp

e��z (1.6)

L’élévation de température ⇤T (z), crée une dilatation qui génère une contrainte mécanique

�C�th⇤T (z), où C désigne le coe⇠cient d’élasticité de l’échantillon et �th son coe⇠cient de

dilatation thermique. Le champ de contrainte �(z, t) s’écrit alors :

�(z, t) = C
⌫u(z, t)

⌫z
� C�th⇤T (z) (1.7)

avec u(z, t) le champ de déplacement. A l’équilibre local, l’équation d’onde s’écrit :

↵
⌫2u(z, t)

⌫t2 = ⌫�(z, t)
⌫z

(1.8)
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Chapitre 1. Acoustique picoseconde : principes physiques et applications aux sciences du vivant

En combinant les équations 1.7 et 1.8 et en définissant la vitesse des ondes acoustiques dans le

milieu étudié v =
⌦

C/↵, on déduit l’équation décrivant le champ de déplacement u(z, t) dans

l’échantillon :
⌫2u(z, t)

⌫z2 � 1
v2

⌫2u(z, t)
⌫t2 = �th

⌫⇤T (z)
⌫z

(1.9)

La contrainte thermique créée par l’élévation de température ⇤T (z) apparaît alors comme terme

source.

En imposant des conditions limites mécaniques aux interfaces, on peut ensuite obtenir le

champ de déplacement u(z, t) ainsi que le champ de déformation µ(z, t) = ⌫u(z, t)/⌫z dus à la

propagation d’ondes acoustiques générées par e⌫et photo-élastique. En nous plaçant dans un cas

simple, c’est-à-dire en négligeant la di⌫usion thermique, les e⌫ets électroniques ainsi que la durée

des impulsions laser, nous avons donné les équations de base servant à modéliser la génération

photo-acoustique. Un calcul plus général du champ de déplacement peut être consulté, par

exemple, dans les travaux de thèse de M. Perton.37

Le contenu spectral de l’onde acoustique générée est principalement limité par le produit de

l’absorption optique et de la vitesse des ondes acoustiques dans le matériau utilisé, soit � ⇥v.

Dans le cas des métaux, comme ⇥�1 est de l’ordre d’une dizaine de nm et v varie entre 5000 m/s

et 7000 m/s, le contenu fréquentiel s’étend jusqu’à plusieurs centaines de GHz. Ces fréquences

correspondent à des longueurs d’ondes acoustiques allant du nm à quelques centaines de nm.

Ainsi, l’acoustique picoseconde permet d’atteindre une résolution nanométrique en profondeur

(résolution axiale). Après avoir présenté brièvement le processus de génération intervenant dans

la technique d’acoustique picoseconde, nous exposons dans la section suivante le principe de

détection des ondes acoustiques générées.

1.3 Détection élasto-optique

Les contraintes mécaniques générées dans l’échantillon sont détectées à l’aide de l’impulsion

sonde, retardée temporellement par rapport à l’impulsion pompe grâce à la ligne à retard.

Cette détection est réalisée à travers le couplage élasto-optique, en mesurant le changement de

réflectivité de l’échantillon induit par la modification de l’indice optique au passage des ondes

acoustiques. Classiquement, le changement d’indice optique causé par la propagation acoustique
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1.3 Détection élasto-optique

peut s’écrire de la manière suivante36 :

⇤n⌅(z, t) = ⌫n⌅

⌫µ
µ(z, t) , (1.10a)

⇤n⌅⌅(z, t) = ⌫n⌅⌅

⌫µ
µ(z, t) , (1.10b)

où ⇤n⌅(z, t) et ⇤n⌅⌅(z, t) désignent respectivement les variations en temps et en espace de la partie

réelle n⌅(z, t) et de la partie imaginaire n⌅⌅(z, t) causées par le passage de l’onde de déformation

µ(z, t). Les constantes ⌫n⌅/⌫µ et ⌫n⌅⌅/⌫µ sont des propriétés intrinsèques de l’échantillon et

dépendent de la longueur d’onde de la sonde. La permittivité diélectrique perturbée associée,

⇤⇧, s’écrit :

⇤⇧(z, t) = 2(n⌅ + jn⌅⌅)
⌅

⌫n⌅

⌫µ
+ j

⌫n⌅⌅

⌫µ

⇧
µ(z, t) (1.11)

Pour obtenir le changement de réflectivité induit par la propagation de l’onde acoustique,

il faut résoudre les équations de Maxwell en considérant que les propriétés optiques de l’échan-

tillon varient en temps et en espace. En considérant que l’échantillon est isotrope, l’équation de

propagation du champ électrique s’écrit :

⌫2Ez(z, t)
⌫z2 + q2

0 [⇧ + ⇤⇧(z, t)] Ez(z, t) = 0 (1.12)

où q0 = ⌘/c0 est le nombre d’onde optique dans le vide et ⇧ désigne la permittivité diélectrique

non perturbée (en l’absence de déformation mécanique) :

⇧ = (n⌅ + jn⌅⌅)2 (1.13)

La décomposition de la permittivité diélectrique en une partie non perturbée constante ⇧ et

une partie perturbée de faible amplitude ⇤⇧ permet de linéariser l’équation 1.12. En écrivant

également le champ électrique Ez(z, t) comme la somme d’une solution E⇥
z(z, t) non perturbée

et d’une solution E�⇥
z (z, t) perturbée,

Ez(z, t) = E⇥
z(z, t) + E�⇥

z (z, t) (1.14)

l’équation 1.12 peut être écrite sous forme d’un système couplé de deux équations d’onde en

négligeant les termes du second ordre. La première équation d’onde décrit la propagation du

champ électrique non perturbé dans le milieu :

⌫2E⇥
z(z, t)

⌫z2 + q2
0⇧E⇥

z(z, t) = 0 (1.15)
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Chapitre 1. Acoustique picoseconde : principes physiques et applications aux sciences du vivant

La deuxième équation décrit la propagation du champ électrique perturbé dans le milieu :

⌫2E�⇥
z (z, t)
⌫z2 + q2

0⇧E�⇥
z (z, t) = �q2

0⇤⇧(z, t)E⇥
z(z, t) (1.16)

Il s’agit de la méthode des approximations successives au premier ordre. La solution de l’équation

d’onde non perturbée 1.15 correspond au champ électrique E⇥
z non perturbé. En particulier, le

champ électrique réfléchi à la surface libre de l’échantillon (suivant �⌥z ) s’écrit :

E⇥
z(z, t) = r01E0e�j(q0z+⌥t) (1.17)

avec E0 l’amplitude optique dans le vide. r01 est le coe⇠cient de réflexion optique entre le vide

et l’échantillon :

r01 = 1� n

1 + n
(1.18)

L’équation de propagation optique perturbée 1.16 peut être résolue par des techniques classiques

(fonction de Green, variation de la constante, ...). Sa solution est38 :

E�⇥
z (z, t) = jt01

q0
2n

t10E0e�j(q0z+⌥t)
⌥ ⇧

0
⇤⇧(z⌅)e2jq0nz⇥

dz⌅ (1.19)

avec

t01 = 2
1 + n

, (1.20a)

t10 = 2n

1 + n
. (1.20b)

où t01 est le coe⇠cient de transmission optique à l’interface vide-film et t10 est le coe⇠cient de

transmission optique à l’interface film-vide.

Une façon d’analyser le sens physique de l’équation 1.19 consiste à considérer une déformation

de type Dirac localisée en z⌅. Elle crée alors un saut d’indice, lui aussi localisé en z⌅. Le champ

électrique se réfléchit sur ce saut d’indice avec un coe⇠cient de réflexion ⌅rµ qui s’écrit :

⌅rµ = j
q0
2n

⇤⇧ (1.21)

L’exponentielle e2jq0nz⇥ de l’équation 1.19 traduit l’aller-retour parcouru par le champ électrique

entre la surface libre et le saut d’indice localisé en z⌅. L’intégrale par rapport à z⌅ prend en

compte la distribution spatiale de la variation d’indice optique, image de la distribution spatiale

de la déformation.
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1.3 Détection élasto-optique

L’équation 1.19 permet de définir la variation relative ⇤r du coe⇠cient de réflexion optique

en écrivant que E�⇥
z = ⇤rE0e�j(q0z+⌥t). Dès lors,

⇤r = jt01
q0
2n

t10

⌥ ⇧

0
⇤⇧(z⌅)e2jq0nz⇥

dz⌅ (1.22)

L’expression de ⇤r montre que l’amplitude et la phase de la sonde sont perturbées par la

propagation acoustique dans l’échantillon. L’amplitude du champ électrique réfléchi peut être

mesurée en e⌫ectuant des mesures réflectométriques tandis que la phase du champ électrique

réfléchi s’obtient à travers des mesures interférométriques.

Enfin, il est nécessaire de relier le coe⇠cient de réflexion ⇤r aux grandeurs mesurées. Le

champ électrique réfléchi en présence d’une déformation acoustique Er
z s’écrit comme la somme

du champ réfléchi à la surface E⇥
z et du champ perturbé E�⇥

z :

Er
z = E⇥

z + E�⇥
z = rE0e�j(q0z+⌥t) (1.23)

avec la réflectivité

r = r01(1 + ⇤r

r01
) (1.24)

Pour faire apparaître les variations d’amplitude A et de phase �, r peut s’écrire38 :

r(t) = r01[1 + A(t)]ej⌃(t) (1.25)

Comme A(t) et �(t) sont de faible amplitude, un développement limité au premier ordre donne

la réflectivité :

r(t) = r01[1 + A(t) + j�(t)] (1.26)

Dans ce travail, nous e⌫ectuons une mesure réflectométrique : on mesure à l’aide d’une photo-

diode une variation d’intensité lumineuse ⇤I/I0 :

⇤I

I0
= I � I0

I0
(1.27)

I0 est l’intensité lumineuse incidente et I est celle qui est perturbée par la déformation acous-

tique. Ces deux intensités s’écrivent :

I0 = |E⇥
z|2 = r2

01 |E0|2 (1.28)
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et

I = |Er
z |2 =

���E⇥
z + E�⇥

z

���
2
⌅ |E⇥

z|2 + 2r01 |E0|2 Re (⇤r) (1.29)

Ainsi, la mesure de ⇤I/I0 donne accès à l’amplitude A(t) de la variation relative de réflectivité

⇤r/r01 :
⇤I

I0
= 2Re (⇤r)

r01
= 2A(t) (1.30)

Nous allons maintenant présenter des résultats expérimentaux illustrant la détection par réflec-

tométrie dans le cas d’un échantillon opaque et dans le cas d’un échantillon transparent.

1.3.1 Milieu opaque

Dans ce paragraphe, afin de décrire un signal typique obtenu en acoustique picoseconde

dans le cas d’un échantillon opaque, nous présentons une mesure e⌫ectuée dans un film de

tungstène (W ) déposé sur un substrat semi-infini de silicium (Si). Son épaisseur est e = 250

nm, bien supérieure à la pénétration optique ⇤ 15 nm. La figure 1.2(a) montre la géométrie

de l’échantillon. Le faisceau pompe (en rouge) est incident normalement à la surface libre du

tungstène. Une onde de déformation longitudinale est générée dans le film. Elle se propage

jusqu’à l’interface film-substrat où elle se réfléchit partiellement et retourne vers la surface

libre du film. Elle fait ensuite de nombreux allers-retours dans le film. Le faisceau sonde est

également incident normalement à la surface libre du tungstène (la sonde en bleu est représentée

avec une incidence oblique uniquement pour une raison de schématisation). A cause de la forte

absorption du tungstène, la détection s’établit à proximité de la surface libre (sur la profondeur

de pénétration optique), à travers le mécanisme décrit précédemment.

La figure 1.2(b) montre la variation de la réflectivité en fonction du temps mesurée dans le

cas de l’échantillon opaque de tungstène présenté dans la figure 1.2(a). Le temps allant de 0 à 1

ns correspond à l’écart temporel entre la pompe et la sonde piloté par la ligne à retard. À t = 0,

c’est-à-dire quand les impulsions des faisceaux de pompe et de sonde arrivent au même instant,

nous observons une variation brutale appelée pic de coïncidence. Ce brusque changement de

réflectivité provient de la variation soudaine de température du film au moment de l’absorption

de la radiation électromagnétique. Il traduit également la dynamique électronique rapide dans

le métal à cet instant. Ensuite, une lente décroissance, correspondant à la di⌫usion thermique,

est observée. Notons que l’influence de la di⌫usion thermique n’était pas prise en compte dans

le calcul précédent de la détection optique, le but étant d’expliquer uniquement le principe de la

détection des ondes acoustiques. Par conséquent, la variation d’indice optique (Eq. 1.10) a été
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Fig. 1.2 – (a) Géométrie de l’échantillon de tungstène opaque déposé sur un substrat semi-infini
de silicium. (b) Changement de réflectivité en fonction du temps. L’encart montre un zoom sur
les échos acoustiques.

uniquement reliée au coe⇠cient piézo-optique ⌫n/⌫µ en négligeant le coe⇠cient thermo-optique

⌫n/⌫T .

En plus de la lente décroissance thermique, des échos acoustiques provenant des réflexions

successives sur les interfaces film-substrat et film-air apparaissent. Les trois premiers échos sont

indiqués par des flèches. L’encart de la figure 1.2(b) montre uniquement le signal acoustique

mesuré obtenu par soustraction du fond thermique à l’aide d’un polynôme. Les échos sont par-

faitement identifiés à un intervalle de 2e/vW , où vW désigne la vitesse des ondes acoustiques

longitudinales dans le tungstène. Ainsi, à travers l’amplitude et la phase de ces échos, on est

capable de caractériser les propriétés mécaniques (densité, atténuation, vitesse des ondes acous-

tiques, etc...) de films de très petites épaisseurs (quelques centaines de nanomètres), ainsi que

les interfaces où les ondes acoustiques se réfléchissent.

1.3.2 Milieu transparent

Dans un milieu opaque, la faible pénétration optique de l’impulsion sonde ne permet de

détecter les variations de réflectivité qu’à proximité de la surface de l’échantillon étudié. C’est

pourquoi seuls des échos sont détectés pour ce type d’échantillons. A l’inverse, lorsque le milieu

est transparent, le faisceau sonde le traverse entièrement et interagit avec l’onde acoustique sur

toute la profondeur. Il est nécessaire d’avoir une structure en plus de l’échantillon pour absorber

la pompe. Pour cela, l’échantillon transparent doit être déposé sur une couche ou un substrat

absorbant. Pour illustrer la détection élasto-optique, nous présentons les résultats obtenus avec
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Fig. 1.3 – (a) Détection élasto-optique dans un échantillon de PLGA transparent déposé sur
un substrat de titane. (b) Changement de réflectivité en fonction du temps. L’encart montre la
transformée de Fourier du signal temporel.

un échantillon composé d’un matériau polymère transparent appelé PLGA (ce constituant sera

détaillé dans le chapitre 2) déposé sur un substrat de titane (Fig. 1.3(a)). L’impulsion pompe

est focalisée à l’interface PLGA-Ti, et génère des ondes acoustiques qui se propagent de part et

d’autre de l’interface.

La sonde est également focalisée à l’interface PLGA-Ti, à travers le PLGA transparent.

Le mécanisme de détection est toujours celui décrit précédemment. Dans le cas d’un milieu

transparent, on peut l’expliquer de la façon suivante. L’onde acoustique se propageant forme

une interface optique qui se déplace à la vitesse de l’onde acoustique dans le PLGA. L’impulsion

sonde est donc réfléchie à la fois par l’onde acoustique et à l’interface PLGA-Ti (Fig. 1.3(a)).

Le changement de réflectivité (Eq. 1.30) mesuré est cette fois piloté par les interférences

de ces deux réflexions subies par l’impulsion sonde. Un changement de réflectivité maximal est

mesuré quand une interférence constructive entre les rayons réfléchis a lieu, tandis que pour une

interférence destructive, on mesure un changement de réflectivité minimal. Au fur et à mesure

de la propagation de l’onde acoustique dans l’échantillon, la di⌫érence de chemin optique entre

les faisceaux réfléchis augmente, donnant lieu à une alternance d’interférences constructives et

destructives. En fonction du temps, des oscillations, dites oscillations Brillouin, s’établissent.39

Ces oscillations peuvent être observées dans la figure 1.3(b) montrant le changement de réflec-

tivité en fonction du temps enregistré dans le PLGA transparent avec une sonde de longueur

d’onde �sonde = 400 nm. La transformée de Fourier de ces oscillations, présentée dans l’encart,

indique une fréquence d’oscillations égale à 18 GHz. Pour une onde de déformation se déplaçant

à la vitesse des ondes acoustiques vcq dans le PLGA, la fréquence des oscillations Brillouin fB
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observées est égale à36 :

fB = 2ncqvcq

�sonde
(1.31)

où ncq est l’indice optique du PLGA. Ainsi, connaissant l’indice optique du milieu, on est capable

de remonter à la vitesse des ondes acoustiques en mesurant fB. De plus, il est possible de mesurer

l’atténuation d’un milieu à la fréquence fB grâce au temps de vie des oscillations Brillouin.21

En conclusion, nous avons présenté les principes physiques essentiels à la compréhension de

la génération et de la détection en acoustique picoseconde. Nous avons montré les deux types de

signaux acoustiques auxquels nous serons confrontés dans la suite de ce travail. Nous exposerons

brièvement dans la dernière section de ce chapitre l’application de cette technique à l’étude du

vivant initiée par l’équipe d’accueil à l’université de Bordeaux.

1.4 Application de l’acoustique picoseconde à l’étude de cellules

biologiques : débuts et potentialités

Les premières applications de l’acoustique picoseconde à l’étude de matériaux biologiques

ont été réalisées par l’équipe Ultrasons Laser de l’université de Bordeaux en 2007 lorsque C.

Rossignol et al. ont montré la possibilité de détecter des oscillations Brillouin à des fréquences

de 5 à 7 GHz dans une cellule végétale,15 accédant ainsi aux propriétés mécaniques de la cellule

avec une résolution sub-micronique. En observant les oscillations Brillouin dans le noyau et

la vacuole a de la cellule, Rossignol et al. ont pu déduire une vitesse des ondes acoustiques

dans la vacuole (⇤ 1600 m/s) proche de celle de l’eau tandis que dans le noyau, la célérité

extraite était d’environ 2000 m/s.15 Ces observations ont montré la faculté de l’acoustique

picoseconde à mesurer des propriétés mécaniques di⌫érentes dans une même cellule, révélant

ainsi son hétérogénéité mécanique. Plusieurs expériences sur de nombreuses cellules d’oignon

ont ensuite été menées par l’équipe bordelaise, en particulier par M. Ducousso dans ses travaux

de thèse, et ont permis de di⌫érentier des cellules issues de variétés d’oignon di⌫érentes.40

Également durant sa thèse, M. Ducousso est parvenu à mesurer l’épaisseur du noyau d’une cellule

animale ainsi que sa viscosité et sa rigidité à travers les oscillations Brillouin.41,42 Cependant,

le lien entre les valeurs mesurées et la microstructure du noyau des cellules animales sondées

restait à explorer. C’est pour cela qu’une étude d’objets biomimétiques possédant des propriétés

mécaniques similaires à celles des cellules à été initiée en 2012. Cette étude vise à déterminer

la loi de comportement et la géométrie de microcapsules viscoélastiques biomimétiques,28 dans

a. La vacuole est un organite présent dans les cellules végétales.
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le but de modéliser le comportement mécanique des cellules au GHz. L’étude de ces objets

biomimétiques fera l’objet du chapitre suivant.

1.5 Conclusion

La technique d’acoustique picoseconde a été introduite dans ce chapitre. Le montage pompe-

sonde classiquement employé pour suivre des phénomènes ultra-rapides de durées inférieures à

la nanoseconde a été présenté dans la première section. Cela a permis de mettre en évidence le

phénomène de génération d’ondes acoustiques par e⌫et photoélastique d’une part et le phéno-

mène de détection de ces ondes par e⌫et élasto-optique d’autre part. Les mécanismes physiques

responsables de ces deux phénomènes ont ensuite été exposés. A travers les équations de base,

la génération photoélastique a été détaillée dans un cas simple, de l’absorption de l’impulsion

pompe par l’échantillon jusqu’à la naissance d’un train d’ondes élastiques. La détection des ondes

élastiques a ensuite été abordée. En considérant une perturbation d’indice optique au passage

des ondes acoustiques, la modélisation de cette détection, réalisée à travers le couplage élasto-

optique, a été rappelée en résolvant les équations de Maxwell.38 Le rappel des principes de cette

modélisation a permis de présenter les équations nécessaires à la description de la réflectivité

optique. Ces équations seront utilisées dans le chapitre suivant pour modéliser la réponse des

échantillons.

Les signaux acoustiques mesurés dans des milieux opaques et transparents ont ensuite été

présentés. Dans un milieu opaque, la faible pénétration optique du faisceau sonde ne donne

accès aux variations relatives de réflectivité qu’à proximité de la surface de l’échantillon et ne

permet donc que la détection des échos acoustiques ayant e⌫ectués des allers-retours dans le

milieu. Dans un milieu transparent, le faisceau sonde interagit avec l’onde acoustique sur toute

la profondeur, donnant lieu aux oscillations Brillouin. Ainsi, à travers les oscillations Brillouin

et les échos acoustiques, on est capable de caractériser les propriétés mécaniques d’un milieu

telles que la densité, la rigidité et la viscosité ainsi que les propriétés des interfaces où les ondes

acoustiques subissent des réflexions.

Enfin, les premiers travaux e⌫ectués avec des cellules végétales par l’équipe Ultrasons Laser

à Bordeaux ont montré la sensibilité de l’acoustique picoseconde aux faibles variations des pro-

priétés mécaniques au sein d’une même cellule. Ces résultats innovants ont ouvert de nouvelles

pistes de recherche pour une meilleure compréhension de la mécanique d’une cellule. Parmi ces

pistes, la caractérisation des propriétés mécaniques d’objets mous biomimétiques en vue d’étu-

dier par la suite l’adhésion cellule-biomatériau ainsi que l’impédance, la rigidité et la viscosité
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1.5 Conclusion

locales de la cellule est cruciale. L’étude des propriétés mécaniques d’objets biomimétiques sera

détaillée dans le chapitre suivant.
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Chapitre 2

Des microcapsules sphériques : un
modèle simple de cellules biologiques

Dans le chapitre précédent, nous avons présenté les premiers travaux e⌫ectués antérieurement

à cette thèse par l’équipe Ultrasons Laser à Bordeaux et portant sur l’application de l’acous-

tique picoseconde à l’étude de la mécanique cellulaire. En particulier, les propriétés mécaniques

de di⌫érents organites d’une cellule d’oignon en 200815 ou d’une cellule animale ont été obte-

nues.41 Ces résultats caractérisant les propriétés mécaniques des cellules au GHz nécessitaient

une comparaison à des modèles contrôlés décrivant la mécanique de la cellule à ces fréquences.

C’est pourquoi en 2012, une étude visant à étudier la mécanique de microcapsules sphériques

biomimétiques par acoustique picoseconde a été initiée.28 Nous étendrons dans ce chapitre ce

travail en analysant des capsules avec des épaisseurs de coquilles et des diamètres di⌫érents afin

d’étudier l’influence de la géométrie sur le comportement mécanique à des fréquences GHz.

Nous présenterons dans le premier paragraphe de ce chapitre le protocole de préparation de

ces capsules ainsi que les di⌫érents types que nous avons étudiés. Ensuite, nous décrirons la dé-

marche expérimentale utilisée pour la génération et la détection d’oscillations Brillouin dans ces

capsules. L’analyse de ces oscillations nous permettra de déterminer l’épaisseur de la coquille, la

célérité et l’atténuation acoustiques dans la coquille et le cœur de chaque capsule. Nous nous ser-

virons de la mesure de l’atténuation dans la coquille pour retrouver la loi de comportement dans

les polymères au GHz. Nous finirons par discuter la corrélation entre l’atténuation acoustique

mesurée dans le cœur et le contact capsule-métal.
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2.1 Montage expérimental

2.1 Montage expérimental

Dans la première section de ce chapitre, nous présentons les microcapsules sphériques sur

lesquelles les expériences d’acoustique picoseconde ont été menées dans le but de sonder leurs

propriétés mécaniques. Nous décrivons la méthode de préparation de ces échantillons et les quatre

types de capsules que nous avons utilisés dans ce travail. Nous montrons enfin la configuration

expérimentale employée pour mesurer les propriétés viscoélastiques de ces capsules en milieu

liquide.

2.1.1 Préparation de l’échantillon

Les microcapsules trouvent leur intérêt essentiellement dans les domaines médical et phar-

maceutique. Elles sont constituées d’une coquille biodégradable, qui isole un cœur pouvant être

liquide ou gazeux. La coquille peut être fonctionnalisée pour atteindre un tissu cible, et sa dé-

gradation lui permet alors d’y libérer le contenu du cœur.43–46 Dans ce travail, nous utilisons

des microcapsules sphériques formées d’une coquille biodégradable en PLGA a encapsulant un

cœur composé d’un liquide perfluoré, le PFOB b. De plus, en encapsulant un liquide perfluoré

comme le PFOB qui se caractérise par une très faible vitesse du son longitudinale (⇤ 600 m/s),

les microcapsules de PLGA-PFOB sont souvent employées comme agents de contraste pour

l’imagerie acoustique.47,48 D’autre part, le PLGA a des propriétés mécaniques proches de celles

des cellules animales.49 C’est une des raisons pour lesquelles nous les étudions, comme nous le

détaillerons dans la troisième partie de ce manuscrit.

La conception et l’élaboration des capsules est assurée par N. Tsapis au laboratoire

Physicochimie-Pharmacotechnie-Biopharmacie (UMR CNRS 8612). La préparation des capsules

est réalisée par émulsion-évaporation50 c. Le PLGA est dissout dans 4 mL de dichlorométhane

(CH2Cl2) avec la quantité de PFOB (C8F17Br) désirée puis placé dans un bain thermostaté

maintenu à 20 °C afin d’assurer une complète miscibilité du PFOB. La solution est ensuite

emulsifiée dans 20 mL de solution aqueuse avec 1.5 % de cholate de sodium. Le dichloromé-

thane est enfin évaporé par agitation magnétique.28,50 Cette préparation permet d’obtenir une

solution polydisperse de capsules, avec un rapport constant entre le rayon R de la capsule et

l’épaisseur h de la coquille. Le rapport h/R peut être modifié en ajustant la quantité de PLGA.

Les capsules sont lyophilisées d pour un stockage de longue durée. La figure 2.1(a) montre une

a. Pour Poly(Lactide-Co-Glycolide Acid).
b. Pour PerFluoroOctylBromide.
c. L’émulsion consiste à mélanger deux ou plusieurs liquides non miscibles en situation normale.
d. La lyophilisation est l’acte de déshydrater un produit préalablement surgelé par sublimation.
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Fig. 2.1 – (a) Photographie de capsules obtenue par microscopie confocale et (b) en lumière
blanche.

image obtenue par microscopie confocale de capsules de PLGA-PFOB où le PLGA est marqué

en rouge.

Afin de générer et de détecter des ondes acoustiques GHz dans les capsules, nous les réhy-

dratons avec de l’eau distillée une heure avant l’acquisition. Ensuite, nous plaçons 5 µL de la

solution contenant les capsules sur un film mince de titane de 500 nm d’épaisseur, déposé sur 1

mm de silice (SiO2) par PVD (Physical Vapor Deposition). Pour limiter l’évaporation de l’eau,

nous couvrons l’échantillon avec une lamelle couvre-objet en verre transparent. La température

ambiante est maintenue à 23 °C sous la température de transition vitreuse du PLGA (39 °C).28

Les capsules sont observées en lumière blanche à travers un objectif 50x comme le montre la

figure 2.1(b).

La géométrie de l’échantillon est représentée dans la figure 2.2(a). Afin d’observer l’influence

du rapport de forme des capsules sur la propagation acoustique, nous étudions quatre lots de

capsules possédant chacun un rapport h/R di⌫érent. Les quatre lots de capsules étudiés (h/R

= 1.00, 0.55, 0.35 et 0.25) sont illustrés sur la figure 2.2(b). Le rapport h/R = 1.00 désigne des

capsules entièrement composées de PLGA.

2.1.2 Oscillations Brillouin pour une capsule

En se servant du dispositif expérimental présenté dans le chapitre 1, nous focalisons les

faisceaux pompe (�pompe = 800 nm, 3 pJ) et sonde (�sonde = 400 nm, 1.5 pJ) à l’aide d’un

objectif 50x (N.A 0.8) à l’interface capsule-titane (Fig. 2.2(a)) en passant à travers la capsule

transparente. La tache focale de pompe a un rayon ✏pompe ⌅ 2 µm et celle de la sonde un
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2.1 Montage expérimental
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Fig. 2.2 – (a) Configuration expérimentale utilisée pour étudier les propriétés mécaniques des
capsules. (b) Types de capsules étudiés.

rayon ✏sonde ⌅ 1 µm (à 1/e2). Suite à l’absorption de la pompe dans le film de titane sur une

distance de ⇤ 15 nm, la dilatation thermique du métal génère une impulsion acoustique dans le

métal. Comme la capsule est en contact avec le titane, une impulsion acoustique est également

transmise dans la coquille. L’impulsion acoustique interagit avec le faisceau sonde pénétrant dans

la capsule transparente, et produit des oscillations Brillouin. Ces oscillations sont présentées sur

la figure 2.3(a) montrant la variation de la réflectivité en fonction du temps dans quatre capsules

appartenant chacune à un lot di⌫érent. Un polynôme a été soustrait de chaque mesure afin de

supprimer la contribution thermique du métal.

Quand la capsule est entièrement constituée de PLGA (lot 1.00-Cap), des oscillations

Brillouin de fréquence fcq = 18 GHz sont observées (déduite d’après le spectre de Fourier).

Ces oscillations, révélant la propagation de l’onde acoustique dans la coquille de PLGA, sont

présentes jusqu’à ⇤ 1.2 ns dans le cas du lot 1.00-Cap. En revanche, en sondant des capsules

possédant un rapport h/R plus petit, par exemple les lots 0.35-Cap et 0.25-Cap, la contribu-

tion du cœur de la capsule peut être identifiée. La figure 2.3(b) montre le spectre de Fourier

du signal temporel correspondant à une capsule 0.35-Cap. Nous observons deux pics indiquant

une première fréquence fcq = 18 GHz produite dans les premières 300 ps, suivie d’une seconde

fréquence fcr = 4 GHz, apparaissant au delà de 300 ps. Ces deux fréquences révèlent la propaga-

tion du front acoustique successivement dans le PLGA puis dans le PFOB. Cela est également
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(b) Spectre de Fourier du signal temporel obtenu dans une capsule 0.35-Cap. (c) Géométrie de
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visible sur le signal temporel mesuré dans une capsule du lot 0.25-Cap où une transition entre

les deux fréquences est observée vers 80 ps. Pour des capsules du lot 0.55-Cap, les oscillations

dues au PLGA sont fortement atténuées et ne peuvent être observées que sur les premières 400

ps. La contribution du cœur n’apparaît donc pas. La transition de fréquence observée dans les

capsules de PLGA-PFOB suggère ainsi la capacité de la technique d’acoustique picoseconde à

mesurer l’épaisseur de la coquille. Pour ce faire, il est nécessaire de déterminer la vitesse des

ondes acoustiques dans chaque constituant.

2.2 Vitesse de propagation des ondes acoustiques dans une cap-

sule

Afin de déterminer les propriétés mécaniques (célérité et atténuation acoustique dans le

PLGA et le PFOB) ainsi que l’épaisseur de la coquille dans chaque capsule étudiée, nous nous

servons d’un programme développé dans l’équipe permettant de modéliser l’interaction photoé-

lastique dans une capsule.28,51 Nous considérons pour cela une couche de PLGA d’épaisseur

finie h, placée entre deux milieux semi-infinis de titane et de PFOB, comme illustré dans la

figure 2.3(c). La di⌫usion thermique suite à l’absorption de la pompe dans le titane est décrite
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par l’équation de Fourier en utilisant les propriétés thermiques du titane massif.40 La propaga-

tion d’onde acoustique résultant de la source thermique est décrite par une équation 1D (Eq.

1.9 du chapitre 1). La variation relative de la réflectivité (Eq. 1.22 du chapitre 1) est obtenue en

résolvant les équations de Maxwell. Elle est tracée dans la figure 2.3(a) en pointillés rouges en

ajustant à chaque fois les fréquences fcq et fcr, les atténuations �cq et �cr dans le PLGA et dans

le PFOB, respectivement, ainsi que l’épaisseur h de la coquille (pour les capsules présentant une

transition en fréquence de fcq à fcr) pour décrire les signaux mesurés. Les vitesses des ondes

acoustiques vcq et vcr dans le PLGA et dans le PFOB sont ensuite déduites à partir de fcq et

fcr en utilisant l’équation 1.31. Nous considérons pour cela l’indice optique ncq = 1.5 dans le

PLGA28 et l’indice optique ncr =1.3 dans le PFOB,52 pour une longueur d’onde de sonde �sonde

= 400 nm. Nous mesurons les fréquences fcq et fcr avec une précision de ± 0.5 GHz puisque la

fenêtre temporelle de nos signaux est de 1 ns. En di⌫érentiant l’équation 1.31, nous trouvons les

erreurs ⇤vcq et ⇤vcr sur les vitesses des ondes acoustiques dans le PLGA et dans le PLFOB.

L’ajustement théorique nous permet donc de déterminer les cinq paramètres vcq, vcr, �cq, �cr et

h. Commençons tout d’abord par discuter les valeurs des célérités mesurées.

2.2.1 Vitesse de propagation des ondes acoustiques dans le PLGA

Plusieurs capsules ont été étudiées dans chaque lot dans le but d’analyser des capsules de

di⌫érents rayons. Nous avons sondé au total 29 capsules de rayons R compris entre ⇤ 2 µm

et ⇤ 6 µm réparties sur les 4 lots. Les rayons ont été estimés à ± 0.5 µm à l’aide des images
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optiques obtenues en lumière blanche (Fig. 2.1(b)). Notons que dans la plupart des cas, l’erreur

sur le rayon de la capsule est surestimée. Nous avons tracé dans la figure 2.4(a) les célérités

vcq dans la coquille calculées à l’aide de l’ajustement théorique à partir de fcq dans toutes les

capsules sondées. Sur toute la gamme de rayons explorée, nous observons que la variation de la

vitesse des ondes acoustiques dans le PLGA en fonction du rayon de la capsule R est très faible.

Nous sommes donc capables de déduire une valeur moyenne de la vitesse des ondes acoustiques

dans la coquille, vcq ⌅ 2400 m/s. En traçant la vitesse moyenne vcq mesurée dans chaque lot de

capsules en fonction du rapport h/R (Fig. 2.4(b)), nous observons que la variation de vitesse est

toujours inférieure à 5 % (± 25 m/s en moyenne). Cette valeur est similaire à celle trouvée par

Parker et al. à 10 MHz.53 Par conséquent, ni le rayon de la capsule, ni la variation du rapport

h/R n’a⌫ectent la vitesse des ondes acoustiques dans le PLGA. Dans la suite de ce chapitre,

nous considérons que la vitesse des ondes acoustiques dans le PLGA est toujours égale à vcq =

2400 m/s. Passons maintenant aux mesures de la vitesse des ondes acoustiques dans le PFOB

vcr.

2.2.2 Vitesse de propagation des ondes acoustiques dans le PFOB

La mesure de la vitesse des ondes acoustiques dans le cœur de la capsule vcr n’est possible

que pour les capsules appartenant aux lots 0.25-Cap et 0.35-Cap, les oscillations Brillouin à

fcr = 4 GHz étant absentes pour les autres lots (1.00-Cap et 0.55-Cap) (Fig. 2.3). La vitesse

des ondes acoustiques dans le PFOB vcr est obtenue de la même manière que la vitesse dans

le PLGA vcq et est tracée sur la figure 2.5(a) en fonction du rayon de la capsule. La figure
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2.3 Détermination du rapport h/R

2.5(b) montre la variation de la vitesse moyenne des ondes acoustiques vcr dans le cœur dans

ces deux lots analysés. Une augmentation de 50 m/s est observée entre la vitesse moyenne vcr

pour les capsules appartenant au lot 0.25-Cap et pour celles appartenant au lot 0.35-Cap. Cette

variation de vitesse n’est pas significative parce que la précision de la mesure de vcr obtenue en

di⌫érentiant l’équation 1.31 est de 150 m/s. Cependant, la vitesse des ondes acoustiques dans

le PFOB a été mesurée à 10 MHz à 600 m/s par Marsh et al.54 et correspond à une valeur très

proche de notre mesure. Nous considérons donc que la vitesse dans le cœur n’est pas a⌫ectée

par la fabrication des capsules et qu’elle est également vcr = 600 m/s.28

Les résultats présentés dans ce paragraphe montrent la capacité de l’acoustique picoseconde

à mesurer la vitesse de propagation des ondes acoustiques simultanément dans les deux compar-

timents de la capsule.

2.3 Détermination du rapport h/R

Nous avons mesuré les vitesses des ondes acoustiques dans la coquille et dans le cœur. Nous

pouvons maintenant déterminer l’épaisseur des coquilles pour les capsules où une transition

entre les fréquences fcq et fcr est observée (lots 0.25-Cap et 0.35-Cap). Pour chaque capsule,

nous considérons la vitesse vcq qui lui est correspondante. Ensuite, nous ajustons dans le modèle

théorique l’épaisseur h pour décrire le temps pour lequel la transition entre la contribution à

fcq = 18 GHz et celle à fcr = 4 GHz a eu lieu. Notons que la valeur obtenue ne dépend pas de

la célérité dans le cœur, mais uniquement de la célérité dans la coquille. Nous avons tracé h en

fonction du rayon R pour les lots 0.25-Cap et 0.35-Cap respectivement sur les figures 2.6(a) et

2.6(b). L’erreur sur h est estimée à l’œil en faisant varier les paramètres et en observant l’écart

sur l’ajustement théorique.

Sur ces figures, nous indiquons par une aire grisée le rapport h/R prédit par la calibration

chimique.47 Nous remarquons que les mesures réalisées dans les lots 0.25-Cap et 0.35-Cap se

trouvent dans le domaine prédit, indiquant que les épaisseurs h déterminées à l’aide des oscil-

lations Brillouin dans la coquille sont cohérentes avec la prédiction chimique. La dispersion des

mesures autour de la valeur moyenne est comparable à celle obtenue par Mousnier et al.55 Ceci

permet de s’assurer de la fiabilité de nos mesures.

2.4 Rhéologie de la coquille

Dans le but de décrire la rhéologie du PLGA, il est nécessaire d’analyser la dépendance en

fréquence de l’atténuation �cq. Pour cela, nous avons réalisé des mesures de réflectivité sur du
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Fig. 2.6 – (a) Variation de l’épaisseur h en fonction du rayon R de la capsule dans les 0.25-Cap,
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PLGA massif en doublant la longueur d’onde optique de la sonde. Ainsi, en changeant �sonde

de 400 nm à 800 nm, nous décalons la fréquence des oscillations Brillouin dans le PLGA de 18

GHz à 9 GHz (Eq. 1.31) et nous avons accès à l’atténuation sur une gamme de fréquences plus

large.

La figure 2.7(a) montre les oscillations Brillouin mesurées (points) dans le PLGA massif à 9

GHz et dans une bille de PLGA (lot 1.00-Cap) à 18 GHz en fonction du temps. L’ajustement

théorique (trait plein) permet d’extraire l’atténuation des oscillations Brillouin �cq. Ainsi, nous

trouvons dans le PLGA massif une atténuation �cq ⇤ 0.77 ± 0.2 µm�1 à 9 GHz. Comparons

cette valeur avec celles trouvées dans le PLGA massif à 10 MHz53 et à 18 GHz.28

La figure 2.7(b) montre la variation de l’atténuation �cq dans le PLGA en fonction de la

fréquence. Les deux points bleus sont issus des mesures à 9 GHz et à 18 GHz, tandis que le

point rouge correspond à la valeur de l’atténuation mesurée par Parker et al. dans du PLGA

massif à 10 MHz.53 Nous observons que ces 3 points de mesure passent par une droite de pente

1.2, indiquant une faible dépendance en fréquence de �cq. Un tel comportement peut être décrit

par le modèle de Gilroy-Philips, également employé pour décrire la rhéologie du polystyrène au

GHz.56 Pour des fréquences ⇧ 100 GHz, ce modèle prédit une atténuation �cq  f (1+q)
cq .57 Dans

le PLGA, nous trouvons q = 0.2,28 valeur typique pour les verres mous56 (Fig. 2.7(b)). Ceci

suggère que le PLGA se comporte comme un verre mou, ce qui en fait un bon candidat pour

mimer les propriétés rhéologiques de cellules58 à haute fréquence d’oscillation.
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Ensuite, nous avons mesuré la valeur moyenne de l’atténuation dans les billes de PLGA (lot

1.00-Cap) à 18 GHz, �cq ⌅ 1.2 ± 0.4 µm�1 grâce à l’ajustement théorique (Fig. 2.7(a)). Nous

avons reporté ce point sur la figure 2.7(b)) (triangle vert). La valeur moyenne passe par la droite,

indiquant que l’atténuation dans la bille ne di⌫ère pas de celle du PLGA massif. Cela suggère

que les e⌫ets de géométrie sont négligeables, et montre que la mesure de l’atténuation dans de

tels systèmes sphériques est fiable.

Nous avons également mesuré les atténuations dans les coquilles des lots 0.25-Cap, 0.35-Cap

et 0.55-Cap. Elles sont tracées sur la figure 2.8(a) avec l’erreur estimée à l’œil en faisant varier

les paramètres et en observant l’écart sur l’ajustement théorique. La mesure de l’atténuation

dans les coquilles des capsules de ces lots montre une diminution de �cq en fonction du rayon

de la capsule e. La figure 2.8(b) montre �cq pour chaque lot. Une variation de la valeur moyenne

de �cq ainsi que de son écart-type en fonction du rapport h/R est observée. Les épaisseurs de

coquille sont comprises entre 1 µm et 100 nm. Pour ces épaisseurs, il a été montré qu’il n’y a pas

de confinement des chaînes de polymères.28 Cette variation de �cq d’une capsule à une autre au

sein d’un même lot (écart-type > 50 % dans le lot 0.55-Cap par exemple), ainsi que d’un lot à

un autre ne peut pas être expliquée par le confinement. En revanche, elle peut être attribuée au

e. L’atténuation a été mesurée dans 2 des 5 coquilles du lot 0.25-Cap à cause du faible nombre d’oscillations
Brillouin empêchant la mesure d’une atténuation dans les 3 autres coquilles.
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contact partiel de chaque capsule avec le substrat de titane.28 Ce contact, pouvant dépendre du

rayon R et du rapport h/R, est discuté dans le paragraphe suivant.

La détermination de l’atténuation dans la coquille a permis de décrire la rhéologie du PLGA.

La loi de comportement de ce polymère, très proche de celle attendue dans les cellules biologiques,

servira par la suite de modèle pour décrire la rhéologie cellulaire au GHz. Dans la dernière

section de ce chapitre, nous étudions l’atténuation �cr dans le PFOB et discutons une éventuelle

corrélation entre l’atténuation mesurée et le contact capsule-titane.

2.5 Adhésion et rayon de contact Rc d’une capsule

Dans les lots 0.25-Cap et 0.35-Cap, où la contribution à 4 GHz du cœur de la capsule est

visible, le temps de vie de l’oscillation Brillouin nous donne accès à l’atténuation �cr dans le

PFOB. La figure 2.9(a) montre l’ajustement théorique des oscillations Brillouin observées dans le

PFOB d’une capsule du lot 0.25-Cap et d’une autre du lot 0.35-Cap. Les valeurs de �cr mesurées

dans ces deux cas (3 µm�1 et 5.3 µm�1) sont supérieures à l’atténuation dans le PFOB prédite

par la littérature, �P F OB = 1.6 µm�128,52 f. Comme les paramètres variables d’une capsule

à l’autre sont l’épaisseur de sa coquille h et son rayon R, nous proposons donc de regarder

la variation de l’atténuation mesurée dans le cœur en fonction du rapport R/h dans chaque

capsule. Pour cela, le rapport R/h est déduit à partir de h, déterminé à l’aide de l’ajustement

théorique comme expliqué dans la section 2.3, et de R mesuré optiquement à l’aide des images

f. L’atténuation �P F OB = 1.6 µm�1 dans le PFOB a été mesurée à 18 Ghz, donnant une viscosité longitudinale
de 1.2 mm2.s�1,28 similaire à celle mesurée à 10 MHz par analogie avec le modèle de Kelvin-Voigt.52
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en lumière blanche. Ainsi, nous traçons �cr en fonction du rapport R/h sur la figure 2.9(b). Nous

apercevons que les valeurs de �cr varient en fonction du rapport R/h de la capsule, suggérant

une corrélation entre �cr, le rayon R et l’épaisseur h de la coquille.

Pour expliquer cette corrélation, considérons que la source acoustique dans la capsule est la

zone de contact entre la capsule et le titane. Puisque la capsule est sphérique, cette zone est

un disque de rayon Rc (Fig. 2.9(c)). Cela revient donc à considérer le rayonnement acoustique

d’un disque plan de rayon Rc. Dans ce cas, la limite du champ proche est Rc
2fcr/vcr. Au delà

de cette région, le rayonnement acoustique décroît plus rapidement à cause de la di⌫raction. En

considérant que l’atténuation mesurée dans le PFOB est la somme de l’atténuation provenant

de la propagation en champ lointain �cp/cl et de l’atténuation dans le PFOB �P F OB ,

�cr = �cp/cl + �P F OB (2.1)

nous pouvons remonter à �cp/cl par une simple soustraction �cp/cl = �cr - �P F OB . Examinons

s’il existe une corrélation entre �cp/cl et le rayon de contact Rc. Pour ce faire, il est nécessaire

de considérer un modèle théorique exprimant le rayon de contact d’une capsule en fonction de

son rayon ainsi que de l’épaisseur de sa coquille.

Elsner et al. ont étudié l’adhésion de capsules vides de rayons R compris entre 5 µm et 50 µm,

et dont les coquilles, d’épaisseurs h, sont constituées de multicouches de polymères ioniques.59

Pour de faibles déformations, ils ont prédit une dépendance en R3/2/h du rayon de contact Rc
59 :
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Chapitre 2. Des microcapsules sphériques : un modèle simple de cellules biologiques

Rc =

↵
2
�

12⌦R3Wa

Eh2 (2.2)

où Wa est l’énergie d’adhésion par unité de surface et E le module de Young du matériau

constituant la coquille de la capsule.

Nous avons reporté sur la figure 2.9(c) les valeurs expérimentales (points rouges pour le lot

0.25-Cap et noirs pour le lot 0.35-Cap) de l’inverse de �cp/cl en fonction de R3/2/h en considérant

�P F OB = 1.6 µm�1. Une augmentation de 1/�cp/cl en fonction de R3/2/h est observée. En

évaluant l’équation 2.2 pour un module de Young du PLGA E ⌅ 0.7 GPa60 et une énergie

d’adhésion Wa = 0.065 J.m�2 égale à l’énergie de Dupré typique d’un système verre-métal,61

nous traçons sur la figure 2.9(c) Rc en fonction de R3/2/h.

Ces résultats montrent qu’il existe une corrélation entre �cr et Rc. Le bon accord entre

notre estimation de 1/�cp/cl et le modèle de Elsner et al. décrivant une capsule vide pour des

paramètres physiques raisonnables suggère que le contact des capsules n’est pas influencé par

la présence du cœur liquide. Cette analyse doit être approfondie en étudiant le lien exact entre

�cp/cl et Rc, et en incluant le cœur dans la modélisation du contact.

2.6 Conclusion

L’objet de ce chapitre était la caractérisation par acoustique picoseconde d’objets mous mi-

crométriques mimant les cellules par leurs propriétés mécaniques. Pour cela nous avons choisi

d’étudier des microcapsules sphériques composées d’une coquille biodégradable de verre poly-

mérique, le PLGA, encapsulant un cœur formé d’un liquide perfluoré, le PFOB. Après avoir

présenté la méthode de préparation de ces échantillons ainsi que les quatre lots de capsules de

rapports h/R di⌫érents, nous avons décrit la configuration expérimentale employée pour mesurer

les propriétés mécaniques de ces capsules à travers les oscillations Brillouin.

L’ajustement théorique des oscillations observées dans chaque capsule nous a permis de

déterminer dans un premier temps la vitesse des ondes acoustiques dans la coquille vcq et dans

le cœur vcr. Les résultats issus de 29 capsules ont montré que la vitesse vcq ne dépend ni du rayon

de la capsule ni de la variation du rapport h/R. Ensuite, nous avons déterminé l’épaisseur des

coquilles des capsules montrant une transition en fréquence dans les oscillations Brillouin de fcq

à fcr. Nos mesures ont montré que les épaisseurs h déterminées à l’aide des oscillations Brillouin

dans la coquille sont cohérentes avec la prédiction chimique. De plus, nous avons déterminé

l’atténuation dans le PLGA à deux fréquences di⌫érentes. Cela a permis de décrire la loi de
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2.6 Conclusion

comportement de ce polymère qui nous servira par la suite de modèle rhéologique des cellules

au GHz.

Nous avons enfin mesuré l’atténuation �cr dans le cœur des lots 0.25-Cap et 0.35-Cap. L’ob-

servation d’une diminution de �cr en fonction de R/h révèle l’e⌫et de la di⌫raction provenant

de la propagation en champ lointain. En reliant cette décroissance au rayon de contact Rc de

la capsule avec le titane, nous sommes parvenus à obtenir un bon accord entre les résultats

expérimentaux et la théorie de contact prédite par Elsner et al.59 Cet accord accrédite l’exis-

tence d’une corrélation entre l’atténuation des oscillations Brillouin et le contact capsule-métal.

Cependant, l’étude du nanocontact à l’aide des oscillations Brillouin reste à approfondir dans

de futurs travaux.

Après avoir caractérisé les propriétés mécaniques des capsules biomimétiques, la suite de ce

manuscrit sera dédiée à l’étude des propriétés mécaniques d’une cellule animale par acoustique

picoseconde.
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Conclusion de la première partie

Dans cette première partie du manuscrit, une caractérisation des propriétés mécaniques de

microcapsules synthétiques biomimétiques a été réalisée par acoustique picoseconde. Dans le but

d’appliquer cette technique ultrasonore à l’étude de la mécanique de structures complexes comme

les cellules, il a été nécessaire dans un premier temps d’introduire ses principes en soulignant

ses principales caractéristiques, puis de l’employer pour comprendre la mécanique de systèmes

biomimétiques simples avant de passer aux cellules. Cette démarche s’est articulée autour de

deux chapitres.

Dans le premier chapitre, les principes physiques de l’acoustique picoseconde ont été pré-

sentés. Le dispositif pompe-sonde synchrone couramment employé pour générer et détecter des

ondes acoustiques à des fréquences allant jusqu’au THz a tout d’abord été introduit. En exposant

les mécanismes responsables de la génération de ces ondes, nous avons présenté les équations de

base permettant de modéliser ce phénomène à travers le couplage photo-élastique. Nous avons

ensuite décrit la modélisation de la détection de ces ondes par e⌫et élasto-optique. Ainsi, nous

avons mis en place le bagage théorique nécessaire pour la modélisation des expériences d’acous-

tique picoseconde. De plus, la présentation d’un signal acoustique dans un milieu opaque et

d’un autre dans un milieu transparent a illustré les signaux auxquels nous serons confrontés

dans la suite de ce travail et qui nous permettront de caractériser les propriétés mécaniques de

nos échantillons.

Les principales caractéristiques de l’acoustique picoseconde ont été mises en évidence. Ces

caractéristiques se résument par une capacité à sonder, d’une manière non-invasive et sans

contact, les propriétés mécaniques, optiques, thermiques ou électriques de nanostructures ainsi

que des interfaces de milieux formés de multicouches nanométriques. En s’appuyant sur ces

potentialités et sur l’étude d’objets biomimétiques initiée récemment par l’équipe bordelaise dans

la matière vivante, nous avons employé cette technique pour caractériser, dans le chapitre 2, la

mécanique de microcapsules sphériques biomimétiques au GHz. Nous avons ainsi été capables

de mesurer la vitesse et l’atténuation des ondes acoustiques, ainsi que l’épaisseur sub-micronique

de films viscoélastiques dans des systèmes multicouches micrométriques en milieu liquide. Une
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analyse de l’atténuation acoustique mesurée dans une couche mince de polymères a permis de

trouver un modèle rhéologique décrivant le comportement des verres mous au GHz. Ce modèle

nous sera par la suite utile pour l’étude de la rhéologie des cellules à ces fréquences.

Enfin, nous avons montré dans cette partie la possibilité de sonder le nanocontact entre

une capsule composée d’une coquille encapsulant un cœur et une surface rigide au travers de la

di⌫raction acoustique. En e⌫et, nous avons mis en évidence une corrélation entre l’atténuation

acoustique dans le cœur provenant du passage de l’onde acoustique en champ lointain et le rayon

de contact de la capsule. Cette corrélation peut de plus expliquer les variations d’atténuation

observées dans les coquilles des capsules. Nous avons observé que, si la valeur moyenne de �cq

reste constante, l’écart-type augmente avec h/R. Cela peut s’expliquer par le fait que la passage

du champ proche en champ lointain s’e⌫ectue dans la coquille. Il serait donc intéressant de

se servir aussi de l’atténuation dans la coquille pour avoir une information plus complète et

plus précise sur le contact. Il ne reste pas moins évident, en vue de cette analyse, que des

modèles simples d’adhésion de type JKR (Johnson-Kendall-Roberts) ne peuvent pas représenter

le nanocontact de capsules micrométriques à coquilles au GHz puisqu’ils ne prennent pas en

compte l’influence de la coquille.

Pour conclure, nous avons introduit dans cette partie la technique d’acoustique picoseconde,

l’instrument de mesure que nous utiliserons tout au long de ce travail pour étudier l’acoustique

de la matière vivante et mesurer ses propriétés mécaniques. Pour cela, nous avons mis en place les

outils d’analyse mathématiques qui nous serviront pour la modélisation nos résultats expérimen-

taux. Nous avons ensuite montré l’intérêt de sonder la matière vivante, en particulier une cellule,

au moyen d’ondes acoustiques GHz. Comme les cellules présentent des structures complexes et

di⇠ciles à analyser, des microcapsules biomimétiques ont été employées pour une étude amont,

afin de simuler la mécanique de la cellule au GHz. A travers cette étude, nous sommes parvenus

à mesurer les propriétés mécaniques de multicouches viscoélastiques micrométriques (vitesse des

ondes acoustiques, atténuation acoustique, épaisseur). De plus, nous avons identifié un modèle

rhéologique pouvant par la suite être appliqué aux cellules. Par ailleurs, nous avons révélé une

influence de l’adhésion sur l’atténuation acoustique. Une fois maîtrisée par de futurs travaux,

cette caractéristique des ondes acoustiques permettra d’étudier le contact de micro-objets ainsi

que l’adhésion cellulaire. Dans la deuxième partie de ce manuscrit, nous passons à l’étude des

propriétés mécaniques et de l’adhésion de cellules animales présentant des formes géométriques

similaires à celles des objets biomimétiques.
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Deuxième partie

Adhésion de cellules animales
modèles
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Introduction

La capacité des cellules biologiques à répondre aux signaux mécaniques provenant de leur

environnement joue un rôle très important et fondamental dans plusieurs processus biologiques

comme la migration, la di⌫érentiation et la formation des tissus.62–65 En 1917, dans son traité

« On growth and form », D’Arcy Thompson a décrit la morphogenèse par un modèle mécanique

incluant les forces physiques mises en jeu et les mouvements cellulaires.66 Des études très récentes

ont éclairé le rôle des forces mécaniques dans l’organisation interne67 et dans les formes des

cellules.68 En particulier, le phénomène d’adhésion cellulaire a attiré l’attention des biologistes

depuis environ un siècle.

Pendant leur communication avec l’environnement, les cellules adhèrent à leur support et

entre elles en se servant de leur cytosquelette pour assurer l’échange de forces mécaniques cellule-

environnement. Cependant, les mécanismes précis qui dictent la réponse des cellules aux chan-

gements mécaniques qu’elles ressentent demeurent incertains, d’autant plus que les propriétés

mécaniques de la cellule elle-même, en particulier du noyau, sont mal connues. Ce processus

mécanique d’interaction cellule-environnement, appelé mécanotransduction, est un acteur prin-

cipal dans le fonctionnement cellulaire.67,69 Afin d’arriver à déterminer ces mécanismes, il est

donc nécessaire de sonder la mécanique de la cellule et de l’interface cellule-substrat avec une

résolution sub-cellulaire. Pour cela, il faut mettre en place de nouvelles techniques ayant la

faculté d’évaluer les interactions mécaniques mises en jeu pendant le processus d’adhésion cellu-

laire. Plusieurs approches permettent actuellement de mesurer l’adhésion à l’échelle d’une cellule

individuelle. Cependant, ces méthodes de mesure présentent plusieurs limitations qui peuvent

masquer des informations indispensables à la compréhension du phénomène d’adhésion. Il est

donc nécessaire d’utiliser une technique alternative.

Depuis sa découverte en 1984, l’acoustique picoseconde était traditionnellement orientée vers

le contrôle non destructif et l’investigation des solides nanométriques.13,70,71 Cette technique

opto-acoustique o⌫re une résolution latérale micrométrique dictée par le diamètre du faisceau

sonde et une résolution nanométrique en profondeur grâce aux hautes fréquences acoustiques

accessibles, allant jusqu’au THz. Ces résolutions sont particulièrement adaptées à l’imagerie à
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l’échelle sub-cellulaire. C’est pour cette raison qu’en 2007, l’équipe Ultrasons Laser a commencé

à étudier les propriétés mécaniques d’une cellule végétale à l’aide de l’acoustique picoseconde,

donnant ainsi naissance à la biophononique.15 Afin de mieux comprendre la dynamique GHz de

ces milieux complexes, l’équipe s’est également investie dans l’étude de systèmes biomimétiques,

comme par exemple les microcapsules sphériques de PLGA et PFOB présentées dans le chapitre

2 de ce manuscrit.28 Ces travaux ont démontré que l’acoustique picoseconde est adaptée à l’étude

de la mécanique d’une cellule biologique.

De plus, il a été montré que cette technique permet d’évaluer le contact entre films minces72

et entre nanoparticules,25,73 voire entre une sphère viscoélastique et un film métallique.28 Pour

aller plus loin dans l’étude des propriétés mécaniques d’une cellule, le but de ce travail est

d’utiliser cette capacité de l’acoustique picoseconde pour étudier l’adhésion cellule-substrat à

l’aide d’ondes acoustiques GHz. Ainsi, dans cette deuxième partie nous présenterons :

– les principaux mécanismes et structures cellulaires impliqués dans l’adhésion,

– la manipulation d’objets cellulaires simples dans un premier temps dans le but d’évaluer

leur adhésion grâce à l’acoustique picoseconde,

– la réalisation d’un échantillonnage spatial 1D le long d’une ligne à l’interface cellule-

substrat,

– la mise en place des outils d’analyse nécessaires pour le traitement du signal acoustique

mesuré,

– un modèle théorique du contact cellule-substrat.

Cette partie sera organisée en deux chapitres. Afin de situer le contexte biologique de ce

travail, le chapitre 3 sera consacré à l’introduction du processus d’adhésion cellulaire. Ce bref

aperçu présentera une synthèse des mécanismes physiques, des interactions et des échanges mé-

caniques se produisant entre la cellule et l’environnement. En évoquant dans un premier temps

le rôle crucial que joue l’adhésion dans le maintien du fonctionnement de la cellule, la nécessité

d’étudier ce processus biologique sera révélée. Afin d’illustrer le processus d’adhésion et l’adap-

tation continue du cytosquelette à ce changement, un processus biologique modèle, la migration

d’une cellule, sera présenté. Enfin, les techniques classiques de mesure d’adhésion cellulaire se-

ront exposées. L’intérêt de mesurer l’adhésion cellulaire au travers d’ondes acoustiques GHz sera

également discuté.

La mesure de l’impédance d’une cellule animale et de l’adhésion cellule-substrat sera ensuite

exposée dans le chapitre 4 de ce mémoire. L’échantillon sur lequel les expériences ont été menées
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sera présenté. Ensuite, après avoir parlé du biotransducteur adapté à l’application de l’acoustique

picoseconde pour l’étude du contact cellule-substrat, les premières mesures du coe⇠cient de

réflexion acoustique à l’interface titane-cellule seront e⌫ectuées le long d’une ligne passant par la

cellule. A l’aide d’un traitement de signal dédié, la qualité de l’adhésion entre une cellule animale

et un biomatériau sera enfin quantifiée. L’impédance acoustique obtenue donnera de plus accès

à la densité ou à la rigidité des cellules animales sondées.
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Chapitre 3

Adhésion cellulaire : réponse de la
cellule à son environnement

Depuis quelques années, l’acoustique picoseconde est développée en vue de son application

à la biologie cellulaire. En mesurant les propriétés mécaniques de cellules individuelles à des

fréquences acoustiques de l’ordre du GHz, l’équipe bordelaise Ultrasons Laser parvient à les

étudier d’une manière non-invasive. Ceci met la technique d’acoustique picoseconde sur la voie de

l’imagerie cellulaire. Cette imagerie, dont la résolution serait nanométrique (grâce aux longueurs

d’ondes acoustiques utilisées) est d’un grand intérêt pour la compréhension de la mécanique à

l’échelle de la cellule unique.

Il est aujourd’hui établi que les facteurs mécaniques externes à la cellule, comme la rigidité et

la géométrie de son environnement, ont une influence cruciale sur la forme et le fonctionnement

de la cellule.64 Les processus cellulaires médiés par les activités enzymatiques et les taux de

réactions ont été beaucoup étudiés d’un point de vue chimique.74 Cependant, l’étude de la

mécanique cellulaire et des forces appliquées sur les cellules, qui a⌫ectent également de nombreux

mécanismes cellulaires, est un domaine de recherche actuellement en pleine émergence.75 Un des

processus cellulaires dans lequel la mécanique de la cellule est clairement révélée est l’adhésion.

Nous allons l’illustrer dans ce chapitre.

Premièrement, nous présentons dans ce chapitre le rôle de l’adhésion cellulaire dans le déve-

loppement et le maintien des fonctions cellulaires. Ensuite, le principe de ce processus est intro-

duit d’une manière générale. Pour cela, le rôle du cytosquelette, qui est la structure cellulaire

principale impliquée dans l’adhésion, est exposé. Deuxièmement, les di⌫érents types d’adhésion

sont abordés et les interactions cellule-substrat sont détaillés. Ceci est illustré dans le cas de la

migration où la dynamique et les di⌫érentes formes que peuvent acquérir les structures cellulaires

sont particulièrement instructives. Les techniques de mesure d’adhésion couramment utilisées

47



3.1 L’adhésion cellulaire et son rôle dans le fonctionnement de la cellule

sont enfin présentées et l’intérêt d’utiliser l’acoustique picoseconde pour étudier l’adhésion est

discuté.

3.1 L’adhésion cellulaire et son rôle dans le fonctionnement de

la cellule

Durant leur cycle de vie, les cellules communiquent avec leur environnement et entre elles.

Cet échange d’information est indispensable pour le maintien de leur fonctionnement. Il peut

s’e⌫ectuer suivant une variété de voies de communication. L’adhésion cellulaire constitue une

de ces voies à travers laquelle la communication entre la cellule et son environnement se fait

par contact. Elle joue un rôle important dans la migration, la di⌫érentiation et la prolifération

des cellules.76 Pour adhérer avec le milieu qui l’entoure et/ou avec d’autres cellules voisines,

une cellule met en œuvre un ensemble complexe d’interactions mécaniques. Comprendre les

mécanismes mis en jeu est aujourd’hui un axe de recherche en pleine émergence. De plus, il a

été démontré qu’un dysfonctionnement dans l’attachement des cellules peut être impliqué dans

le développement du cancer,77 ainsi que dans par exemple, l’athérosclérose.78 Ajoutons qu’une

mauvaise adhésion peut entraîner un détachement de la cellule et donc sa mort.79 Par ailleurs,

la maîtrise du processus d’adhésion cellulaire est d’une importance capitale en biotechnologie,

typiquement pour la fabrication et l’optimisation d’implants, de prothèses et de biomatériaux.80

Un des acteurs principaux de l’adhésion est le cytosquelette.

3.1.1 Le cytosquelette et l’adhésion cellulaire

Le cytosquelette joue un rôle essentiel dans l’adhésion cellulaire.84 Il est la structure de

base qui donne à la cellule sa forme et l’aide à maintenir son organisation interne. Il o⌫re le

support mécanique nécessaire pour qu’elle puisse exercer ses fonctions essentielles, se diviser et

se mouvoir. Il est principalement constitué de trois éléments qui di⌫èrent dans leurs compositions

et leurs tailles : les microtubules, les filaments d’actine, et les filaments intermédiaires a. Parmi

ces trois types de structures, les microtubules sont des tubes rigides d’un diamètre d’environ 25

nm. Ce sont les plus épais et ils ont une longueur moyenne de 25 µm. Les filaments d’actine sont

les plus fins et possèdent un diamètre d’environ 6 nm, tandis que les filaments intermédiaires ont,

comme leur nom l’indique, un diamètre intermédiaire d’environ 10 nm. Les filaments d’actine

sont beaucoup moins rigides que les microtubules. Cependant, la présence de nombreuses liaisons

entre ces filaments crée un réseau très rigide,84 qui joue un rôle majeur dans les processus

a. Les filaments intermédiaires existent uniquement chez les mammifères.
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Fibres d’actine

Lamelle

Lamellipode

Filaments d’actine 

Adhésion 
cellule-cellule 

Adhésion 
cellule-substrat

Contact cellule-cellule

(a)

(b)

Contact cellule-substrat

Fig. 3.1 – Schéma illustrant les adhésions cellule-cellule et l’adhésion cellule-substrat, adapté
d’après Schoen et al.81 (a) Architecture de la couche d’adhésion cellule-cellule d’après Hen et
al.82 et (b) de la couche d’adhésion cellule-substrat d’après Kanchanawong et al.83

mécaniques. C’est grâce à ce réseau de filaments que la cellule acquiert sa forme, qu’elle s’attache,

et qu’elle se déplace sur un substrat.

Pour permettre l’activité cellulaire, le cytosquelette a une structure très dynamique dont

la forme dépend de l’équilibre entre les forces exercées par l’extérieur sur la cellule et celles

qui sont générées par la cellule elle-même. De plus, le cytosquelette est connecté à l’extérieur

(cellule, substrat, ...) par des sites d’adhésion localisés. Les forces transitent alors de l’extérieur

vers les filaments d’actine (ou vice-versa) via ces contacts localisés. Il faut alors distinguer deux

formes d’adhésion cellulaire : l’adhésion cellule-cellule et l’adhésion cellule-substrat. La figure

3.1 présente un schéma illustrant ces deux types d’adhésion cellulaire.

L’adhésion entre deux cellules est à l’origine de la formation de tissus et d’organes.81 D’une

manière générale, cette adhésion se développe au travers d’une couche principalement constituée

de cadhérine (protéine d’adhésion).82 Cette jonction de cadhérine se forme entre les membranes

des deux cellules pour relier de part et d’autre leurs filaments d’actine, comme le montre la figure

3.1(a). Ce type d’adhésion ne sera pas traité dans ce manuscrit et nous nous intéressons dans

ce qui suit uniquement à l’adhésion cellule-substrat. L’adhésion cellule-substrat s’établit entre

le cytosquelette et le support sur lequel se trouve la cellule par l’intermédiaire d’une couche de

49



3.1 L’adhésion cellulaire et son rôle dans le fonctionnement de la cellule

protéines transmembranaires, appelées intégrines, de quelques dizaine de nm d’épaisseur (Fig.

3.1(b)). La jonction d’intégrines est la plus répandue, et on la retrouve dans les liaisons entre

la matrice extra-cellulaire (MEC) et l’intérieur de la cellule (Fig. 3.1(b)) b. L’adhésion cellulaire

est réalisée quand la couche d’intégrines relie le cytosquelette de la cellule aux fibres de la MEC

en formant des points focaux d’adhésion. Une fois ces deux structures connectées, la jonction

d’intégrines active des voies de signalisation intracellulaires, modifiant l’expression des gènes

dans le noyau et a⌫ectant le comportement et le fonctionnement de la cellule.80 Ces jonctions

cellule-substrat présentent une architecture très complexe et très dynamique formée d’un réseau

de protéines stratifiées.83 En 2010, on était parvenu à identifier 180 interactions protéine-protéine

mises en jeu dans ce réseau,85 ce qui illustre sa richesse et sa complexité. Notons que dans le

cas d’une adhésion sur un biomatériau (quartz, titane, ...),86,87 les mécanismes sont di⌫érents.

Dans tous les cas, les interactions de la cellule avec son substrat ont une grande influence sur

les processus biologiques.

3.1.2 Interactions cellule-substrat et mécanotransduction

Le substrat n’est pas simplement un support sur lequel la cellule est posée, il est égale-

ment impliqué dans son fonctionnement et son comportement et ce à travers l’adhésion. La

cellule s’adapte et se réarrange de l’intérieur en fonction des conditions existant à l’extérieur. En

particulier, il a été démontré que les cellules sentent et répondent à la rigidité de leur environne-

ment.68 Cette capacité à sentir le monde extérieur est très visible chez les cellules souches dont la

di⌫érentiation est a⌫ectée par les propriétés mécaniques de leur environnement.88 Par exemple,

des substrats ayant un module d’Young comparable à celui des tissus osseux (⇤ 100 kPa89) fa-

vorisent la di⌫érentiation des cellules souches mesenchymales en cellules osseuses, tandis que des

substrats ayant un module d’Young faible, comme celui qu’on trouve dans les tissus du cerveau

(⇤ 1 kPa89), favorisent la di⌫érentiation en cellules neuronales.90 Cette observation motive la

fabrication de substrats aux propriétés mécaniques contrôlées pour influencer le comportement

des cellules. Cette approche constitue un axe de recherche important dans l’ingénierie tissulaire

et la biotechnologie.80

La cellule peut également changer de forme et de comportement en fonction des forces ex-

ternes auxquelles elle pourrait être soumise. Par exemple, les cellules endothéliales c sentent

le cisaillement produit par le flux sanguin.91 Même si appliquer des forces extérieures sur les

cellules ou modifier la rigidité de leur environnement sont deux procédures distinctes, les mé-

b. Une matrice extra cellulaire (MEC) est une couche fibreuse de protéines qui forme le substrat se trouvant
sous et/ou autour de la cellule, que ça soit in vivo ou en culture cellulaire.67

c. Les cellules endothéliales sont les cellules qui constituent la paroi interne des vaisseaux sanguins.

50



Chapitre 3. Adhésion cellulaire : réponse de la cellule à son environnement

Direction du mouvement

(a)

(b)

(c)

(d)

Extension de
la membrane

Adhésion

Filaments
d’actine

Fibres
d’actine

Etape 1

Etape 2

Etape 3

Etape 4

Fig. 3.2 – Modèle de la migration cellulaire, adapté d’après Mattila et al.93 (1) extension de
la membrane cellulaire à l’avant, (2) fixation au substrat, (3) déplacement en avant du corps
cellulaire et (4) détachement et rétraction de l’arrière.

canismes sous-jacents reposent sur le même processus biologique : la mécanotransduction.64 Ce

processus décrit la conversion des forces mécaniques en information biochimique.92 Il tient un

rôle principal dans le fonctionnement de la cellule en particulier durant les phases d’adhésion.

L’adaptation de l’activité cellulaire à la mécanique de son environnement via la mécanotrans-

duction est particulièrement visible au cours du processus de migration.

3.1.3 Cellule en migration et dynamique de l’adhésion cellulaire

L’adhésion cellule-substrat est un processus très dynamique qui permet à la cellule de se

réorganiser continûment et de s’adapter aux variations mécaniques engendrées par l’extérieur

et l’intérieur de la cellule.67 La migration cellulaire est un phénomène typique d’adhésion dans

lequel toute cette dynamique est particulièrement visible. Le mécanisme précis de la migration

d’une cellule change selon le type cellulaire, mais d’une façon générale, il se divise en quatre

étapes illustrées par la figure 3.2.93 Premièrement, il y a extension de la membrane cellulaire,

et ce à travers la dynamique des filaments d’actine (Fig. 3.2(a)). Deuxièmement, l’avant de la

cellule se fixe au substrat en formant des sites d’adhésion (Fig. 3.2(b)). Ensuite, dans la troisième

étape, l’ensemble de la cellule est déplacé en avant grâce aux forces induites par la contraction

des filaments d’actine reliés aux points focaux d’adhésion (Fig. 3.2(c)). La dernière étape, qui a
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Fig. 3.3 – Eléments de structures d’une cellule en migration (a) vue de côté et (b) vue de dessus,
adapté d’après Schwarz et al.76 Les adhésions naissantes se trouvent dans le lamellipode. Elles
se transforment en points focaux d’adhésions et se lient aux fibres d’actine dans la lamelle.

lieu en même temps que la troisième, se caractérise par le détachement de l’arrière de la cellule

et sa rétraction(Fig. 3.2(d)).

Examinons de plus près la formation de sites d’adhésion et la coordination entre la dyna-

mique de ces sites et celle des filaments d’actine. La figure 3.3 représente les di⌫érentes structures

impliquées dans la dynamique d’une cellule en migration.76 Tout d’abord, l’adhésion de la cellule

avec le substrat a lieu dans le lamellipode de la cellule. Le lamellipode désigne la partie mem-

branaire saillante qui se trouve à l’avant de la cellule et qui lui permet d’explorer son territoire

et se déplacer (Fig. 3.3(a)-(b)). Le lamellipode est très riche en actine, et la polymérisation de

ces protéines conduit à la formation des filaments d’actine qui permettent au lamellipode de se

mettre en mouvement. Les premiers sites d’adhésion formés dans le lamellipode sont appelés

adhésions naissantes. Ces points d’adhésions peuvent soit se désassembler, soit rester et devenir

matures. Cela dépend de la dynamique de la migration. Une fois matures, ces sites d’adhésions

deviennent des points focaux d’adhésion qui ont typiquement une largeur de 2 µm et une lon-

gueur qui varie entre 3 et 10 µm.67 Ces points focaux sont localisés dans la lamelle, une région

dense en actine qui se trouve derrière le lamellipode (Fig. 3.3(a)-(b)). Ils relient au substrat

les fibres contractées d’actine qui s’étendent sur tout le contenu cellulaire. Cette dynamique

cellulaire, qui implique une organisation continue du cytosquelette ainsi que la formation et la

maturation de sites d’adhésion, est une illustration de la mécanotransduction. Cela motive le

développement de techniques qui permettent de mesurer les forces impliquées dans l’adhésion
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et de les corréler avec l’organisation cellulaire. Quelques unes de ces techniques sont présentées

dans la section suivante de ce chapitre.

3.2 Techniques de mesure d’adhésion : principes et limitations

3.2.1 Mesure de l’adhésion d’un ensemble de cellules

Afin de vérifier si les cellules sont adhérentes sur leur substrat, la technique la plus simple et

la plus utilisée est le rinçage. Dans cette technique, les cellules sont cultivées sur un substrat,94

et sont rincées avec une solution physiologique. Les cellules qui n’étaient pas attachées ou celles

qui adhéraient mal sur le substrat sont éliminées. Le pourcentage de cellules restant sur le

support donne une estimation de leur adhésion.95 Malgré l’avantage qu’elle présente d’un point

de vue économique et simplicité en équipement, la technique du lavage n’est pas reproductible ni

quantitative parce que les forces de cisaillement appliquées par le flux de la solution de rinçage

sont inconnues et ne peuvent pas être générées de façon contrôlée.

Pour pouvoir contrôler les forces de cisaillement provenant d’un flux, les méthodes dites

hydrodynamiques, comme la chambre à flux laminaire (Fig. 3.4(a)) ou à flux radial, et les

méthodes de centrifugation peuvent être utilisées.96 Les contraintes appliquées sont de l’ordre

du Pa.92 L’estimation de l’adhésion est faite comme dans le cas d’un lavage simple, c’est-à-dire

en comparant le nombre de cellules restant après le flux avec le nombre initial de cellules. La

force exercée par le flux sur la cellule dépend de la géométrie de cette dernière et, comme on

ne connaît pas la géométrie, on n’est pas certain de l’impact du flux, ce qui est un inconvénient

principal de ces techniques. De plus, ces techniques donnent une information sur un ensemble

de cellules, ce qui peut masquer les propriétés mécaniques à l’échelle d’une cellule individuelle.

Cependant, elles sont particulièrement adaptées à l’étude des phénomènes d’adhésions collectives

de cellules in vitro,97 et surtout dans les zones soumises à des flux comme les vaisseaux sanguins.

Il existe également une approche de la mesure d’adhésion collective qui consiste à détacher les

cellules à l’aide d’impulsions laser.98 Après culture cellulaire sur un substrat déposé sur un film

métallique, une impulsion laser est focalisée à la surface libre du film en métal. La dilatation

thermique du métal, due au dépôt de l’énergie lumineuse du faisceau laser, génère des ondes

de contraintes d’amplitude élevée qui se propagent dans le film (Fig. 3.4(a)). Les contraintes

générées sont utilisées pour détacher les cellules adhérentes sur le substrat. En faisant varier

l’amplitude de ces contraintes via la variation de la puissance du laser, on peut accéder aux

forces de rupture de l’ensemble des cellules adhérentes.
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Fig. 3.4 – Techniques classiques de mesure d’adhésion cellulaire. (a) Chambre à flux / Contraintes
induites par laser. (b) Microscopie à force atomique (AFM). (c) Micropipette à aspiration. (d)
Microplaques. (e) Pince optique. (f) Pince magnétique.

3.2.2 Mesure de l’adhésion d’une cellule individuelle par microscopie à fluo-
rescence

Plusieurs techniques de microscopie à fluorescence sont utilisées pour observer et mesurer

l’adhésion cellulaire. La technique la plus simple et la plus employée est l’immunofluorescence ou

l’immunomarquage. Elle consiste à coupler un fluorochrome (substance chimique fluorescente) à

un anticorps. L’anticorps va ensuite s’accrocher à un antigène qui lui est spécifique. En marquant

des anticorps propres aux protéines d’adhésion, comme par exemple la vinculine,83 on est capable

de visualiser les sites d’adhésion des cellules. Cette technique peut s’appliquer in vitro mais reste

cependant qualitative.

Récemment, grâce au pouvoir séparateur de la microscopie à super-résolution (qui permet

de dépasser la limite de di⌫raction), les trajectoires des intégrines ont pu être visualisées avec

des précisions nanométriques en les marquant par des molécules fluorescentes99 (Fig. 3.5). Cette

technique a ainsi permis de filmer en temps réel le mouvement des protéines responsables de

l’adhésion, ce qui o⌫re un moyen puissant pour étudier la dynamique de la formation des sites

d’adhésion.

L’inconvénient majeur des techniques de microscopie à fluorescence réside dans la néces-

sité de cibler spécifiquement un nombre limité de protéines d’adhésion parmi les centaines de
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Fig. 3.5 – Technique récente de mesure d’adhésion. Image des trajectoires des intégrines mesurées
par microscopie à super-résolution. Image d’après Rossier et al.99

protéines impliquées dans l’adhésion.85 Par conséquent, l’information recueillie manque de gé-

néralité car elle concerne uniquement les protéines ciblées. Par ailleurs, elles n’o⌫rent pas de

mesure quantitative des forces d’adhésion.

3.2.3 Mesure de l’adhésion d’une cellule unique par contact

A l’échelle d’une cellule individuelle, di⌫érentes techniques existent pour mesurer l’adhé-

sion. L’AFM (Atomic Force Microscope) est l’une des techniques les plus utilisées pour étudier

le contact. Son principe consiste à exercer une force sur la cellule à l’aide d’une pointe mi-

crométrique reliée à un micro levier pour détacher la cellule de son support100 (Fig. 3.4(b)).

En mesurant la force appliquée pour détacher la cellule, on peut remonter à une information

sur la force d’adhésion entre la cellule et le substrat. Cette méthode o⌫re une large gamme

de contraintes pouvant être exercées (du kPa au MPa). Elle permet également une mesure de

force avec des résolutions spatiales élevées et peut être combinée avec d’autres techniques de

microscopie optique. L’AFM peut également être employé pour la mesure des propriétés méca-

niques de la cellule.8 Cependant, cette approche requiert un contact direct avec la cellule et une

modélisation préalable de l’interaction pointe-cellule.

Le principe qui consiste à détacher la cellule en lui appliquant une force par contact direct est

également mis en œuvre dans la méthode d’aspiration par micropipette101(Fig. 3.4(c)). Cette

fois-ci, une micropipette est utilisée pour aspirer la cellule jusqu’à ce qu’elle se détache. Alors,

en connaissant la force de succion appliquée, on peut accéder à la force d’adhésion.

La technique des microplaques se base également sur le détachement de la cellule. Elle consiste

à cultiver la cellule entre deux plaques parallèles. Une fois attachée, les plaques sont écartées

jusqu’à rupture de l’adhésion et la force appliquée pour obtenir cette rupture est mesurée (Fig.
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(b)(a)

Billes fluorescentes

Hydrogel

Fig. 3.6 – Microscopie à force de traction. (a) Schéma modélisant le substrat de la cellule, adapté
d’après Watt et al.88 (b) Cartographie des contraintes exercées par la cellule, d’après Schwarz
et al.76

3.4(d)). Cette approche peut être utilisée pour quantifier les contacts entre cellules et mesurer

leurs rigidités ou encore étudier l’e⌫et induit par la modification de la forme d’une cellule sur

son adhésion.102 Tout comme l’AFM, elle met en jeu une large gamme de contraintes pouvant

être exercées sur les cellules (du Pa au MPa) et possède une résolution de force très élevée.

Cependant, comme toutes les techniques présentées dans ce paragraphe, elle reste invasive dans

le sens où un contact avec la cellule est indispensable.

3.2.4 Mesure de l’adhésion d’une cellule sur substrat microstructuré

L’adhésion entre la cellule et son environnement peut aussi être étudiée en modifiant les

propriétés mécaniques d’un substrat et en observant les interactions de la cellule avec le substrat.

La microscopie à force de traction (TFM) est une technique couramment utilisée et permettant

d’imager les contraintes exercées par la cellule sur le substrat.76 Les cellules sont cultivées sur

des substrats de gel polymérique contenant des billes fluorescentes (Fig. 3.6(a)). En mesurant le

déplacement des billes dans le substrat dû aux forces exercées par la cellule et, par corrélation

d’image, il est possible de cartographier les contraintes de traction exercées par la cellule sur le

gel (Fig. 3.6(b)).

Une autre approche utilisant des substrats structurés consiste à cultiver les cellules sur un

tapis de micro-pilliers. La figure 3.7 illustre cette technique (Fig. 3.7(a)) et présente l’image

d’une cellule cultivée sur un substrat en micro-pilliers (Fig. 3.7(b)). En mesurant la déflexion

des pilliers due aux forces exercées par les cellules pour adhérer, il est possible de faire des images

quantitatives de l’adhésion.
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(a)

Micro-pillier

(b)

15 µm

Fig. 3.7 – Technique de micropilliers. (a) Schéma modélisant le substrat de la cellule, adapté
d’après Watt et al.88 (b) Photographie obtenue par microscopie électronique à balayage d’une
cellule adhérente sur un substrat de micro-pilliers, d’après Trichet et al.103

Ces deux techniques, qui utilisent la modification du substrat supportant la cellule, ont la

faculté de détecter les forces générées par la cellule sans lui imposer une force extérieure. Elles

sont capables de détecter des forces exercées localement au niveau des points focaux allant de 1

à 100 nN. Cependant, elles reposent sur l’utilisation de substrats qui ne sont pas représentatifs

de structures cellulaires ou de bio-implants.

3.2.5 Mesure de l’adhésion d’une cellule unique par techniques de piégeage

Les interactions cellule-substrat peuvent être mesurées par des techniques dites de piégeages,

comme la technique des pinces optiques (Fig. 3.4(e)). Une pince optique est réalisée en focalisant

fortement un laser avec un microscope d’ouverture numérique élevée. Un objet diélectrique se

trouvant dans la zone de Rayleigh du faisceau laser est alors immobilisé grâce à son interaction

avec le champ électromagnétique du laser. Cette méthode de micromanipulation permet de

piéger des particules allant de ⇤ 20 nm à quelques µm104 et d’exercer des forces jusqu’à 100 pN

sur ces particules. Ces caractéristiques lui confèrent un grand succès dans la mesure de forces et

de mouvements à l’échelle d’une cellule individuelle. Elle est par exemple utilisée pour observer

la réponse intracellulaire à des forces extérieures. Une bille revêtue de protéines propres à la

MEC est placée sur la surface d’une cellule adhérente, afin de mimer les adhésions médiées par

les protéines d’intégrines.105 La bille est ensuite piégée par la pince optique. En modulant la

force de détention de la bille dans le piège et en observant son déplacement dû aux forces de

traction exercées par le cytosquelette pour la faire sortir de son piège, la structuration interne

du cytosquelette et sa réaction à des forces extérieures appliquées peuvent être analysées.92,105

D’une manière similaire, des pinces magnétiques peuvent être réalisées pour manipuler des billes

à l’aide d’un champ magnétique au lieu d’un faisceau laser (Fig. 3.4(f)).106
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Fig. 3.8 – La technique de « pincement acoustique » sonde la mécanique du cytosquelette in
vivo. Illustration d’après Fan et al.107

Ces techniques donnent accès à une large gamme de forces allant de 0.001 à 100 pN. Cepen-

dant, elles sont di⇠ciles à mettre en œuvre et peuvent être invasives parce qu’un corps étranger

est introduit dans l’environnement de la cellule. La cellule peut de plus être endommagée à cause

des fluences élevées des lasers nécessaires au fonctionnement des pièges optiques.

Récemment, une autre approche de piégeage de billes pour l’étude de la mécanotransdutcion

a été développée (Fig. 3.8).107 La cellule est déposée sur un substrat de micro-piliers, et une

bille est attachée sur sa surface libre. L’approche, dite de « pincement acoustique », consiste à

exciter à l’aide d’ondes acoustiques la micro-bille. Cela permet d’appliquer à une cellule vivante

des forces mécaniques contrôlées par les ultrasons allant du pN au nN. Grâce à la mesure de

la déflexion des pilliers, il est possible de sonder la transmission de forces allant de l’extérieur

(la bille) vers le substrat, et de remonter ainsi à une information plus complète sur la réponse

de la cellule aux conditions extérieures. Cette technique émergente o⌫re la possibilité d’étudier

l’adhésion à l’échelle d’une cellule unique d’une manière non-invasive et pour un grand nombre

de cellules en même temps. Un résumé des méthodes couramment employées pour mesurer et

étudier l’adhésion cellulaire, leurs applications, avantages et inconvénients est dressé dans le

tableau 3.1 inséré à la fin de ce chapitre.

3.3 Une technique alternative : l’acoustique picoseconde

Ces dernières années, l’acoustique picoseconde a montré la possibilité de déterminer d’une

manière non-invasive les propriétés mécaniques (rigidité, densité, viscosité) d’objets mous bio-

mimétiques28 et de cellules végétales40 et animales,42 ceci avec une résolution en profondeur

pouvant aller jusqu’à quelques centaines de nanomètres. Cette technique se caractérise par sa
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capacité à générer et mesurer sans contact des déformations de l’ordre du 10�6 sur une large

gamme de fréquence pouvant atteindre 1 THz. En outre, l’acoustique picoseconde a montré de-

puis une quinzaine d’années sa capacité à mesurer le contact et l’adhésion. En e⌫et, l’équipe

de H. J. Maris a étudié en 1998 l’adhésion d’un film mince d’or déposé sur un substrat de si-

licium à l’aide du coe⇠cient de réflexion acoustique à l’interface or-silicium.108 Le coe⇠cient

de réflexion a été mesuré à une seule fréquence acoustique, la fréquence de résonance du film

d’or. Une cartographie de l’interface or-silicium a ensuite permis d’observer une variation de ce

coe⇠cient de réflexion. Cette variation, attribuée à la qualité de l’interface entre le film d’or et

le substrat, a permis une quantification de l’adhésion entre les deux solides. Un an plus tard,

L. Rouai et al. ont prouvé que l’acoustique picoseconde est capable d’évaluer le contact entre

les fines couches stratifiées viscoélastiques de réseaux utilisés dans le domaine de la microélec-

tronique.109 Quelques années plus tard, B. Bonello et al. ont étudié la qualité d’interface entre

des couches organiques en se servant également du coe⇠cient de réflexion acoustique.110 De

plus, à travers des mesures du coe⇠cient de réflexion sur une large gamme de fréquence allant

jusqu’à 100 GHz, G. A. Antonelli et al. ont caractérisé les constantes élastiques, les propriétés

thermiques et l’adhésion de films minces d’aluminium résonants.111 Récemment, l’équipe de O.

B. Wright a également montré que l’acoustique picoseconde permettait d’imager le contact entre

une sphère et un substrat.28 Cette équipe a démontré que le coe⇠cient de réflexion acoustique

est proportionnel à la pression de contact entre la sphère et le substrat, et est extrêmement

sensible à la nanostructure de l’interface. Par ailleurs, Y. Guillet et al. sont parvenus à mesurer

la dynamique du contact entre une nanoparticule d’or et un substrat de silice en sondant le

mouvement de la surface de la nanoparticule par interférométrie.73 Enfin, A. Ayouch et al. ont

employé la technique d’acoustique picoseconde pour étudier l’adhésion entre des nanoparticules

de silice formant un solide colloïdal.25 En mesurant les variations de la vitesse du son se propa-

geant dans ce milieu colloïdal, cette équipe a prouvé la faculté de la technique opto-acoustique à

quantifier le nano-contact dû à des liaisons covalentes ou de Van der Waals entre les particules.

Ajoutons à cela, la possibilité de caractériser le contact thermique112–114 et électrique115 avec

cette technique.

Ces applications de l’acoustique picoseconde à la caractérisation de nano-interfaces sou-

tiennent la possibilité d’étudier l’adhésion cellulaire. Cette technique alternative pourrait alors

être mise en œuvre dans des conditions physiologiques, sans contact avec la cellule et de façon

non-invasive.
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3.4 Conclusion

Après avoir exposé dans la première section le contexte biologique de l’adhésion et le rôle

important qu’elle joue dans plusieurs processus biologiques, nous avons ensuite introduit le

mécanisme de la migration d’une cellule. L’étude de ce mécanisme a permis de présenter en même

temps la dynamique de l’adhésion et les principales structures du cytosquelette impliquées dans

cette dynamique. La présentation des processus mécaniques intervenant au cours de l’adhésion

d’une cellule migrante a également permis de mieux comprendre les interactions cellule-substrat

et le processus de mécanotransduction à la base de ces interactions.

Dans un deuxième temps, quelques techniques permettant de mesurer l’adhésion cellulaire

ou d’étudier les forces intervenant dans la mécanotransduction ont été abordées. Les méthodes

de microscopie à fluorescence sont sélectives puisqu’une seule protéine est ciblée pour obtenir

une information sur l’adhésion, et dans la plupart des cas, cette information est qualitative.116

La plupart des autres méthodes employées nécessitent un contact avec la cellule comme par

exemple l’AFM et les pinces optiques et magnétiques qui introduisent des billes dans le contenu

cellulaire. Cette interaction avec la cellule peut influencer son adhésion avec l’environnement. Par

conséquent, l’information recueillie, même si elle est quantifiée, peut ne pas refléter le mécanisme

d’adhésion tel qu’il se produit lorsque la cellule n’est exposée à aucun facteur extérieur. Ajoutons

également que certaines méthodes au contact telles que les micropipettes à aspiration sont des

approches nuisibles aux cellules.97 D’autre part, les substrats déformables qui détectent les forces

exercées par la cellule elle-même ne sont pas toujours représentatifs des biomatériaux utilisés

pour des applications biomédicales et ne peuvent pas être appliqués dans le cas de substrats

rigides (métal, os).

Enfin, nous avons montré à travers les travaux de di⌫érentes équipes concernant les maté-

riaux solides le potentiel de l’acoustique picoseconde à étudier l’adhésion et le contact à l’échelle

submicronique. Ces travaux ont révélé l’intérêt d’appliquer cette approche opto-acoustique à

l’étude de l’adhésion cellulaire. L’application de l’acoustique picoseconde à l’analyse de l’adhé-

sion cellule-substrat, ainsi que la détermination des propriétés mécaniques de cellules animales

modèles, seront traitées dans la suite de ce manuscrit.
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Chapitre 4

Impédance acoustique d’une cellule
animale modèle et contact non
spécifique avec un substrat
métallique

Comme mentionné dans le chapitre 3, l’étude de l’adhésion d’une cellule et de ses interactions

avec l’environnement est un sujet important dont l’exploration peut conduire à des avancées

significatives dans le domaine de la biophysique. Son rôle est crucial dans le cycle de vie d’une

cellule, puisqu’elle intervient dans presque tous les mécanismes et toutes les fonctions cellulaires

comme par exemple la prolifération, la migration et la di⌫érentiation.92 Par conséquent, la

compréhension de l’adhésion cellulaire permettra de lever certains verrous actuels en biologie

moléculaire et en biotechnologie.

L’imagerie du contact entre une cellule et un biomatériau nécessite de développer de nouvelles

techniques qui soient capables de quantifier les mécanismes en jeu sans introduire de facteurs ex-

térieurs qui puissent fausser l’interprétation. De plus, les techniques basées sur le contact peuvent

compromettre l’intégrité des cellules dans certains cas (le cas des micropipettes). D’autre part,

les techniques de modification de substrats, même si elles nécessitent pas de forces extérieures

appliquées à la cellule, ne sont pas toujours représentatives de substrats réels. Enfin, les mé-

thodes basées sur la fluorescence présentent l’inconvénient d’être sélectives et, dans la plupart

des cas, qualitatives.

Plusieurs travaux récents ont montré la capacité de l’acoustique picoseconde à sonder le

contact entre solide. Par ailleurs, cette technique a aussi été employée pour sonder les propriétés
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4.1 Echantillon et oscillations Brillouin dans les monocytes

mécaniques de cellules individuelles, et ce sans contact.40,42,117 Cependant, l’étude de l’adhésion

cellulaire n’a jamais été abordée avec des ondes acoustiques GHz. L’objectif de ce chapitre est

d’évaluer à distance et quantitativement par acoustique picoseconde les interactions existant

entre une cellule unique et un biomatériau.

Dans la première section de ce chapitre, l’échantillon cellulaire et le transducteur que nous

avons utilisés sont présentés. La deuxième section traite de la mesure du coe⇠cient de réflexion

à l’interface titane-cellule. Ce coe⇠cient de réflexion est analysé en détails à travers une étude

temps-fréquence des signaux acoustiques. Enfin, l’impédance de la cellule et la qualité de contact

sont étudiées à partir de la dépendance en fréquence du coe⇠cient de réflexion.

4.1 Echantillon et oscillations Brillouin dans les monocytes

Dans la première section de ce chapitre nous présentons les monocytes. Il s’agit d’un type

cellulaire qui constitue un modèle intermédiaire entre les objets biomimétiques et les types

cellulaires développant des morphologies et des mécanismes plus complexes.118 Il est donc adapté

au développement de la technique d’acoustique picoseconde. De plus, manipuler des cellules

biologiques pour étudier leur adhésion tout en conservant le caractère non invasif de l’acoustique

picoseconde exige le choix d’un transducteur adéquat conçu spécialement pour des applications

de biologie cellulaire.119 Le transducteur utilisé sera également détaillé dans cette section. Nous

montrons enfin les oscillations Brillouin obtenues dans ces cellules afin de mesurer la vitesse de

propagation du son.

4.1.1 Les monocytes : définition, choix et préparation

Les monocytes sont des cellules animales, plus précisément de mammifères, qui se trouvent

dans le sang. Ce sont des globules blancs ou leucocytes a qui jouent un rôle très important au sein

du système immunitaire. Produits par des tissus contenus dans la moelle osseuse b, les monocytes

participent, via la phagocytose c, à la protection contre l’invasion d’organismes extérieurs tels

les virus et les bactéries. Par ailleurs, l’adhésion des monocytes est un acteur principal dans le

développement de l’athérosclérose.120

La figure 4.1(a) montre une image de monocytes adhérents sur un biomatériau de verre

obtenue par microscopie électronique à balayage. La forme sphérique simple de ces cellules, très

a. Les leucocytes sont les cellules du système immunitaire.
b. Les monoblastes sont les cellules à la base de la formation de ces tissus.
c. La phagocytose est un processus cellulaire à travers lequel une cellule immunitaire détruit les corps extérieurs

et les débris cellulaires. Elle se caractérise par la capacité de la cellule à « dévorer » ces corps en adhérant autour
d’eux et en les fragmentant.
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Chapitre 4. Impédance acoustique d’une cellule animale modèle et contact non spécifique avec
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Fig. 4.1 – (a) Photographie de monocytes cultivés sur du SiO2 obtenue par microscopie électro-
nique à balayage. (b) Géométrie de l’échantillon utilisé.

proche de celle des capsules biomimétiques étudiées dans la première partie de ce mémoire, est

l’une des principales raisons du choix de ce type cellulaire. De plus, le diamètre d’un monocyte,

compris entre 14 et 20 µm,121 plus petit que celui des cellules étudiées dans les chapitres suivants,

nous permet de réaliser un échantillonnage spatial en un temps relativement court avec les

techniques d’acoustique picoseconde conventionnelles d. Ajoutons à cela que la cellule est un

matériau fortement dissipatif où l’atténuation est typiquement de l’ordre de 1 µm�1.15 Par

conséquent, l’épaisseur des monocytes, bien supérieure à 1 µm, permet a priori de considérer ces

cellules comme un milieu semi-infini suivant la direction de propagation des ondes acoustiques
�⌥z (Fig. 4.1 (b)). D’autre part, il a été montré par microscopie à fluorescence que l’adhésion des

monocytes est homogène.122 La zone d’adhésion, homogène sur toute la surface de la cellule,

permettra de valider la capacité de la technique opto-acoustique à sonder le contact entre une

cellule et un biomatériau, avant de passer à l’étude de structures d’adhésion plus complexes.

L’enjeu dans l’application de l’acoustique picoseconde à l’étude de cellules biologiques est

d’obtenir le plus d’informations possible sur ces milieux sans les endommager. Pour cette raison,

un nouveau biotransducteur permettant de réduire considérablement la di⌫usion thermique dans

la cellule et de diminuer le stress cellulaire induit par les lasers a été développé par l’équipe Ul-

trasons Laser.123 Il est composé d’un film mince de titane biocompatible, d’épaisseur e = 300 ±

5 nm, déposé par PVD (Physical Vapor Deposition) sur un substrat de saphir (0001) d’épaisseur

1 mm. La transparence du saphir o⌫re la possibilité de focaliser le faisceau pompe à l’interface

saphir-titane avec un objectif 60x (N.A 0.7). Cela permet de contenir la di⌫usion de la chaleur,

d. Nous utiliserons ultérieurement un dispositif d’acoustique picoseconde permettant de réduire d’un facteur
100 le temps d’acquisition.
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4.1 Echantillon et oscillations Brillouin dans les monocytes

l’échau⌫ement des électrons à t = 0, ainsi que l’exposition de la cellule au rayonnement de la

pompe car la pénétration optique dans le titane est de 15 nm, bien inférieure à l’épaisseur du film.

La fréquence de modulation du laser a été choisie égale à 1 MHz de manière à éviter un confine-

ment thermique dans le transducteur de titane.124 La rugosité de la surface de titane, d’environ

10 nm, a été caractérisée par profilométrie optique. La géométrie de l’échantillon est représentée

dans la figure 4.1(b). La culture des monocytes sur le biomatériau est assurée par l’équipe du

laboratoire CBMN, UMR CNRS 5248, coordonnée par M.-C. Durrieu. Les monocytes, dérivant

d’une lignée cellulaire e, sont cultivés sur le titane et fixés par de la paraformaldehyde. Notons

qu’il s’agit d’une fixation chimique et non pas mécanique. Cette technique de fixation permet

de manipuler les cellules à l’air libre sans les dégrader et garantie qu’elles ne changeront pas de

propriétés durant l’expérience.41

Étant constitué d’un film mince, ce transducteur permet de se placer dans deux configurations

supplémentaires à la configuration classique utilisant un transducteur épais, présenté dans la

première partie de ce manuscrit. En focalisant la sonde par le dessus, à l’interface cellule-titane

avec un objectif 50x (N.A 0.8), on est capable de détecter les oscillations Brillouin dans la cellule

et par suite d’obtenir la vitesse des ondes acoustiques : la configuration est dite bi-latérale (Fig.

4.2(a)). D’autre part, afin de déterminer séparément le coe⇠cient de réflexion, une deuxième

configuration est possible : la configuration dite uni-latérale inférieure. Dans ce cas les deux

faisceaux pompe et sonde sont focalisés du même côté, à l’interface saphir-titane (Fig. 4.3)(a). Il

faut souligner qu’en se plaçant dans cette configuration, aucun laser n’est visible sur la caméra

du microscope, ce qui empêche la localisation des faisceaux sur l’échantillon. Pour s’a⌫ranchir

de ce problème, il est nécessaire de se placer dans la configuration bi-latérale et de s’assurer,

en détectant les oscillations Brillouin dans la cellule, que la pompe focalisée de dessous est

parfaitement alignée avec la sonde focalisée de dessus. Une fois que la position de la pompe

sur la cellule est ainsi repérée, on peut maintenant focaliser la sonde du même côté que la

pompe. Ainsi, ce nouveau biotransducteur ouvre de nouvelles voies pour caractériser les milieux

cellulaires en o⌫rant la possibilité de mesurer à la fois la vitesse des ondes acoustiques dans la

cellule à travers les oscillations Brillouin, son impédance acoustique et la qualité d’interface via

le coe⇠cient de réflexion acoustique. C’est une démarche complète qui fera l’objet de la suite de

ce chapitre.
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Fig. 4.2 – (a) Configuration bi-latérale pour la mesure de la célérité acoustique : la pompe est
focalisée par le dessous à l’interface saphir-titane et la sonde par le dessus à l’interface cellule-
titane. (b) Variation de la réflectivité en fonction du temps dans le cas de la configuration
bi-latérale et spectre de Fourier associé (encart).

4.1.2 Célérité du son dans la cellule

Pour mesurer la vitesse de propagation du son dans un monocyte et vérifier qu’il y a trans-

mission des ondes acoustiques du film de titane vers la cellule, nous nous sommes placés dans la

configuration bi-latérale (Fig. 4.2(a)). La tache focale de pompe a un rayon ✏pompe ⌅ 2 µm et

celle de la sonde un rayon ✏sonde ⌅ 1 µm à 1/e2. Les paramètres du laser (taux de répétition,

durée d’impulsion, puissances pompe et sonde) sont ceux mentionnés dans la première partie

(sec. 1.1 et sec. 2.1.2). La variation de la réflectivité représentée sur la figure 4.2(b) montre que

cette configuration permet de supprimer la contribution thermique due au faisceau pompe. En

e⌫et, on remarque que le pic de température à t = 0 ainsi que la décroissance thermique, qui

étaient visibles lorsque la pompe était focalisée à l’interface cellule-titane (voir la variation de

réflectivité dans le PLGA, Fig. 1.3(b)), ont disparus. Ceci illustre que la cellule est maintenant

isolée de tout phénomène thermique provenant de la pompe.

Les oscillations visibles sur la figure 4.2(b) sont les oscillations Brillouin dues aux interactions

entre l’onde acoustique partiellement transmise du titane dans la cellule et le faisceau sonde

e. La lignée cellulaire est une population homogène de cellules, ayant la capacité de proliférer infiniment. On
étudie des lignées parce qu’on maîtrise leurs paramètres vitaux plus qu’une cellule primaire.
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4.2 Coe�cient de réflexion acoustique à l’interface titane-cellule

focalisé à l’interface cellule-titane (ce phénomène est décrit dans la première partie). Le spectre

de Fourier de ces oscillations, tracé dans l’encart, montre un pic à la fréquence fb = 25.9 GHz,

ce qui correspond à une vitesse des ondes acoustiques dans la cellule vc = 3700 m/s pour un

indice optique nc = 1.4.125 Cette même fréquence a été trouvée par M. Ducousso et al. dans

des cellules ostéoblastes42 mais à travers la configuration traditionnelle dans laquelle la pompe

et la sonde étaient focalisées à l’interface cellule-titane (uni-latérale supérieure).

Les oscillations Brillouin dans la cellule obtenues à travers la configuration bi-latérale nous

ont donnés accès à la vitesse des ondes acoustiques vc dans les monocytes. Elles nous ont égale-

ment permis de nous assurer que la cellule est en contact avec le titane et que l’alignement axial

(suivant �⌥z ) entre la pompe et la sonde est optimisé. Cet alignement va nous servir par la suite

pour localiser les faisceaux lasers quand on se place dans des configurations où aucun laser n’est

visible sur la caméra du microscope (voir section 4.2). Dans la section suivante, nous étudions le

coe⇠cient de réflexion acoustique à l’interface titane-cellule pour accéder à l’impédance acous-

tique, ce qui nous donnera également une information sur la qualité de contact entre la cellule

et le titane.

4.2 Coe⌘cient de réflexion acoustique à l’interface titane-cellule

Afin de déterminer précisément le coe⇠cient de réflexion à l’interface titane-cellule, nous

avons focalisé la sonde à l’interface saphir-titane, en gardant la pompe au même endroit (interface

saphir-titane) (Fig. 4.3(a)). Cette configuration uni-latérale permet en outre d’isoler la cellule

thermiquement et d’avoir ainsi une technique pompe-sonde complètement non-invasive.124

L’image en lumière blanche obtenue à travers un objetcif 50x (Fig. 4.3(b)), montre trois

di⌫érents monocytes adhérents sur le biotransducteur. Afin d’étudier l’adhésion, nous avons

procédé à un échantillonnage spatial latéral suivant une ligne passant par le centre de l’un de

ces monocytes. Cette ligne suivant �⌥x est symbolisée en pointillés rouges sur l’image en lumière

blanche (Fig. 4.3(b)). Un pas de 1 µm est obtenu à l’aide d’une platine de translation motorisée

de haute précision. La résolution latérale est définie par le rayon de la sonde à 1/e2 estimé à 1

µm. Comme les deux faisceaux lasers ne sont pas visibles sur la caméra, on se sert du faisceau

sonde déjà aligné avec la pompe dans la configuration bi-latérale (section 4.1.2) pour localiser

la position du laser par rapport à la cellule. Les mesures sont réalisées sur une distance de 30

µm avec 31 points de mesure espacés de 1 µm. La variation de la réflectivité est enregistrée à

chaque point.

Nous avons tracé sur la figure 4.4(a) la variation de la reflectivité ⇤R/R mesurée en un

point de l’échantillon où il n’y a pas de cellule en regard (point A de la figure 4.3(b)) et celle
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Fig. 4.3 – (a) Configuration uni-latérale inférieure pour la mesure du coe⇠cient de réflexion : la
pompe et la sonde sont focalisées à l’interface saphir-titane avec un objectif 60x. (b) La lumière
blanche est focalisée avec un objectif 50x et l’image des cellules est obtenue à travers une caméra
CCD. Les pointillés rouges sur l’image indiquent la ligne du balayage 1D.

issue d’un point situé sous le centre de la cellule (point B de la figure 4.3(b)). Commençons tout

d’abord par commenter les éléments communs à ces deux courbes. On remarque que pour t <

0, une composante constante est visible sur ⇤R/R. Elle provient de l’élévation de température

à l’interface saphir-titane mesurée à la fréquence de modulation fm = 1 MHz. À t > 0, la lente

décroissance de la réflectivité, de temps caractéristique ⇤ 0.2 ns, indique une contribution qui

correspond à la di⌫usion thermique dans le film de titane et dans le saphir. Le pic de coïncidence

à t = 0 ainsi que la décroissance thermique au delà de ce temps ne varient pas quelle que soit la

région sondée que ce soit en vis à vis de la cellule ou non. Cela confirme qu’il n’y a pas di⌫usion

d’ondes thermiques (de fréquence > 80 MHz f) dans la cellule et que par conséquent la cellule

est complètement isolée.

On remarque également sur les deux courbes de la figure 4.4(a) l’apparition de deux échos

à 85 et 170 ps (indiqués par des flèches) provenant des allers-retours de l’onde acoustique dans

la couche mince de titane. En e⌫et, un champ de contraintes compressives est généré grâce

à la dilatation thermique due à l’absorption du faisceau pompe dans le titane. Ce champ se

propage suivant �⌥z de part et d’autre de l’interface titane-saphir. Il est détecté sous forme d’échos

f. La fréquence 80 MHz est le taux de répétition du laser, c’est donc l’inverse de la fenêtre temporelle (12.5
ns) sur laquelle les signaux sont enregistrées. Elle correspond à la fréquence minimale pouvant être visualisée sur
les variations de réflectivité mesurées.
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Fig. 4.4 – (a) Variation relative de la réflectivité en fonction du temps issue d’un point à l’interface
titane-air (courbe noire) et d’un point à l’interface titane-cellule (pointillés rouges). Les échos
dus aux allers retours dans le film de titane sont indiqués par des flèches à 85 ps et 170 ps. Un
zoom sur le premier écho est illustré dans l’encart. (b) Module de la transformée de Fourier du
premier écho. L’encart montre le spectre normalisé de l’écho en dB. (c) Signal acoustique obtenu
après soustraction du fond thermique (noir) et signal acoustique calculé à partir des propriétés
mécaniques du titane et du saphir. La durée ⇤t correspond au temps séparant les deux échos.

acoustiques monopolaires.126 En zoomant sur le premier écho (encart de la figure 4.4(a)), nous

observons que son amplitude lors de la réflexion sur l’interface titane-cellule est plus petite

(pointillés) que celle obtenue quand il est réfléchi à la surface libre du titane (trait plein). Cette

variation d’amplitude en fonction de la position, provenant de la transmission acoustique dans

la cellule, montre que cette dernière peut être imagée à travers le coe⇠cient de réflexion à

l’interface. En outre, le module de la transformée de Fourier du premier écho, tracé dans la

figure 4.4(b), montre que son contenu spectral s’étend jusqu’à ⇤ 100 GHz. Ceci o⌫re une vaste

plage d’analyse du coe⇠cient de réflexion dans le domaine fréquentiel. Nous exploitons cette

information à travers une analyse temps-fréquence dans la suite.

Pour examiner la variation de l’amplitude de l’écho en fonction de la position sur la ligne

d’échantillonnage spatial en fonction de la fréquence (Fig. 4.4(b)), nous avons utilisé une analyse

temps-fréquence basée sur une transformée en ondelettes. La transformée en ondelettes permet

de décomposer un signal temporel s(t) sur une famille de fonctions, localisées en temps et en
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fréquence, appelées ondelettes. Elle est définie par127 :

Ws (�, u) = |u|�
1
2

⌥ +⇧

�⇧
s (t) ⇣⇥

⇥
t� �

u

⇤
dt (4.1)

où s(t) et ⇣(t) désignent dans le domaine temporel le signal à analyser et la fonction dite

ondelette mère. ⇣⇥(t) désigne le complexe conjugué de ⇣(t). Le paramètre u est le facteur de

dilatation de l’ondelette qui permet de changer sa fréquence centrale ⌘0. Le paramètre � indique

une translation de ⇣(t) dans le temps. L’équation 4.1 traduit ainsi une convolution entre s(t)

et ⇣(t/u). Une façon simple de calculer cette convolution consiste à utiliser une transformée

de Fourier. Calculons la transformée en ondelette Ws (�, u) à partir du spectre du signal s̃(⌘)

et du spectre de l’ondelette ⇣̃(⌘). Pour analyser l’évolution temporelle de chaque composante

fréquentielle du signal, nous avons utilisé une ondelette analytique.128 Cette ondelette permet

de séparer les composantes du signal en module et en phase. Une ondelette est rendue analytique

en imposant que sa transformée de Fourier soit nulle, ⇣̃(⌘) = 0, pour ⌘ ⇥ 0. Dans ce cas le

module de Ws (�, u) permet de définir directement une distribution temps-fréquence de la densité

d’énergie du signal. Cette distribution est appelée scalogramme, et s’exprime par :

P = |Ws(�, u)|2 (4.2)

Le scalogramme P représente l’image de l’intensité du signal s en fonction de la fréquence

centrale de l’ondelette, ⌘0, et du temps.

Détaillons la façon d’évaluer numériquement l’équation 4.1 que nous avons retenue. En uti-

lisant la notation

⇣⇧,u(t) = |u|�
1
2 ⇣

⇥
t� �

u

⇤
, (4.3)

et la définition de la transformée de Fourier suivante :

f̃(⌘) =
⌥ +⇧

�⇧
f(t)e�j⌥tdt, (4.4)

on obtient la transformée de Fourier de ⇣⇧,u(t) :

⇣̃⇧,u(⌘) = |u|
1
2 e�j⌥⇧ ⇣̃ (u⌘) (4.5)

En utilisant la relation de Parseval définie par :

⌥ +⇧

�⇧
x(t)y⇥(t)dt = 1

2⌦

⌥ +⇧

�⇧
x̃(⌘)ỹ⇥(⌘)d⌘, (4.6)
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la transformée en ondelettes s’écrit donc comme suit :

Ws (�, u) = |u|
1
2

1
2⌦

⌥ +⇧

�⇧
s̃ (⌘) ⇣̃⇥ (u⌘) ej⌥⇧ d⌘ (4.7)

L’équation 4.7 nous permet de calculer Ws (�, u) à l’aide d’une transformée de Fourier inverse

du produit des spectres s̃ (⌘) ⇣̃⇥ (u⌘).

Une famille d’ondelettes est construite en dilatant l’ondelette de base appelée l’ondelette

mère. L’ondelette mère que nous avons utilisée dans nos traitements est l’ondelette de Morlet,128

la plus couramment employée.129,130 Elle est définie dans l’espace de Fourier par127 :

⇣̃(⌘) = e
� �2

2⇤02 (⌥�⌥0)2
(4.8)

avec ⇤ le paramètre qui impose le nombre de cycles dans l’ondelette. L’ondelette de Morlet

possède une enveloppe gaussienne de largeur 2⌘0/⇤ à 1/e2 centrée en ⌘0. Le choix de ⇤ impose

donc de faire un compromis entre la résolution temporelle et la résolution fréquentielle. Ici nous

considérons ⇤ = 4.123

Afin d’analyser la variation de l’amplitude de l’écho avec la fréquence, nous avons représenté

sur la figure 4.5 les scalogrammes P des deux courbes de réflectivité tracées dans la figure 4.4(a).

La contribution de haute énergie apparaissant à t = 0 correspond au pic de coïncidence. Son

amplitude est très élevée par rapport à l’amplitude correspondant aux échos. Le contraste doit

donc être diminué pour révéler le premier écho à t ⌅ 85 ps. C’est pourquoi la contribution du

pic de coïncidence apparaît saturée. Le temps d’arrivée du premier écho ne varie pas en fonction

de la fréquence, ce qui indique que toutes les composantes fréquentielles de l’écho arrivent au

même instant. D’autre part, l’amplitude de l’écho diminue avec la fréquence comme le montre

également le spectre de Fourier du premier écho (Fig. 4.4(b)). Le deuxième écho qui arrive à

170 ps est peu marqué sur les deux scalogrammes en raison de sa faible intensité. On remarque

également que l’amplitude du premier écho (à 85 ps) visible sur le scalogramme obtenu pour le

cas d’une surface libre (Fig. 4.5(a)), est plus grande que celle du scalogramme obtenu lorsque la

réflexion a lieu sur l’interface titane-cellule (Fig. 4.5(b)).

Afin de choisir la fréquence maximale des scalogrammes, nous avons tracé dans l’encart de la

figure 4.4(b) le spectre normalisé de l’écho en dB. En fixant de façon arbitraire la valeur -20 dB

comme valeur seuil au delà de laquelle le signal n’est plus exploitable, nous obtenons la fréquence

maximale fmax = 60 GHz. D’autre part la fréquence minimale du scalogramme (30 GHz) est

calculée à partir du temps ⇤t séparant les deux échos (Fig. 4.4(c)). En e⌫et, pour extraire le

contenu spectral propre au premier écho, il faut que l’enveloppe temporelle de l’ondelette soit
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Fig. 4.5 – (a) Scalogramme de la variation de la réflectivité à l’interface titane-air (b) Scalo-
gramme de la variation de la réflectivité à l’interface titane-cellule.

assez étroite pour pouvoir séparer les deux échos. On cherche alors la fréquence fmin telle que

la largeur de l’ondelette à 1/e2 soit inférieure à ⇤t :

⇤

2⌦fmin
< ⇤t (4.9)

Puisque ⇤ = 4 et ⇤t ⌅ 85 ps (Fig. 4.4(c)), fmin doit être supérieure à 8 GHz. Par suite, nous

avons choisi une fréquence minimale fmin = 30 GHz pour nous assurer que l’information en

fréquence est propre au premier écho. Ainsi, la bande passante obtenue se situe entre 30 et 60

GHz. Comme l’amplitude du deuxième écho est inférieure au seuil que nous avons fixé (-20 dB),

nous procédons à l’extraction du coe⇠cient de réflexion acoustique à l’aide du premier écho

uniquement.

Pour obtenir le coe⇠cient de réflexion rp
ac à une fréquence contrôlée f0 au point de me-

sure p, nous convoluons le signal expérimental par une ondelette centrée en f0. Le module de

cette convolution est l’intensité de l’image (ou densité d’énergie) Pp. Nous sélectionnons la valeur

Pp (techo, f0) de ce module à l’instant d’arrivée du premier écho techo = 85 ps. De façon similaire,

nous extrayons une valeur de référence Pref (techo, f0) de la densité d’énergie Pref correspondant

à un point de mesure à l’interface titane-air (loin de la région où se trouve la cellule, typique-

ment le scalogramme du point A (Fig. 4.3(b))). Nous utilisons Pref (techo, f0) pour normaliser

Pp (techo, f0) et calculer le coe⇠cient de réflexion acoustique au point p. La racine carrée de la
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normalisation donne accès au coe⇠cient de réflexion rp
ac relatif aux déformations :

rp
ac(f0) =

↵
Pp (techo, f0)

Pref (techo, f0) (4.10)

Le temps d’arrivée de l’amplitude maximale du premier écho techo est déterminé à partir du

maximum de densité d’énergie sur le scalogramme. Chercher les maxima des transformées en

ondelettes, au lieu de fixer un temps invariant pour lequel on extrait l’intensité à chaque fois,

permet de détecter les variations de temps d’arrivée dues à des variations de phase du signal.

Pour les cellules étudiées dans ce chapitre, le temps d’arrivée techo est invariant puisque la

variation de phase est quasi-nulle. Nous verrons plus tard que ce n’est pas toujours le cas.

La figure 4.6(a) montre une cartographie position-fréquence du coe⇠cient de réflexion acous-

tique rac ainsi obtenu. Le pas en position est de 1 µm. Le pas en fréquence est de 2 GHz et

l’intervalle s’étend de 30 à 60 GHz. En observant la position de la ligne sur la figure 4.3(b) par

rapport aux cellules, une corrélation entre la diminution de la valeur de rac et la présence de

cellules est révélée. Les zones correspondant au Ti nu sont observées entre 1 et 4 µm d’une part,

et entre 23 et 27 µm d’autre part, avec un coe⇠cient de réflexion rac > 0.95. Nous observons

également une diminution de rac entre 5 et 22 µm et entre 28 et 31 µm. En e⌫et la présence

d’une cellule engendre une diminution dans l’amplitude du coe⇠cient de réflexion acoustique à
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l’interface titane-cellule due à la transmission acoustique dans la cellule. Cette observation est

parfaitement corrélée à la position de la ligne sondée sur l’image en lumière blanche (Fig. 4.3).

Outre sa variation en fonction de la position, l’amplitude de rac montre une importante

dépendance en fréquence. Pour illustrer cette dépendance, nous avons sélectionné les deux fré-

quences extrêmes de l’intervalle, 30 et 60 GHz, et avons tracé sur la figure 4.6(b) les coe⇠cients

de réflexion à ces fréquences en fonction de la position. La valeur moyenne de rac observée dans

les cellules passe de 0.8 à 30 GHz à 0.9 à 60 GHz. Par ailleurs, on distingue à 20 µm un pas-

sage d’une amplitude égale à ⇤ 0.7 à 30 GHz jusqu’à une amplitude de ⇤ 0.85 à 60 GHz (Fig.

4.8)(a). Pour élucider cette dépendance en fréquence, nous modélisons la réflexion à l’interface

titane-cellule dans la section suivante.

4.3 Mesure de l’impédance acoustique et de la raideur d’inter-

face

4.3.1 Interface imparfaite : modèle de type ressort

La dépendance en fréquence du coe⇠cient de réflexion acoustique est souvent attribuée à

des défauts de contact entre deux solides.108,109,131,132 Dans le cas des interactions cellule-
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biomatériau, l’adhésion peut être hétérogène, par exemple à cause de la présence d’adhésions

focales81,133 qui peuvent exister à l’interface entre la cellule et le film de titane, comme il

a été présenté dans le chapitre 3. Elles entraînent des variations de contact entre ces deux

milieux : l’interface titane-cellule est dite imparfaite. Une façon classique de modéliser cette

interface consiste à supposer une discontinuité du déplacement à travers l’interface g.135 Le saut

de déplacement ⇤u à l’interface est relié à la contrainte par un simple ressort de masse négligeable

et de raideur par unité de surface K136 comme illustré dans la figure 4.7(a). Cette raideur dépend

de la position sur la ligne de l’échantillonnage spatial. La continuité des contraintes à l’interface,

en z = 0 (Fig. 4.7(a)), permet d’écrire :

�t(0, ⌘) = �c(0, ⌘) = �K⇤u (4.11)

�t et �c étant les contraintes respectives dans le titane et dans la cellule. Expérimentalement,

on mesure des déformations.38 L’amplitude du coe⇠cient de réflexion des déformations rac est

égal à l’amplitude de celui des contraintes rth
⌅ . Ce dernier s’écrit136 h :

rth
⌅ = �Zt � Zc + j⌘ZtZc/K

Zt + Zc + j⌘ZtZc/K
(4.12)

où Zt est l’impédance acoustique du titane et Zc l’impédance acoustique de la cellule. L’équation

4.12 montre que ce coe⇠cient est complexe. Il dépend de la fréquence de l’onde ⌘ et de la

raideur K du ressort. Modéliser le contact par un ressort revient à faire l’hypothèse que d’une

part la contrainte élastique est su⇠samment petite pour ne pas modifier la nature du contact,

et d’autre part que les dimensions caractéristiques de l’interface sont très petites devant les

longueurs d’onde acoustiques.137,138 La valeur de la raideur du ressort renseigne sur la qualité

de contact.

La figure 4.7(b) montre la variation de l’amplitude du coe⇠cient de réflexion
���rth

⌅

��� en fonction

de la raideur K du ressort. Pour illustration, cette variation est tracée en considérant l’impédance

Zt = 32 MPa.s/m du titane, celle de la cellule Zc = 5 MPa.s/m i et trois fréquences di⌫érentes

de l’onde acoustique f = 10, 45 et 85 GHz. On remarque d’abord que lorsque K=0, l’amplitude

du coe⇠cient de réflexion est égale à l’unité et son argument vaut ⌦ : c’est le cas d’une réflexion

sur une surface libre.140 En d’autres termes, quand la raideur du ressort est nulle, les deux

g. Une interface imparfaite peut également être modélisée autrement en considérant que le déplacement est
continu alors que la contrainte est discontinue à cause de la présence des tensions de surface à cette interface.134

h. L’exposant th dans rth
⇥ est utilisé pour désigner le coe⇣cient de réflexion théorique.

i. La valeur de l’impédance acoustique de la cellule Zc est choisie comme étant le produit entre la vitesse des
ondes acoustiques mesurée dans la cellule vc = 3700 m/s (Sec. 4.1.2) et la densité d’un monocyte prédite par la
littérature.139
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milieux ne sont pas connectés entre eux et l’onde acoustique n’est pas sensible à la présence de

la cellule. Deuxièmement,
���rth

⌅

��� diminue quand la raideur K augmente pour atteindre, à l’infini,

la valeur de l’amplitude du coe⇠cient de réflexion obtenue dans le cas d’un contact parfait

|(Zc � Zt)/(Zc + Zt)|. Par conséquent, un ressort possédant une raideur infinie équivaut à une

interface parfaite entre les deux milieux. Ainsi la raideur K quantifie la qualité du contact : plus

la raideur K est grande, meilleur le contact est. D’autre part, la variation de
���rth

⌅

��� en fonction de

K dépend fortement de la fréquence acoustique comme nous pouvons le remarquer en observant

les variations des trois courbes présentées sur la figure 4.7(b). Plus la fréquence est élevée, plus

la gamme de raideurs auxquelles notre mesure est sensible est élevée.

4.3.2 Processus numérique pour l’extraction de l’impédance acoustique et de
la raideur d’interface

L’équation 4.12 montre la possibilité de déterminer l’impédance de la cellule Zc et la raideur

K à l’aide du coe⇠cient de réflexion acoustique rac, une fois l’impédance du titane Zt connue.

Afin d’extraire l’impédance de la cellule à partir du coe⇠cient de réflexion acoustique, une

première étape consiste à déterminer l’impédance acoustique du film de titane. Pour ce faire,

nous avons calculé la variation de la réflectivité obtenue quand la réflexion de l’onde acoustique a

lieu sur la surface libre du titane, dans une région loin de la cellule (point A de la figure 4.3(a)).
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A l’aide d’un code de calcul semi-analytique existant au sein du groupe, nous avons obtenu

le champ de déformation dans le titane en résolvant l’équation d’onde.141 Nous avons ensuite

calculé la variation de la reflectivité théorique ⇤R/R. Connaissant l’impédance du saphir, Zs

= 44 MPa.s.m�1, et la vitesse des ondes acoustiques dans le titane, vt = 2e/⇤t ⌅ 7000 m.s�1 j

mesurée à partir du temps séparant les deux échos ⇤t = 85 ps, nous avons déterminé ⇤R/R

théorique (courbe en pointillés bleus sur la Fig. 4.4(c)) en ajustant la densité du titane pour

représenter au mieux la réflectivité mesurée. La comparaison entre le calcul (pointillés bleus) et

les mesures au niveau du point A (courbe noire) est illustrée sur la figure 4.4(c). Nous trouvons

une densité de titane de 4500 kg.m�3 similaire à celle du titane massif,142 ce qui correspond

à une impédance acoustique Zt = 32 MPa.s.m�1. Cette valeur d’impédance Zt mesurée sera

considérée dans tout le travail qui suit.

Afin d’ajuster le coe⇠cient de réflexion théorique
���rth

⌅

��� à la valeur mesurée rac, nous utilisons

un algorithme d’optimisation existant dans le logiciel MATLAB qui s’appuie sur une régression

non linéaire multiple pour minimiser la somme des carrés des résidus sse (écarts entre les mesures

et les prédictions) définie par :

sse =
⌃

i

�
rp

ac(⌘i)�
���rth

⌅ (⌘i)
���
 2

(4.13)

où i est l’indice du point en fréquence et
���rth

⌅

��� désigne le coe⇠cient de réflexion théorique. Le

minimum de sse est atteint en faisant varier les deux paramètres inconnus, Zc et K, dans l’ex-

pression de l’amplitude du coe⇠cient de réflexion
���rth

⌅

���. La figure 4.8(a) montre les ajustements

optimaux
���rth

⌅

��� obtenus pour trois di⌫érents points sur la ligne d’échantillonnage spatial. On

observe un très bon accord entre les données expérimentales (points) et les ajustements issus

de la procédure d’optimisation (lignes). Cet accord confirme que le modèle décrit par l’équa-

tion 4.12 est adapté pour représenter la variation mesurée du coe⇠cient de réflexion avec la

fréquence. Cette méthode permet donc de convertir la valeur expérimentale du coe⇠cient de

réflexion en deux valeurs distinctes Zc et K, et ainsi d’obtenir l’impédance de la cellule et la

raideur d’interface titane-cellule le long d’une ligne.

Pour estimer l’erreur sur les valeurs de Zc et K issues de l’ajustement numérique, nous avons

tracé la fonction sse sur la figure 4.8(b) pour un point typique dans la cellule en fonction des

deux paramètres variables Zc et K. Premièrement, on n’observe qu’un seul minimum, ce qui

démontre que l’algorithme converge vers un couple de paramètres unique. Deuxièmement, nous

pouvons estimer l’erreur induite par le fit sur Zc et K en localisant la zone pour laquelle |sse|

j. La vitesse des ondes acoustiques dans le titane massif est d’environ 6000 m/s.40 Nous trouvons une vitesse
d’environ 7000 m/s supérieure à 6000 m/s à cause de la structure collonaire du titane utilisé dans nos expériences.
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Fig. 4.9 – (a) Impédance acoustique Zc suivant la position (b) Raideur d’interface K suivant
la position. (c) Image fluorescente d’un monocyte montrant une adhésion homogène sur tout la
zone cellulaire, adapté d’après Rullo et al.122

⇥ 10�4 (Fig. 4.8(b)). À travers cette procédure, nous trouvons que 1.8 < K < 2.6 GPa/nm

et 2.7 < Zc < 3.1 MPa.s/m, ce qui correspond à une erreur de 15% sur K et de 5% sur Zc.

L’incertitude sur l’impédance est donc plus petite que l’incertitude sur la raideur d’interface.

4.3.3 Impédance acoustique Zc des monocytes et raideur d’interface titane-
monocytes K

Nous représentons sur la figure 4.9 les variations d’impédance Zc (Fig. 4.9(a)) et de raideur

K (Fig. 4.9(b)) ainsi obtenues à partir de rac en fonction de la position. En ce qui concerne

l’interface titane-air, la valeur d’impédance obtenue par l’algorithme est proche de 0. Cette

valeur indique la présence de l’air dans cette région. Par conséquent, la surface libre peut être

identifiée a posteriori à travers l’algorithme. Pour ces points, l’algorithme prédit une raideur K

infinie ce qui est aberrant, mais pas surprenant car lorsque Zc est nul, rac ne dépend plus de K,

comme le montre l’équation 4.12. Cette valeur n’a pas de sens puisque l’interface est libre. Elle

est indiquée sur la figure 4.9(b) uniquement pour délimiter la cellule.

Les mesures correspondant à l’interface titane-cellule révèlent une impédance de valeur

moyenne Zc = 4.6 MPa.s/m presque homogène sur toute l’interface titane-cellule (Fig. 4.9(a)).

Puisque les monocytes sont presque entièrement formés d’un noyau,122 considérons la vitesse

des ondes acoustiques déjà mesurée dans le noyau dans la configuration bi-latérale, vc = 3700

m/s. La densité de la cellule est ↵c = Zc/vc = 1250 kg.m�3. Cette valeur correspond à celle
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4.3 Mesure de l’impédance acoustique et de la raideur d’interface
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Fig. 4.10 – (a) Balayage 1D d’un monocyte. (b) Impédance acoustique et (c) Raideur d’interface
en fonction de la position.

prévue par spectroscopie électronique dans une région nucléaire,139 ce qui accrédite le résultat

obtenu.

La valeur de la raideur d’interface K est également homogène sous toute la région cellulaire

et égale à K � 1.8 GPa/nm. En comparant K avec des raideurs d’interface mesurées par la

technique de l’acoustique picoseconde entre deux solides, nous trouvons que la raideur d’interface

titane-cellule est huit fois plus petite que celle mesurée entre l’or et le silicium.108 Elle est de

plus trois fois plus petite que celle mesurée entre des molécules d’octadecanethiolate.143 Des

mesures de fluorescence faites par Rullo et al.122 ont révélé un profil d’adhésion homogène (Fig.

4.9(c)) pour ce même type cellulaire (monocytes). La valeur constante de K est donc consistante

avec la littérature, et sa valeur indique un contact plus faible qu’entre deux solides.

La reproductibilité de la mesure a été également vérifiée sur plusieurs monocytes. Pour

illustration, les résultats obtenus sur un autre monocyte sont présentés. La figure 4.10 montre

l’image en lumière blanche de la cellule (Fig. 4.10(a)). La variation d’impédance (Fig. 4.10(b)) et

la variation de la raideur (Fig. 4.10(c)) en fonction de la position donnent des résultats similaires

à ceux que nous avons obtenus dans la première expérience (Fig. 4.9(a) et 4.9(b)), ce qui valide

les valeurs trouvées.

4.3.4 Analyse thermique

Enfin, nous avons étudié l’élévation de la température à la fréquence de modulation fm
k

tout au long de la ligne sondée. Pour cela, nous avons prélevé à chaque position la valeur de

k. On rappelle que fm = 1 MHz.
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Chapitre 4. Impédance acoustique d’une cellule animale modèle et contact non spécifique avec
un substrat métallique

(b)

0.9

1

1.1

V
ar

ia
tio

n 
re

la
tiv

e 
de

la
 r

éf
le

ct
iv

ité
 n

or
m

al
is

ée
 (

t<
0)

0 5 10 15 20 25 30
0.09

0.1

0.11

T
em

pé
ra

tu
re

 à
 1

 M
H

z 
(K

)

position suivant x (µm)

Fig. 4.11 – Variation de la température en fonction de la position

la composante continue à t < 0 du changement de réflectivité. Cette valeur est proportionnelle

à la température à l’interface. Nous avons estimé une température maximale de 0.1 K atteinte

à la surface libre du Ti en se servant d’un programme de simulation développé par l’équipe123

permettant de résoudre l’équation de la chaleur pour des géométries similaires à celle de notre

échantillon (Fig. 4.3(a)). La figure 4.11 montre la réflectivité à t < 0, en fonction de la position,

normalisée par la valeur moyenne correspondant à l’interface titane-air. L’échelle verticale de

gauche représente la variation de la valeur normalisée tandis que celle de droite désigne l’élévation

de la température (en K) dans la cellule. Nous observons une légère diminution de température,⇤

0.01 K (de 0.1 à 0.09 K), à l’intérieur de la zone correspondant à la première cellule entre 13 et 21

µm (Fig. 4.9(a)). Cette faible variation de température démontre l’e⇠cacité du biotransducteur

à isoler thermiquement la cellule. Malgré tout, l’évolution de la température mesurée au long de

la ligne d’auscultation suggère la possibilité de déterminer la résistance thermique à l’interface

titane-cellule, comme dans le cas du contact solide-solide.126 En modulant à une fréquence plus

basse que celle pour laquelle le transducteur a été conçu, l’échau⌫ement de la cellule pourrait

être légèrement supérieur et la sensibilité à la résistance thermique de l’interface meilleure.

4.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons démontré la capacité de l’acoustique picoseconde à sonder les

interactions cellule-biomatériau. Cette technique a l’avantage de quantifier, sans contact, et de
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4.4 Conclusion

manière non-invasive, les interactions cellule-substrat. Une étude sur des cellules monocytes dont

la structure de l’adhésion est simple a été réalisée.

Après avoir présenté le film mince de titane utilisé comme transducteur adapté aux appli-

cations biologiques, nous avons mesuré la vitesse des ondes acoustiques dans la cellule en se

plaçant dans une configuration bi-latérale. Ensuite la configuration uni-latérale inférieure a per-

mis de faire un échantillonnage spatial 1D et de déterminer le coe⇠cient de réflexion acoustique

entre le titane et la cellule le long d’une ligne. Un traitement en ondelettes a donné accès à la

variation en fréquence de ce coe⇠cient de réflexion acoustique. Afin de décrire cette dépendance

en fréquence, nous avons modélisé l’interface titane-cellule par des ressorts de raideur K. Un

algorithme de calcul a permis d’extraire deux grandeurs caractéristiques en analysant la valeur

expérimentale du coe⇠cient de réflexion : l’impédance acoustique de la cellule Zc et la raideur

du ressort K. La valeur moyenne de l’impédance acoustique que nous avons trouvée a pu être

comparée à des valeurs issues de la littérature. La variation de K est consistante avec les profils

d’adhésion issus de la littérature. Cependant, il reste di⇠cile de relier cette valeur à une éner-

gie d’adhésion. A cette fin, il serait intéressant d’étudier l’adhésion des objets biomimétiques

évoqués dans la première partie à l’aide de l’acoustique picoseconde. Une étude pourrait servir

de calibration du dispositif pour l’évaluation de l’adhésion cellulaire. D’autre part, l’algorithme

d’optimisation utilisé pour la prédiction de Zc et K pourrait également être amélioré en lui

adjoignant un calcul plus rigoureux de l’incertitude liée à l’identification numérique.144 Pour

aller plus loin, nous avons aussi déterminé l’élévation de la température tout au long de la ligne.

Cette étude prospective suggère la possibilité d’explorer, dans le futur, les propriétés thermiques

de la cellule ainsi que la résistance thermique à l’interface de la cellule.126

Dans la partie suivante, la méthode opto-acoustique, par laquelle on génère des ondes acous-

tiques au travers d’un film de titane, sera intégrée à un dispositif expérimental asynchrone en vue

d’imager l’adhésion, l’impédance et la topographie de plusieurs types cellulaires à la structure

plus complexe.
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Conclusion de la deuxième partie

Le principe de l’adhésion cellulaire évoqué de manière générale dans le chapitre 3 a montré

à quel point ce processus biologique est primordial pour le fonctionnement et le maintien d’une

cellule. L’introduction du processus de migration nous a permis d’appréhender les mécanismes

complexes que la cellule met en en œuvre pour s’attacher au milieu extracellulaire. Il est apparu

clairement que le cytosquelette est la structure cellulaire principale impliquée dans l’adhésion,

permettant à la cellule de sentir la mécanique de son entourage à travers le phénomène de

mécanotransduction. Afin d’étudier l’adhésion à l’échelle d’une cellule individuelle, des méthodes

optiques basées sur la microscopie à fluorescence ou bien des techniques de micromanipulation

nécessitant souvent un contact avec la cellule sont couramment utilisées. Les méthodes optiques

sont dans la plupart des cas qualitatives alors que les techniques de contact telles que l’AFM et les

micro-plaques sont capables de quantifier les forces mécaniques mises en jeu durant l’adhésion.

Cependant, le contact requis par ces méthodes peut a⌫ecter les mesures d’adhésion et ne reflète

pas tout à fait les interactions cellule-environnement ayant lieu sans facteurs extérieurs, d’autant

plus que la cellule est très sensible à toute modification mécanique de l’environnement à travers

la mécanotransduction. Pour s’a⌫ranchir de ce problème et mesurer l’adhésion cellule-substrat

sans appliquer aucune force extérieure, des techniques se basant sur la microstructuration de

substrats déformables peuvent être employées. Mais l’inconvénient de ces méthodes est qu’elles

ne sont pas représentatives d’un biomatériau utilisé dans des applications biomédicales.

En se basant sur la capacité de l’acoustique picoseconde à sonder le contact et la qualité

d’interface entre deux solides, nous avons employé l’acoustique picoseconde comme technique

alternative pour étudier l’adhésion cellulaire. L’étude a fait l’objet du chapitre 4 dans lequel

une évaluation quantitative, à distance, du contact cellule-biomatériau a été abordée, pour la

première fois, avec des ondes acoustiques GHz. Dans ce chapitre, les expériences ont été menées

sur des monocytes, des cellules animales possédant une géométrie sphérique et une adhésion

homogène sur toute leur surface en contact avec le substrat. Le choix du transducteur de ti-

tane adapté aux applications biologiques et permettant de mesurer séparément les oscillations

Brillouin dans la cellule et le coe⇠cient de réflexion acoustique à l’interface titane-cellule, a été
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ensuite discuté. Ce biotransducteur a permis de procéder à la mesure opto-acoustique en dif-

férents points le long d’une ligne à l’interface titane-cellule. Ensuite, l’amplitude du coe⇠cient

de réflexion acoustique rac a été mesurée tout au long de la ligne sondée. Une diminution de

la valeur de rac en fonction de la position a permis de localiser la cellule sur la ligne. De plus,

un traitement du signal basé sur une transformée en ondelettes a montré que le coe⇠cient de

réflexion présente une dépendance en fréquence. Cette dépendance en fréquence a été attribuée

à la qualité de contact titane-cellule et modélisée par un ressort de raideur K. Grâce à une pro-

cédure d’optimisation, nous avons pu trouver une raideur d’interface moyenne K = 1.8 GPa/nm

entre les monocytes et le titane et une impédance moyenne des monocytes Zc = 4.6 MPa.s/m.145

L’homogénéité de K sur toute la surface de la cellule est en bon accord avec le profil d’adhésion

des monocytes obtenu par ailleurs par microscopie à fluorescence.122 La valeur de K fournit

une mesure quantifiée de l’adhésion entre la cellule et le film de titane, tandis que l’impédance

moyenne Zc donne accès à la densité des monocytes connaissant la vitesse des ondes acoustiques

dans ce type de cellules. Par ailleurs, l’étude de l’élévation de la température tout au long de

la ligne montre que le biotransducteur utilisé est adapté à de telles mesures opto-acoustiques

puisque la di⌫usion thermique à 1 MHz dans la cellule est presque nulle. En outre, cette étude

thermique pourrait dans le futur être exploitée dans le but de caractériser le transport thermique

à l’interface titane-cellule en diminuant la fréquence de modulation.

Nous sommes parvenus dans cette partie à concevoir un montage opto-acoustique et un bio-

transducteur adaptés à l’étude quantitative, sans contact, de l’adhésion cellule-substrat ainsi qu’à

la caractérisation des propriétés mécaniques des cellules. De plus, nous avons mis en place les ou-

tils de traitement de signal nécessaires pour analyser nos mesures dans les domaines temporel et

fréquentiel. Par ailleurs, nous avons utilisé une modélisation du contact cellule-biotransducteur.

La comparaison avec la littérature a permis de valider les résultats que nous avons obtenus sur des

cellules modèles à l’aide de cette modélisation. La mise en place de tous ces éléments théoriques

et expérimentaux permet maintenant d’étudier l’adhésion cellulaire en 2D. La nouvelle dimen-

sion spatiale o⌫rira un moyen pour explorer la forme et la mécanique des structures cellulaires

impliquées dans l’adhésion, en particulier le cytosquelette. Elle permettra en outre d’observer

l’évolution de l’adhésion dans des processus biologiques complexes comme la migration. Cette

analyse fera l’objet de la troisième partie de ce manuscrit. Nous y étendrons l’approche opto-

acoustique développée à un montage asynchrone en vue d’obtenir une image 2D des propriétés

mécaniques de la cellule d’une part, et de la qualité d’interface cellule-substrat d’autre part.
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Troisième partie

Echographie cellulaire à l’aide d’un
microscope opto-acoustique inversé
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Introduction

Le faible contraste optique que présentent les cellules limite la qualité d’observation par

microscopie optique. Pour cela, on a souvent recours à des techniques de microscopie plus so-

phistiquées comme par exemple la microscopie à champ sombre, la microscopie à contraste de

phase ou la microscopie à fluorescence.146–148 Cependant, grâce aux variations locales de leurs

propriétés mécaniques, les cellules possèdent un contraste acoustique meilleur que le contraste

optique o⌫ert par les techniques optiques classiques sans marquage.149 De plus, les ondes acous-

tiques ont l’avantage de pénétrer dans le milieu et sonder la structure interne des cellules ce qui

n’est pas possible au moyen d’ondes lumineuses. Ces ondes permettent de déterminer quantita-

tivement, à la surface et dans le volume, les propriétés mécaniques des cellules.

Il a été introduit dans la partie précédente que plusieurs processus biologiques, comme par

exemple la migration et l’adhésion cellulaire, entraînent, par leur dynamique, des modifications

dans la mécanique cellulaire. La mesure quantitative des propriétés mécaniques qu’o⌫re la micro-

scopie acoustique est donc un outil très puissant qui permet de suivre l’évolution des processus

biologiques à l’échelle cellulaire. Jusqu’à présent, l’imagerie acoustique de cellules individuelles

était obtenue à l’aide de microscopes acoustiques, opérationnels jusqu’à quelques GHz.150 À

ces fréquences, la résolution en profondeur des images acoustiques de cellules individuelles était

micrométrique et les structures intracellulaires comme les fibres d’actine, le noyau et les or-

ganites, ne pouvaient pas être révélées. Afin d’améliorer cette résolution, il est donc nécessaire

d’accéder à des fréquences supérieures à quelques GHz. Pour cela, nous proposons dans cette par-

tie l’acoustique picoseconde comme outil d’imagerie cellulaire complémentaire à la microscopie

acoustique.

L’observation des oscillations Brillouin à une position fixée dans une cellule a permis à

l’équipe bordelaise ces dernières années de quantifier les propriétés mécaniques telles que la den-

sité, la vitesse des ondes acoustiques, la viscosité ainsi que l’épaisseur des cellules.15,42,117,151

L’échantillonnage opto-acoustique spatial 1D mené sur des monocytes et présenté dans la

deuxième partie de ce manuscrit, a étendu sur une zone cellulaire plus grande l’évaluation quan-

titative par acoustique picoseconde des propriétés mécaniques des cellules, donnant accès à une
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distribution spatiale de l’impédance acoustique au sein d’une même cellule.145 De plus, il a

montré sa capacité à évaluer la qualité du contact cellule-biomatériau. La détermination des

propriétés mécaniques locales d’une cellule par acoustique picoseconde a ainsi ouvert la voie

vers l’imagerie cellulaire au GHz. Il reste cependant à diminuer les longs temps d’acquisition

afin que cette imagerie soit réalisable dans un temps compatible avec la réalisation pratique des

expériences.

Utilisant un échantillonnage optique asynchrone développé en 2009 et 2012 au sein de l’équipe

en collaboration avec le laboratoire LOMA,152,153 un dispositif pompe-sonde permettant de

diminuer considérablement le temps d’acquisition a été mis en place par A. Abbas pendant ses

travaux de thèse dans le but de réaliser de l’imagerie en acoustique picoseconde.153 En utilisant

ce dispositif, nous réaliserons dans cette dernière partie une échographie à l’échelle cellulaire en

produisant des images acoustiques de haute résolution avec un contraste créé par les propriétés

mécaniques locales des cellules. Pour cela, cette partie sera divisée en trois chapitres et articulée

autour des cinq objectifs suivants :

– introduire le contexte de l’imagerie acoustique à l’échelle cellulaire,

– présenter le dispositif pompe-sonde asynchrone développé pour l’application à l’imagerie

en acoustique picoseconde,

– réaliser une image acoustique de cellules animales adhérentes sur un biomatériau de titane,

– mettre en place d’indicateurs quantitatifs nécessaires pour l’évaluation des propriétés mé-

caniques et de l’adhésion des cellules,

– démontrer la sensibilité de la technique d’imagerie développée à détecter des variations de

propriétés mécaniques d’un même type cellulaire à di⌫érents temps de son cycle de vie

ainsi que des variations d’un type cellulaire à un autre,

– réaliser une image topographique des zones fines (< 50 nm) d’une cellule.

Le chapitre 5, constitué de deux sections, introduira cette troisième partie portant sur l’ima-

gerie acoustique à l’échelle cellulaire. La première section sera consacrée à la présentation des

innovations technologiques qui ont permis le développement de l’imagerie acoustique à l’échelle

cellulaire. Pour cela, un état de l’art de la microscopie acoustique ainsi que les principes de

fonctionnement de cette technique seront présentés. Ensuite, en exposant quelques exemples

d’application, la nécessité d’utiliser la microscopie acoustique comme outil d’imagerie sera ré-

vélée. Dans le but d’améliorer la résolution axiale de cette technique, nous présenterons dans
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la deuxième section de ce chapitre le microscope opto-acoustique inversé développé grâce à un

dispositif optique asynchrone d’acoustique picoseconde.

Les images acoustiques produites par ce microscope, seront ensuite détaillées dans le chapitre

6. En imageant à deux di⌫érents stades de sa vie les propriétés mécaniques d’un même type

cellulaire, ainsi qu’en détectant des variations de ces propriétés d’un type cellulaire à un autre,

la sensibilité du microscope développé sera discutée. Des indicateurs permettant de quantifier

les propriétés mécaniques des cellules, seront enfin définis dans le but de suivre des processus

biologiques complexes comme l’adhésion par exemple.

L’analyse du contraste acoustique observé dans les zones fines d’une cellule sera réalisée dans

le chapitre 7. L’identification et la modélisation de résonances mécaniques de ces zones seront

tout d’abord présentées. Grâce à ces résonances, la topographie de la lamelle d’une cellule en

migration sera ensuite imagée et la rhéologie de cette région fine sera discutée. Ainsi, une loi de

comportement entre 10 GHz et 100 GHz sera présentée o⌫rant ainsi la possibilité de quantifier

la viscosité et l’adhésion de couches cellulaires de moins de 50 nm d’épaisseur.
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Chapitre 5

Montage asynchrone d’acoustique
picoseconde pour un microscope
opto-acoustique inversé

La microscopie acoustique a prouvé qu’elle est un outil biologique multifonctionnel. Elle est

en e⌫et capable de fournir des images acoustiques avec une résolution latérale proche de celle

obtenue par microscopie optique.154 De plus, elle o⌫re la possibilité d’étudier quantitativement

les propriétés mécaniques des cellules comme par exemple la densité, l’épaisseur, la rigidité et

l’atténuation.155 En utilisant des fréquences acoustiques comprises entre ⇤ 100 MHz et quelques

GHz a, cette technique permet de suivre l’évolution des propriétés mécaniques au cours d’un

processus biologique.158 Cependant, la résolution axiale de la microscopie acoustique est limitée,

et ne permet pas d’imager des zones cellulaires de faibles épaisseurs.

Grâce aux impulsions lumineuses femtosecondes, les fréquences générées en acoustique picose-

conde atteignent classiquement plusieurs centaines de GHz, supérieures de 2 ordres de grandeurs

à celles o⌫ertes par la microscopie acoustique. Ces hautes fréquences acoustiques permettent

alors une résolution nanométrique en profondeur, inaccessible par les techniques de microscopie

acoustique. Cependant, l’inconvénient majeur qui empêche l’application de l’acoustique pico-

seconde à l’imagerie cellulaire est le long temps d’acquisition (s’étendant sur plusieurs heures)

que nécessitent ces expériences. Pour surmonter ce problème, il est nécessaire de s’a⌫ranchir de

la ligne à retard mécanique (Fig. 1.1) et de trouver une méthode alternative pour contrôler le

retard pompe-sonde. Pour cela, nous faisons appel à un dispositif optique asynchrone.

a. � 3 GHz pour les microscopes acoustiques piézoélectriques les plus performants,156 8 GHz dans l’helium
superfluide.157
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5.1 Microscopie acoustique

En décrivant le nouveau montage asynchrone permettant l’application de l’acoustique pico-

seconde à l’imagerie cellulaire, ce chapitre complète l’introduction à la troisième partie de ce

manuscrit. Pour cela, il sera divisé en deux sections. Dans la première section, afin de décrire les

travaux portant sur l’imagerie acoustique des cellules qui ont été e⌫ectués pendant une cinquan-

taine d’années, un bref historique sur la microscopie acoustique des cellules sera exposé. Ensuite,

nous présenterons les principes physiques à la base de cette technique et soulignerons l’intérêt

d’imager les cellules à l’aide d’un microscope acoustique. Nous exposerons les di⌫érentes ap-

proches quantitatives développées en microscopie acoustique dans le but de suivre l’évolution et

la dynamique de plusieurs processus biologiques, comme par exemple l’adhésion cellulaire. Nous

proposerons ensuite l’utilisation de l’acoustique picoseconde pour améliorer la résolution axiale

pour l’imagerie acoustique. Pour cela, nous présenterons dans la deuxième section le montage

pompe-sonde asynchrone développé au sein de l’équipe en collaboration avec le LOMA. Nous

décrirons le principe de l’échantillonnage utilisé dans un tel montage et nous mettrons en évi-

dence ses caractéristiques principales. Nous finirons par introduire le microscope opto-acoustique

inversé dont nous allons nous servir pour imager les propriétés mécaniques et l’adhésion d’une

cellule.

5.1 Microscopie acoustique

5.1.1 Historique

En 1929, Sokolov a proposé, pour la première fois, d’utiliser des ondes acoustiques hautes

fréquences pour acquérir des images.159 C’est en 1937 qu’il est parvenu à créer le premier outil

d’imagerie ultrasonore haute fréquence pour détecter les défauts en profondeur dans les maté-

riaux.160 Ensuite, des avancées significatives en microscopie acoustique ont permis à Kessler et

al., de développer en 1972, un microscope acoustique à balayage laser, fonctionnant à 100 MHz, et

capable de fournir simultanément des images optiques et acoustiques de systèmes biologiques.154

Deux ans plus tard, en générant des ultrasons à 100 MHz par un élément piézoélectrique, et en

les focalisant à l’aide d’une lentille acoustique à travers un liquide de couplage, R. A. Lemons

et C. F. Quate ont conçu un microscope acoustique à balayage, avec une résolution latérale de

10 µm, opérationnel en mode transmission11 (Fig. 5.1(a)). En mode transmission, deux trans-

ducteurs sont utilisés, un pour la génération et un pour la réception. De façon alternative, un

microscope fonctionnel en mode réflexion a été développé par Johnston et al.156 (Fig. 5.1(b)). Ce

dernier n’utilise qu’un seul transducteur agissant comme émetteur et récepteur simultanément.

Notons que la résolution latérale est pilotée par la longueur d’onde des ultrasons dans le liquide
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Fig. 5.1 – (a) Microscope acoustique opérationnel en mode de transmission d’après Lemons et
al.149 (b) Microscope acoustique opérationnel en mode de réflexion d’après Johnston et al.156 (c)
Image obtenue par microscope acoustique à 160 MHz et (d) par microscope optique de cellules
d’oignon d’après Lemons et al.11 (e) Image obtenue par microscope acoustique à 2600 MHz et
(f) par microscope électronique à balayage d’une cellule fibroblaste d’après Johnston et al.156

de couplage qui, dans la plupart des cas, est de l’eau. Dès lors, plusieurs applications au contrôle

non-destructif dans les matériaux micrométriques sont devenues envisageables.161–164 En pa-

rallèle, l’imagerie de systèmes biologiques micrométriques, comme des cellules d’oignon (Fig.

5.1(c)) pouvait être réalisée11 avec une résolution meilleure que celle obtenue par un microscope

optique (Fig. 5.1(d)). En 1975, des images acoustiques haute résolution de cellules fixées ainsi

que de cellules vivantes, obtenues à di⌫érentes fréquences allant jusqu’à 900 MHz, ont été pu-

bliées pour la première fois par R. A. Lemons et C. F. Quate.149 Les travaux de Johnston et al.

en 1979 et d’Hildebrand et al. en 1981 ont ensuite permis d’imager à une fréquence acoustique

⇤ 2 GHz, des cellules fixées156 (Fig. 5.1(e)) et vivantes12 avec une résolution sub-micronique (<

0.9 µm) à l’aide d’un microscope acoustique en mode de réflexion (Fig. 5.1(b)). La comparaison

entre les images acoustiques et les images obtenues par microscopie optique (Fig. 5.1(d)) et

électronique (Fig. 5.1(f)) démontre la haute résolution latérale atteinte par microscopie acous-

tique. Afin d’améliorer cette résolution, Hadimioglu et al. ont utilisé l’hélium superfluide à très

basse température (0.1 K) comme milieu de couplage.157 En employant des ondes acoustiques
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de fréquence 8 GHz, ils ont atteint une résolution latérale de 20 nm et sont ainsi parvenus à

imager une bactérie de quelques micromètres.

Ces di⌫érentes études ont marqué les débuts de la microscopie acoustique et ont montré

la capacité de cette approche ultrasonore, complètement non-invasive, à imager des cellules

vivantes ou fixées avec une résolution sub-cellulaire. En se basant sur ces premières publications,

plusieurs travaux ont ensuite été réalisés des années 90 jusqu’à aujourd’hui165–167 dans le but

de développer l’utilisation de la microscopie acoustique en biologie cellulaire. Toutes ces études

tirent parti du fait que la microscopie acoustique, contrairement aux méthodes optiques, permet

de quantifier les propriétés mécaniques des cellules et de suivre les processus biologiques au cours

du temps.168,169

5.1.2 Principes de la microscopie acoustique

Plusieurs méthodes sont utilisées afin de recueillir une information quantitative à partir

des images produites par microscopie acoustique. Une première approche consiste à tirer parti

des interférences créées par l’interaction entre l’onde acoustique réfléchie à la surface libre du

substrat et celle réfléchie à la surface de la cellule.165,170,171 La figure 5.2(a) montre l’image

acoustique d’une cellule, obtenue par la méthode d’interférences. Les interférences mesurées le

long d’une ligne de balayage (ligne blanche sur la figure 5.2(a)) sont tracées sur l’image pour

illustration. La comparaison avec l’image obtenue par microscopie à fluorescence 5.2(b) montre

une corrélation entre la position des franges d’interférences et le centre de la cellule. L’épaisseur,

l’impédance acoustique ainsi que l’atténuation acoustique au sein de la cellule peuvent être

estimées à partir de la position des franges d’interférence. L’inconvénient de cette méthode

quantitative réside dans la nécessité de connaître soit la vitesse des ondes acoustiques, soit la

distribution d’épaisseur dans la cellule.

Une deuxième technique de mesure couramment employée en microscopie acoustique consiste

à enregistrer la variation de l’amplitude du signal réfléchi en fonction de la position axiale du

point de focalisation du faisceau acoustique. L’onde incidente peut subir une conversion de mode

en onde de surface lorsque l’angle d’incidence est supérieur à une angle critique. L’onde de surface

rayonne alors de l’énergie vers le transducteur piézoélectrique, provoquant une variation dans

l’intensité du signal enregistré.168 Ces variations, dites V (z), peuvent être utilisées pour mesurer

les propriétés mécaniques des cellules. La figure 5.2(c) montre l’image acoustique d’une cellule

obtenue à une position axiale fixée. Le signal mesuré le long d’une ligne (droite blanche sur la

figure 5.2(c)) est tracé en blanc sur l’image acoustique. La modification de la position axiale

permet de produire des images acoustiques avec un contraste di⌫érent à chaque fois, comme
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Fig. 5.2 – (a) Image acoustique obtenue par la méthode d’interférences et (b) image obtenue par
immunofluorescence d’une cellule endothéliale. Les interférences issues d’une ligne de balayage
(ligne droite en blanc sur la figure 5.2(a)) sont tracées sur l’image acoustique pour illustration.
Figures adaptés d’après Luers et al.170 (c) Image acoustique obtenue à travers la variation de
l’amplitude du signal en fonction de la position axiale. La variation en blanc correspond au
balayage e⌫ectué suivant la droite blanche. (d) Variation de l’amplitude du signal en fonction de
la position latérale sur l’échantillon pour di⌫érentes positions axiales. (e) Variation de l’amplitude
du signal en fonction de la position axiale pour di⌫érentes positions latérales sur l’échantillon.
Figures adaptées d’après Kundu et al.168 (f) Principe de détection temporelle des échos réfléchis.
(g) Signal temporel montrant deux échos réfléchis à l’interface cellule-liquide et à l’interface
cellule-substrat. Figures adaptées d’après Weiss et al.155

illustré sur la figure 5.2(d). Les variations d’amplitude en fonction de la position axiale V (z)

(Fig. 5.2(e)) peuvent être exploitées pour déterminer la vitesse des ondes acoustiques, l’épais-

seur, la densité et l’atténuation acoustique au sein d’une cellule.168 Par ailleurs, ces propriétés

mécaniques peuvent être obtenues en mesurant la variation de l’amplitude du signal en fonction

de la fréquence acoustique.167

D’autre part, des mesures temporelles peuvent également être développées. Plutôt qu’une

excitation harmonique, une impulsion acoustique est générée. Dans ce cas, l’analyse de l’ampli-

tude et du temps d’arrivée des échos permet de déterminer l’épaisseur, l’impédance acoustique,

la vitesse des ondes acoustiques et l’atténuation dans les cellules (Fig. 5.2(f) et 5.2(g)).155
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5.1.3 Exemples d’applications

Les approches quantitatives de la microscopie acoustique ont été appliquées à des cellules

vivantes en vue d’imager d’éventuels changements dans la structure cellulaire. Linder et al. ont

sondé les propriétés mécaniques des cellules durant la mitose172 en 1992. C’est ce que Strohm

et al. ont repris en 2010 pour observer une augmentation statistique de l’épaisseur des cellules

et une diminution de leur module d’élasticité et de leur atténuation entre l’interphase et la

métaphase.158 De plus, Strohm et al. ont étudié l’apoptose par microscopie acoustique158,173

et ont pu observer une augmentation de l’atténuation acoustique dans les cellules entre un stade

précoce et un stade avancé de l’apoptose. Ils ont également détecté entre ces deux stades une

augmentation de l’épaisseur des cellules qu’ils ont attribuée à une modification de la morphologie

des cellules. En e⌫et, étant étalées et adhérentes à un stade précoce de l’apoptose, les cellules

changent de forme et deviennent sphériques et plus épaisses à des stades avancés.173

En outre, la motilité174,175 et l’adhésion cellulaire150,176,177 ont été étudiées par plusieurs

équipes de recherche à l’aide d’un microscope acoustique à balayage. Tittmann et al. ont observé

que l’adhésion de cellules pré-ostéoblastes se dégrade lorsque ces cellules sont cultivées avec des

cellules cancéreuses.176 Cette dégradation a été plus tard attribuée à une perte de surface de

contact de la cellule sur le substrat.178 Par ailleurs, Hildebrand et al. ont employé un microscope

acoustique fonctionnant à 1.7 GHz pour observer les contacts entre des cellules vivantes et le

substrat sur lequel elles sont adhérentes.177 L’analyse quantitative des images produites a montré

que la présence de sites d’adhésion augmente l’impédance acoustique des régions intracellulaires

où ils apparaissent, et que l’impédance acoustique relative aux sites d’adhésion peut varier avec la

motilité de la cellule. De plus, Weiss et al. ont démontré la possibilité d’étudier la dynamique des

points focaux d’adhésion grâce à la microscopie acoustique, sans avoir recours à des techniques

de marquage de protéines d’adhésion.150

Les di⌫érents travaux présentés dans cette section montrent le potentiel de la microscopie

acoustique pour l’étude de la mécanique à l’échelle cellulaire. Cependant, les fréquences acous-

tiques, de l’ordre de quelques GHz, accessibles à température ambiante par des tranducteurs

piézoélectriques limitent les capacités d’études. En e⌫et, à ces fréquences, il est di⇠cile de dis-

tinguer les structures fines des cellules, en particulier les régions comme le lamellipode et la

lamelle. Par conséquent, l’analyse des propriétés mécaniques de cellules individuelles à l’aide

d’un microscope acoustique est restreinte par la résolution axiale micrométrique de ce micro-

scope dans des conditions normales de température et de pression. L’acoustique picoseconde,

ayant la faculté de fournir des images acoustiques avec une haute résolution en profondeur

(résolution axiale nanométrique), pourrait alors être une technique d’imagerie complémentaire
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Fig. 5.3 – Dispositif expérimental du montage pompe-sonde asynchrone utilisé pour l’application
de l’acoustique picoseconde à l’imagerie cellulaire.

à la microscopie acoustique. Dans la section suivante, nous introduisons un dispositif expéri-

mental d’acoustique picoseconde permettant l’imagerie de cellules uniques avec une résolution

sub-cellulaire.

5.2 Caractéristiques du montage pompe-sonde asynchrone

La résolution axiale nanométrique qu’o⌫re l’acoustique picoseconde est nécessaire pour l’évo-

lution de la microscopie acoustique qui est pour l’instant limitée à une résolution micromé-

trique, imposée par des fréquences acoustiques générées à l’aide d’éléments piézo-électriques.

Afin d’étendre l’imagerie acoustique vers une échelle sub-micronique, il est donc intéressant de

développer un microscope acoustique basé sur l’acoustique picoseconde. Cependant, l’utilisation

classique d’un dispositif pompe-sonde synchrone en acoustique picoseconde (où un seul laser est

utilisé pour générer et détecter les ondes acoustiques et le décalage temporel entre la pompe et la

sonde est assuré par une ligne à retard mécanique), conduit à des temps d’acquisition très longs,

pouvant atteindre plusieurs heures, pour obtenir un signal temporel avec un bon rapport signal

sur bruit. De plus, l’utilisation d’une ligne à retard mécanique rend compliquée la manipulation

d’un dispositif synchrone d’acoustique picoseconde. Citons par exemple la variation de la foca-

lisation des faisceaux pompe et sonde sur l’échantillon causée par le déplacement mécanique de

la ligne à retard et qui impose un réglage fin de celle-ci. Ajoutons à cela les vibrations méca-

niques engendrées par le déplacement de la ligne à retard qui nécessitent de moyenner plusieurs

acquisitions afin d’extraire des signaux avec le minimum de bruit. Dans de telles conditions

expérimentales et avec de telles durées d’enregistrement, la réalisation d’une cartographie de

structures micrométriques reste complexe. Par conséquent, l’application de l’acoustique picose-

conde à l’imagerie cellulaire nécessite l’utilisation d’une technologie alternative.
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En 2005, afin de gagner considérablement en temps d’acquisition et d’ouvrir l’acoustique

picoseconde à l’imagerie biologique, le Laboratoire d’Ondes et Matière d’Aquitaine (LOMA) et

l’Institut de Mécanique et d’Ingénierie (I2M) ont développé une technique de décalage temporel

remplaçant la ligne à retard contrôlée mécaniquement. Ils ont mis en place un dispositif asyn-

chrone permettant un échantillonnage optique asynchrone. Ce montage expérimental, utilisant

deux lasers femtosecondes ayant des fréquences de répétition légèrement di⌫érentes, a été bre-

veté en 2007.152 Il est schématisé dans la figure 5.3. Il a été implementé à l’I2M par A. Abbas

lors de sa thèse en 2012.153 Deux lasers émettent des impulsions d’une durée de ⇤ 400 fs. Le

laser dit maître, de fréquence de répétition fM = 48 MHz et de longueur d’onde �M = 1040 nm,

est utilisé comme pompe. La réponse de l’échantillon à l’impulsion pompe est détectée par les

impulsions sondes émises par le laser dit esclave de longueur d’onde �E = 1028 nm. La fréquence

de répétition du laser esclave fE est légèrement décalée de celle du laser maître d’une quantité

⇤f = 500 Hz,

fE = fM + ⇤f (5.1)

Le maintien du décalage ⇤f est assuré par un dispositif électronique d’asservissement permettant

l’ajustement de la longueur de la cavité laser esclave grâce à un miroir fixé sur un élément

piézoélectrique. Le principe de l’échantillonnage hétérodyne du montage asynchrone est illustré

dans la figure 5.4. La di⌫érence de fréquence ⇤f entre fE et fM , appelée fréquence de battement,

permet d’augmenter le retard pompe-sonde d’une quantité dt = 1/fE�1/fM �⇤f/fM
2 ⇤ 200 fs

à chaque impulsion laser. La période de battement correspond au temps nécessaire pour qu’une

impulsion sonde arrive de nouveau au même instant qu’une impulsion pompe. Cette période, Tbat

= 1/⇤f = 2 ms, définit la durée nécessaire pour une acquisition de la variation de réflectivité.

En enregistrant la variation en temps de l’intensité sonde pendant une période de battement

à l’aide d’une photodiode, nous observons la réponse de l’échantillon dilatée dans le temps tdil

par e⌫et stroboscopique. Le temps correspondant à la réponse physique de l’échantillon tphy est

ensuite obtenu par la relation

tphy = tdil
⇤f

fM
(5.2)

Pour une fréquence de répétition fM = 48 MHz, l’équation 5.2 montre que la réponse de l’échan-

tillon peut être enregistrée sur un intervalle temporel Tphy = Tbat(⇤f/fM ) = 1/fM ⇤ 20 ns.

La résolution temporelle d’un montage asynchrone est déterminée par quatre facteurs indé-

pendents153,179–181 :
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– la bande passante B = 15 MHz du photodétecteur qui, étant plus petite que le taux de

répétition du laser, B < fM , intègre la réponse de l’échantillon sur plusieurs impulsions

sonde pendant une durée ⌅tpd,

– la durée dt séparant l’impulsion pompe et l’impulsion sonde qui la suit,

– les durées des impulsions pompe et sonde employées,

– la gigue, ou la fluctuation du décalage en fréquence ⇤f , dépendant des paramètres d’as-

servissement de la cavité esclave.

Ici, ⌅tpd = ⇤f/(BfM ) ⌅ 700 fs, dt ⌅ 200 fs et les durées des impulsions sont de l’ordre de 400

fs. La gigue de ce montage asynchrone, caractérisée par A. Abbas dans ses travaux de thèse, est

égale à 500 fs.153 Par conséquent, la résolution temporelle du montage asynchrone développé,

calculée comme la somme quadratique de ces quatre durées, est d’environ 1 ps.

Ce dispositif asynchrone se caractérise ainsi par une résolution temporelle de 1 ps, permettant

des acquisitions sur une fenêtre de 20 ns. Il o⌫re une résolution spectrale de 48 MHz sur une

gamme fréquentielle allant jusqu’au THz. Ce montage optique asynchrone permet d’acquérir

500 signaux par minute, autorisant une acquisition 100 fois plus rapide qu’avec un montage

synchrone, à rapport signal sur bruit égal.179,182 Ayant la faculté de détecter des variations
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relatives de réflectivité de l’ordre de 10�5 à une vitesse d’acquisition typique de 8 points/min, il

forme donc un outil d’imagerie très puissant capable de fournir des images acoustiques de haute

résolution.

Dans le but de réaliser l’imagerie d’une cellule en acoustique picoseconde, nous nous sommes

servis de ce montage asynchrone. En focalisant les faisceaux laser avec un objectif 50x à l’interface

du biotransducteur de titane (introduit dans la section 4.1.1 du chapitre 4) comme le montre

la figure 5.3, nous avons réalisé un microscope opto-acoustique inversé, opérationnel en mode

réflexion, qui se caractérise par une résolution latérale micrométrique imposée par la limite

de di⌫raction, et une résolution en profondeur nanométrique, dictée par la bande spectrale de

l’impulsion acoustique dans le titane. Dans ce qui suit, ce microscope sera noté iPOM (pour

inverted Pulsed Opto-acoustic Microscope).

5.3 Conclusion

Dans ce chapitre, la microscopie acoustique a été présentée dans la première section. Après

avoir évoqué les débuts de cette technique, nous avons montré sa capacité à imager des cellules

vivantes d’une manière non-invasive avec une résolution sub-cellulaire. Cette technique permet

de quantifier les propriétés mécaniques à l’échelle d’une cellule à travers di⌫érentes approches

quantitatives (interférence d’ondes acoustiques, mesure de l’intensité du signal suivant la focali-

sation, analyse temporelle des échos). Nous avons exposé la possibilité de mesurer la célérité et

l’atténuation acoustiques dans les cellules ainsi que leurs épaisseurs et leurs impédances acous-

tiques avec un microscope acoustique. Nous avons également présenté di⌫érentes applications

de ces approches quantitatives à l’imagerie de processus biologiques dynamiques comme la mi-

tose, l’apoptose et l’adhésion. Cela démontre l’intérêt d’utiliser des ondes acoustiques en biologie

cellulaire. Cependant, une meilleure résolution axiale est nécessaire pour certaines applications.

Dans le but de produire des images acoustiques de résolution nanométrique en profondeur,

jusqu’à présent inaccessibles par microscopie acoustique, nous avons introduit dans la deuxième

section de ce chapitre le montage pompe-sonde asynchrone. Celui-ci o⌫re une résolution tem-

porelle de 1 ps sur une fenêtre de 20 ns, une résolution spectrale de 48 MHz pour une bande

passante s’étendant jusqu’au THz et un temps d’acquisition 100 fois plus rapide que celui obtenu

sur un banc synchrone. La combinaison de ce montage expérimental avec le biotransducteur de

titane a permis de développer un microscope opto-acoustique inversé (iPOM), se caractérisant

par une résolution latérale micrométrique et une résolution axiale nanométrique. Dans le cha-

pitre suivant, les caractéristiques de iPOM seront détaillées. L’imagerie acoustique d’une cellule

sera réalisée avec iPOM et les propriétés mécaniques mesurées seront ensuite discutées.
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Chapitre 6

Imagerie acoustique de cellules
individuelles

Basée sur la détection asynchrone introduite dans le chapitre 5, la technique iPOM a permis

de réduire considérablement le temps d’acquisition d’un signal réflectométrique obtenu lors d’une

expérience d’acoustique picoseconde. En passant d’une durée d’acquisition de quelques dizaines

de minutes (comme c’est le cas pour un montage synchrone typique) à quelques secondes pour

un point de mesure, nous sommes maintenant capables d’étendre le balayage opto-acoustique

1D présenté dans le chapitre 4 à un balayage 2D, pour créer une image acoustique.

Dans la première section de ce chapitre, nous expliquerons comment l’image acoustique est

formée à l’aide de iPOM. Nous présenterons également des images extraites d’un film montrant

la réponse temporelle de la cellule à une impulsion acoustique GHz. A l’aide de l’analyse en

ondelette introduite dans le chapitre 4, nous utiliserons cette réponse acoustique pour carto-

graphier l’impédance de la cellule et le contact cellule-titane. En analysant le contenu de ces

cartographies, nous discuterons l’e⌫et du temps de culture. Nous comparons ensuite l’adhésion

de di⌫érents types cellulaires. Nous discuterons enfin l’e⌫et de l’interaction cellule-cellule sur

l’adhésion cellule-substrat.

6.1 Obtention de l’image acoustique

Comme exposé dans le chapitre 5, le microscope opto-acoustique inversé (iPOM) que nous

avons développé est opérationnel en mode réflexion, lorsque les deux faisceaux pompe et sonde

sont focalisés du même côté. L’image acoustique d’une cellule adhérente sur le titane est formée

par les ondes acoustiques réfléchies à l’interface titane-cellule. Nous étendons le cas 1D présenté

au chapitre 4 (section 4.2) pour obtenir une image 2D en déplaçant les faisceaux laser suivant �⌥x
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Fig. 6.1 – (a) Montage iPOM et procédure de balayage acoustique. (b) Variation de la réflec-
tivité en fonction du temps et signal acoustique résultant après soustraction de la contribution
thermique (encart). (c) Vue de dessus d’une cellule hMEC en lumière blanche.

et �⌥y à l’interface saphir-titane (Fig. 6.1(a)). Des ondes acoustiques sont générées à chaque point

de mesure. Le déplacement est assuré par deux platines de translation motorisées avec un pas de

1 µm suivant chaque direction. La résolution est dictée par le rayon du faisceau sonde ⌅ 2 µm (à

1/e2). En analysant les résultats de la même manière qu’au chapitre 4 à l’aide d’un traitement

en ondelette, nous obtenons l’image du coe⇠cient de réflexion acoustique à l’interface titane-

cellule. Notons que, contrairement aux chapitres 1 à 4 où le montage synchrone était utilisé,

nous utilisons ici et dans la suite de ce manuscrit le montage asynchrone décrit au chapitre 5.

La variation de la réflectivité en fonction du temps est enregistrée à chaque point sondé. La

figure 6.1(b) montre une variation de réflectivité typique, obtenue en 8 secondes en moyennant

4000 fois le signal mesuré pour une position, afin d’améliorer le rapport signal sur bruit. Les

caractéristiques de la variation de réflectivité obtenue ici sont les mêmes que celles présentées

dans le chapitre 4 (Fig. 4.4(a)). Les échos acoustiques dus aux allers retours dans le film de titane

sont indiqués par des flèches à 100 et 200 ps et possèdent un contenu spectral qui s’étend jusqu’à

⌅ 100 GHz. Cette fréquence définit la limite supérieure de la gamme spectrale pour laquelle

iPOM est opérationnel. La soustraction de la contribution thermique basse fréquence (⇤ 1 GHz)

du Ti au signal réflectométrique à l’aide d’un polynôme permet d’obtenir uniquement la réponse

acoustique en chaque point, comme illustré dans l’encart de la figure 6.1(c). Ainsi, le contraste

à haute fréquence (⇤ 10 GHz) de l’image provient uniquement des variations d’amplitude des
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Fig. 6.2 – Images extraites d’un film montrant l’évolution des signaux acoustiques enregistrés
en fonction du temps.

signaux acoustiques. Pour illustrer cela, une cellule endothéliale humaine (hMEC) a cultivée à

la surface du film de titane est imagée avec iPOM en sondant une zone de 60 µm x 60 µm.

La figure 6.1(c) montre une image optique de la cellule (vue de dessus) obtenue en lumière

blanche avec un objectif 50x. La visualisation du défilement temporel des signaux acoustiques

enregistrés sur toute la surface imagée permet d’obtenir un film de la déformation à l’interface

saphir-titane qui contient la signature de la propagation acoustique dans le titane. La figure

6.2 montre des images extraites de ce film à di⌫érents temps. Avant l’arrivée du premier écho,

aucune structure n’apparaît : c’est le cas de l’image à 80 ps (le faible contraste observé est la

signature du début de l’impulsion acoustique). À 100 ps, temps d’arrivée du premier écho, la

structure cellulaire apparaît clairement. La transmission acoustique dans la cellule induit une

diminution de l’amplitude de l’écho réfléchi à l’interface titane-cellule et permet ainsi d’imager la

cellule. Le signal acoustique est fortement atténué au delà de 200 ps après l’arrivée et le départ

du deuxième écho, ce qui explique le faible contraste de l’image à 220 ps. Pour un temps compris

entre les temps d’arrivée des deux premiers échos (100 et 200 ps) la cellule est toujours visible

sur les images acoustiques. Cette variation d’amplitude acoustique à ces instants intermédiaires

a. Pour human Microvascular Endothelial Cell.
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6.1 Obtention de l’image acoustique

provient d’une résonance mécanique de zones fines de la cellule. Cette réponse particulière sera

traitée en détail dans le chapitre 7.

Afin d’obtenir, pour chaque pixel, le coe⇠cient de réflexion acoustique à une fréquence contrô-

lée f0, nous convoluons le signal expérimental par une ondelette de fréquence centrale f0. Le

résultat de cette convolution est complexe et son module représente l’intensité de l’image ou la

densité d’énergie d’interaction entre l’ondelette et le signal. Nous extrayons la valeur Pp (techo, f0)

de ce module à l’instant techo d’arrivée du premier écho.

La même information est ensuite extraite des signaux mesurés pour un grand nombre de

pixels correspondant à la surface libre. La moyenne de ces énergies d’interaction PT i (techo, f0)

est utilisée pour normaliser la valeur obtenue au point p sous la cellule et pour calculer ainsi le

coe⇠cient de réflexion acoustique rp
ac :

rp
ac(f0) =

↵
Pp (techo, f0)
PT i (techo, f0) (6.1)

où Pp désigne la densité d’énergie à techo de chaque pixel p de l’image et PT i la densité d’énergie

moyenne techo de la surface libre de titane.

L’intervalle de fréquence accessible par la transformée en ondelette s’étend de 10 à 85 GHz.

Notons que la gamme de fréquence est déterminée de la même manière qu’au chapitre 4. Ici,

jusqu’à 85 GHz, le rapport signal sur bruit dans le spectre du premier écho est supérieur à

-20 dB grâce au moyennage d’un grand nombre de signaux permis par le montage asynchrone.

En comparaison avec les mesures présentées au chapitre 4 (sec. 4.2), le montage asynchrone a

donc permis d’étendre le spectre jusqu’à 85 GHz contre 60 GHz avec le montage synchrone. Par

ailleurs, la durée séparant le temps d’arrivée du premier écho et celui du deuxième écho est cette

fois ⇤t ⌅ 100 ps car le film de titane est plus épais, ce qui permet d’atteindre 10 GHz comme

limite basse du spectre.

La figure 6.3 montre la cellule hMEC imagée à 6 di⌫érentes fréquences acoustiques (10, 25,

40, 55, 70 et 85 GHz). Un coe⇠cient rac = 1 ± 0.05 (couleur rouge) obtenu sur toute la gamme

fréquentielle exploitée (de 10 à 85 GHz) indique une réflexion totale, ce qui correspond à la

réflexion sur une surface libre du titane (section 4.2). La zone où se situe la cellule (interface

titane-cellule) se distingue de la zone où seule le Ti est présent (interface titane-air) par un co-

e⇠cient de réflexion acoustique rac < 0.95. Nous observons de plus que le contraste acoustique

au sein même de la cellule varie avec la fréquence. À 10 GHz par exemple, une zone circulaire

possédant un coe⇠cient de réflexion d’amplitude rac < 0.6 se dessine en bleu à l’intérieur de

la cellule tandis qu’à 25 GHz, ce contour bleu est observé vers le bord de la cellule, montrant
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Fig. 6.3 – Image en lumière blanche de la cellule (à gauche) et images acoustiques de la cellule
obtenues à partir du coe⇠cient de réflexion à 10, 25, 40, 55, 70 et 85 GHz (à droite).

ainsi une forte dépendance en fréquence. Ce contraste très marqué, apparaissant sur une gamme

fréquentielle très étroite, correspond à des résonances. Le phénomène de résonance a lieu lorsque

l’épaisseur de la cellule (suivant �⌥z dans la figure 6.1) devient comparable à la longueur d’onde

acoustique. Dans ce cas, aux fréquences de résonances, la transmission de l’énergie acoustique

dans la cellule est amplifiée et ceci se traduit par une très faible amplitude du coe⇠cient de

réflexion à des fréquences précises. Le chapitre 7 sera consacré à l’analyse détaillée de ce phéno-

mène. Ainsi nous exclurons dans ce chapitre les zones fines de la cellule où des résonances sont

observées entre 20 GHz et 85 GHz. Par conséquent, la dispersion en fréquence du coe⇠cient de

réflexion sera uniquement due aux e⌫ets de contact entre la cellule et le titane. Les images à 55,

70 et 85 GHz, montrent qu’au fur et à mesure que la fréquence augmente, le contraste acous-

tique diminue, ce qui correspond à une augmentation de l’amplitude du coe⇠cient de réflexion

avec la fréquence. Dans un premier temps, nous analyserons cette variation avec la fréquence du

coe⇠cient de réflexion.

Afin de modéliser la dépendance en fréquence de rac entre 15 GHz et 85 GHz, nous considé-

rons à nouveau la cellule et le titane comme deux milieux semi-infinis connectés par un ressort

de masse négligeable et de raideur K, comme dans le cas 1D (section 4.3.1). En se servant de

l’algorithme d’optimisation développé précédemment, nous déterminons pour chaque pixel l’im-

pédance de la cellule Zc et la raideur du ressort K. L’ajustement théorique pour l’obtention de
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6.1 Obtention de l’image acoustique
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Fig. 6.4 – (a) Image de l’impédance acoustique Zc. (b) Image du contact cellule-titane à travers
la raideur du ressort K. (c) Variations du coe⇠cient de réflexion en fonction de la raideur K du
ressort pour une fréquence acoustique de 85 GHz.

Zc et de K est réalisé sur une gamme de fréquence s’étendant de 15 à 85 GHz lorsqu’aucune ré-

sonance n’est observée. Dans le cas où une résonance est observée à une fréquence comprise entre

15 et 20 GHz, cet ajustement commence à partir de 30 GHz, loin de la fréquence de résonance.

Cette procédure assure que la variation de l’amplitude du coe⇠cient de réflexion est uniquement

due aux variations d’adhésion, et non pas aux résonances. Ainsi, nous pouvons imager séparé-

ment l’impédance acoustique de la cellule et le contact cellule-titane. La figure 6.4 montre les

images d’impédance (Fig. 6.4(a)) et de raideur (Fig. 6.4(b)) de la cellule hMEC superposées

à l’image en lumière blanche. Une observation générale de l’image de l’impédance montre que

la zone du centre de la cellule possède une impédance plus petite (environ 3 MPa.s/m) que

l’impédance trouvée aux bords (> 5 MPa.s/m). Par ailleurs, l’image de la raideur K de la sur-

face titane-cellule montre une variation entre 1 GPa/nm et des valeurs grandes, au delà de 14

GPa/nm sur la figure 6.4(b) (pixels rouges foncés) dépassant la limite de sensibilité de iPOM

(voir l’analyse de la section 4.3.1 du chapitre 4). Cela indique que l’adhésion varie sur la surface

cellulaire entre mauvaise (K < 2 GPa/nm) et parfaite (K > Kmax = 5 GPa/nm), suivant une

statistique que nous analyserons ultérieurement.

Rappelons qu’à une fréquence donnée, la courbe d’évolution du coe⇠cient de réflexion avec la

raideur atteint un plateau signifiant qu’au delà d’une certaine raideur, le coe⇠cient de réflexion

est indépendant de la raideur. On notera Kmax la valeur critique de la raideur d’interface au

delà de laquelle aucune variation du coe⇠cient de réflexion ne peut être détectée à la fréquence

maximale du spectre acoustique f = 85 GHz. Cette raideur maximale est donc estimée à l’aide
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de la variation du coe⇠cient de réflexion à 85 GHz en fonction de K comme illustré dans la

figure 6.4(c) (la variation est tracée en se servant des données de la figure 4.7(b)). En considérant

une précision de mesure de ± 0.05 sur
���rth

⌅

��� (cadre hachuré rouge), la détection d’une variation

de
���rth

⌅

��� en fonction de K n’est possible que lorsque K < 5 GPa/nm, c’est-à-dire quand
���rth

⌅

��� >

0.72 + 0.05. Par conséquent, nous supposons que la dépendance de
���rth

⌅

��� à la raideur n’est pas

mesurable au delà de 5 GPa/nm pour une bande passante s’étendant jusqu’à 85 GHz, ce qui

permet de considérer que le contact est parfait lorsque K > Kmax. Il est important de remarquer

que les contrastes des images en Zc et K ne sont pas corrélés, ce qui suggère que l’algorithme

d’optimisation fonctionne correctement sur ces gammes de fréquences. Dans la section suivante,

nous analyserons de plus près les fluctuations de Zc et de K dans les hMEC. Nous regarderons

l’e⌫et du temps de culture sur l’impédance et l’adhésion de ce type cellulaire.

6.2 Variations d’impédance et d’adhésion pendant le temps de

culture cellulaire

Les premières images obtenues avec iPOM montrent une grande sensibilité aux fluctuations

d’adhésion ainsi qu’aux variations d’impédance dans une cellule individuelle. Afin d’étudier

l’adhésion des cellules et les propriétés mécaniques de leurs noyaux à di⌫érents stades du cycle

cellulaire, nous avons fait varier le temps de culture des hMEC sur le film de titane. Le temps

de culture est la durée pendant laquelle les cellules sont libres d’accomplir leur cycle de vie

avant d’être fixées par la paraformaldéhyde. Nous avons e⌫ectué deux séries de mesures à deux

di⌫érents temps de culture. La première série est réalisée sur 7 cellules cultivées pendant 30

minutes avant leur fixation sur le titane et la deuxième comporte 8 cellules cultivées pendant 12

heures avant fixation sur le même substrat de titane.

6.2.1 Evolution de l’impédance des hMEC

Nous avons regardé l’e⌫et du temps de culture sur l’impédance du noyau des cellules hMEC

là où l’épaisseur des cellules est la plus grande. Notons que pour définir une impédance nucléaire,

nous avons repéré tout d’abord le noyau dans le plan xy à partir de l’image en lumière blanche

(Fig. 6.5(a)), puis nous avons considéré que, comme dans le cas des cellules ostéoblastes,151

aux longueurs d’onde acoustiques de notre système de mesure, nous ne sondons que la contri-

bution du noyau suivant �⌥z . Dans ce qui suit, nous étendons cette hypothèse vérifiée sur des

cellules ostéoblastes aux di⌫érents types cellulaires que nous étudierons. Pour cela, nous avons

sélectionné une zone rectangulaire à l’intérieur de chaque cellule imagée (pour s’a⌫ranchir des
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Fig. 6.5 – (a) Vue de dessus en lumière blanche et (b) image acoustique à 20 GHz d’une cellule
hMEC cultivée pendant 30 minutes sur un film de titane. (c) Vue de dessus en lumière blanche
et (d) image acoustique à 20 GHz d’une cellule hMEC cultivée pendant 12 heures sur un film
de titane. Distributions des impédances acoustiques mesurées à l’intérieur de la cellule après un
temps de culture de (e) 30 minutes et de (f) 12 heures. Les cadres blancs sur les images des
cellules délimitent les zones sur lesquelles l’étude statistique d’impédance et de raideur a été
faite.

parties membranaires comme les lamelles et les lamellipodes et se focaliser sur le contenu nu-

cléaire de chaque cellule) comme illustré sur les figures 6.5(a) et 6.5(b). L’image acoustique (Fig.

6.5(b)) à 20 GHz (pour illustration), correspondant à la cellule visualisée sur la figure 6.5(a).

Cette image contient 4900 pixels. Nous avons extrait la distribution des valeurs d’impédances

des 930 pixels contenus dans la zone encadrée. De façon similaire, nous avons traité la cellule

visualisée sur la figure 6.5(c) en extrayant la distribution d’impédances des 1085 pixels issus de

l’image acoustique composée de 5250 pixels (Fig. 6.5(d)). La figure 6.5 montre les distributions

d’impédance obtenues pour ces deux cellules typiques aux deux temps de culture considérés.

La distribution obtenue pour la cellule cultivée pendant 30 minutes (Fig. 6.5(e)) montre une

répartition gaussienne autour d’une impédance centrale de 4 MPa.s/m. Dans le cas des cellules

cultivées pendant 12 heures (Fig. 6.5(f)), la valeur centrale de la distribution n’est plus marquée

à cause de la grande dispersion des valeurs d’impédance mesurées allant de 1.5 à 8 MPa.s/m.

Cette di⌫érence entre l’allure de la distribution à 30 minutes et celle à 12 heures indique que le
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Fig. 6.6 – (a) Impédance moyenne et (b) hétérogénéité du corps cellulaire des hMEC en fonction
du temps de culture.

contenu de la cellule, en particulier le contenu nucléaire, devient plus hétérogène d’un point de

vue mécanique.

Afin de confirmer cette observation, nous avons e⌫ectué une étude statistique de l’évolution

de l’impédance Zc des hMEC pour les 2 temps de culture. Nous avons enregistré les films

échographiques sous le noyau de 7 cellules hMEC cultivées pendant 30 minutes et de 8 autres

cultivées pendant 12 heures sur le titane. La figure 6.6(a) montre les moyennes des impédances

mesurées à chaque temps de culture et les écarts-types qui correspondent aux variations d’une

cellule à l’autre. Il s’agit de la moyenne des valeurs centrales des distributions d’impédances

obtenues dans chaque lot de cellules. Nous avons également calculé pour chaque temps de culture

la moyenne des écarts-types ⇤Zc issus des distributions d’impédances (Fig. 6.6(b)). Cette valeur

renseigne sur l’hétérogénéité mécanique moyenne au sein de la population de cellules.

Les valeurs moyennes montrent que l’impédance des hMEC augmente avec le temps de

culture et passe de 3.7 à 4.5 MPa.s/m entre 30 minutes et 12 heures. Cette augmentation

indique que le contenu nucléaire de ce type cellulaire devient plus rigide (ou plus dense) lorsque

le temps de culture augmente. D’un point de vue statistique, cette di⌫érence d’impédances

moyennes est significative puisque le nombre de valeurs mesurées est su⇠sant (p = 0.0033) b.

b. La valeur p est utilisé en statistiques pour conclure sur le résultat d’un test (ici on utilise le test de Student).
La procédure couramment adoptée consiste à comparer la valeur p à une valeur seuil définie préalablement.
Généralement ce seuil est égal à 0.05. Lorsque p < 0.05, le résultat du test est statisquement significatif.
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6.2 Variations d’impédance et d’adhésion pendant le temps de culture cellulaire

L’écart-type relatif à chaque valeur moyenne de Zc (Fig. 6.6(a)) indique la statistique de la

variation d’impédance d’une cellule à une autre pour un même temps de culture.

L’augmentation de ⇤Zc de 1.25 à 1.8 indique que le corps cellulaire des hMEC devient plus

hétérogène mécaniquement au cours du temps de culture (p = 0.0001). Les faibles dispersions

sur ⇤Zc (⇤ 0.2) indiquent que l’augmentation de l’hétérogénéité spatiale en fonction du temps

est observée sur tous les échantillons étudiés.

Les barres d’erreurs des deux histogrammes de la figure 6.6(a) montrent une faible dispersion

de l’impédance moyenne d’une cellule à l’autre au sein d’un même lot. Nos mesures indiquent une

augmentation de l’impédance moyenne, cependant cette augmentation est di⇠cile à analyser.

En e⌫et, la forte hétérogénéité au sein de chaque cellule, en particulier celles cultivées pendant

12 heures, conduit à des distributions étalées qui ne sont plus rigoureusement gaussiennes (Fig.

6.6(b)). Cela peut entacher l’interprétation de la valeur moyenne de Zc. Il n’en reste pas moins

que les résultats indiquent clairement une augmentation de l’hétérogénéité avec le temps de

culture.

6.2.2 Evolution de l’adhésion des hMEC en fonction du temps

Nous avons également analysé l’adhésion des cellules hMEC cultivées pendant 30 minutes

et pendant 12 heures sur le titane. Pour cela, nous avons étudié la dépendance en fréquence

de rac. Nous abordons d’abord l’analyse de l’adhésion des cellules hMEC de façon qualitative

en comparant les images du coe⇠cient de réflexion de ces cellules à 80 GHz (valeur proche de

la fréquence maximale 85 GHz accessible par notre système). La figure 6.7 montre à côté des

photos en lumière blanche de deux cellules imagées (Fig. 6.7(a) et Fig. 6.7(c)), deux images du

coe⇠cient de réflexion obtenues pour une fréquence acoustique de 80 GHz (Fig. 6.7(b) et Fig.

6.7(d)). Ces deux images révèlent des contrastes di⌫érents. Dans le cas de la cellule cultivée

pendant une durée de 30 minutes, rac < 0.9 à 80 GHz au centre de la cellule. Les contours de

la cellule sont clairement observés (Fig. 6.7(b)). A l’inverse, dans le cas de la cellule cultivée

pendant 12 heures (Fig. 6.7(d)), rac ⇤ 1. L’absence de contraste acoustique à 80 GHz indique

une faible valeur de la raideur d’interface. En e⌫et, plus la valeur de K est faible, plus rac

atteint l’asymptote rac = 1 rapidement lorsque f augmente. Ceci est illustré sur la figure 6.8

qui montre la variation de
���rth

⌅

��� en fonction de la fréquence pour trois valeurs de raideurs K1,K2

et K3, avec K1 < K2 < Kmax <K3. Par conséquent, à une fréquence fixée, la diminution du

contraste acoustique avec le temps de culture indique que la raideur d’interface K diminue. Or

une mauvaise adhésion est attribuée à une faible raideur d’interface K comme détaillé dans le
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Fig. 6.7 – (a) Photo en lumière blanche et (b) image acoustique à 80 GHz d’une cellule hMEC
cultivée pendant 30 minutes. (c) Photo en lumière blanche et (d) image acoustique à 80 GHz
d’une cellule hMEC cultivée pendant 12 heures sur un film de titane. (e) Distributions des
raideurs d’interface K mesurées à l’intérieur d’une cellule cultivée pendant 30 minutes. (f) Dis-
tributions des raideurs d’interface K mesurées à l’intérieur d’une cellule cultivée pendant 12
heures.

paragraphe 4.3.1 du chapitre 4. Cela veut dire que l’adhésion mesurée à 12 heures dans la cellule

hMEC est plus faible que l’adhésion de la cellule hMEC mesurée à 30 minutes.

Notons que cette analyse qualitative est présentée pour illustrer le changement de la qualité

d’adhésion des hMEC entre 30 minutes et 12 heures à partir du contraste, et pour montrer la

sensibilité de iPOM à détecter ce changement. Il est important de signaler qu’une telle analyse

qualitative est grossière puisqu’elle ne prend pas en compte une éventuelle variation de l’impé-

dance acoustique qui induirait une variation de l’amplitude du coe⇠cient de réflexion à basse

fréquence. Cette variation, si elle existe, peut a⌫ecter la pente de
���rth

⌅ (f)
���. Dans le cas que nous

venons de discuter, nous considérons que la variation de l’impédance acoustique moyenne Zc de

la cellule entre 30 minutes et 12 heures n’a⌫ecte pas notre analyse qualitative puisqu’elle est très

faible, comme il a été déjà montré dans la section précédente (Fig. 6.6(a)). Pour cette raison, la

comparaison de la qualité d’adhésion au travers des images du coe⇠cient de réflexion acoustique

à une fréquence fixée est pertinente.

Pour quantifier cette observation, nous avons relevé les valeurs des raideurs d’interface K

obtenues dans les deux zones repérées sur les figures 6.7(b) et 6.7(d) par des rectangles blancs
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6.2 Variations d’impédance et d’adhésion pendant le temps de culture cellulaire
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Fig. 6.8 – Variation de
���rth

⌅

��� en fonction de la fréquence pour trois di⌫érentes valeurs de K. A

une fréquence élevée fixée, plus la raideur K est faible, plus
���rth

⌅

��� est grand.

(930 et 1085 pixels respectivement). Les figures 6.7(e) et 6.7(f) montrent les distributions des

raideurs d’interface Ti-hMEC obtenues pour un temps de culture de 30 minutes et de 12 heures

respectivement. Nous observons une répartition comprises entre 0 et 5 GPa/nm et un pic de

points correspondant à des valeurs K > Kmax. Nous rappelons que la valeur Kmax a été définie

dans la section précédente comme la valeur critique au delà de laquelle aucune variation du

coe⇠cient de réflexion ne peut être détectée à nos fréquences de mesure (Fig. 6.4(c)). Ainsi

nous considérons que, pour notre bande passante, quand K > Kmax = 5 GPa/nm, l’adhésion

est parfaite puisqu’on ne peut plus la quantifier à l’aide de la variation de rac en fonction de

la fréquence. Nous qualifierons dans la suite ce type d’adhésion comme une adhésion « forte ».

Dans le but de comparer l’adhésion des hMEC entre 30 minutes et 12 heures, deux grandeurs

de raideurs vont donc pouvoir être définies à partir de la distribution de K illustrée ici dans les

figures 6.7(e) et 6.7(f) : une première associée au nombre de points pour lesquels l’adhésion est

« forte » et une deuxième associée à une valeur de raideur pour l’adhésion moyenne imparfaite

qualifiée d’adhésion « faible » quantifiable.

Nous définissons la première grandeur à partir d’une analyse surfacique de l’adhésion. Sachant

que chaque valeur de K a été obtenue pour un pixel de 1 µm2, le nombre de points où K >

Kmax peut être converti en une surface Sa où l’adhésion est considérée forte. Cette surface Sa

est évidemment à comparer à la surface totale de mesure, St (correspondant à l’aire du rectangle

blanc sur la figure 6.7(b)). Le rapport Sa/St (Fig. 6.9(b)) renseigne alors sur la qualité d’adhésion

entre la cellule et le titane. Plus sa valeur est élevée, meilleure est l’adhésion cellule-titane. Un

rapport Sa/St = 1 indique que l’adhésion est forte sur toute la surface étudiée alors qu’un rapport

Sa/St = 0 indique qu’aucun point n’adhère fortement. Ici nous trouvons, pour la cellule cultivée

pendant 30 minutes Sa/St = 0.36 et pour celle cultivée pendant 12 heures Sa/St = 0.27. La
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Fig. 6.9 – (a) Distributions des raideurs d’interface K mesurées à l’intérieur d’une cellule cultivée
pendant 30 minutes. (b) Procédure d’obtention du rapport de surface d’adhésion forte à partir
de la distribution des raideurs K illustrée dans (a). (c) zoom sur la distribution des raideurs K
entre 0 et 5 GPa/nm.

deuxième grandeur d’adhésion pouvant être déduite de la distribution des raideurs d’interface

K (Fig. 6.9(a)) est la valeur moyenne d’adhésion faible Km. Elle est égale à la moyenne de la

répartition des raideurs pouvant être quantifiées entre 1 et 5 GPa/nm. La figure 6.9(c) montre

un zoom sur cette répartition. La valeur moyenne de cette distribution est dans ce cas égale à 2

GPa/nm. Cette valeur exprime la qualité d’adhésion des zones cellulaires montrant une adhésion

faible (< 5 GPa/nm).

Nous traçons le rapport de surface d’adhésion forte Sa/St sur la figure 6.10(b) et la valeur

moyenne Km quand l’adhésion est faible sur la figure 6.10(a) pour chaque temps de culture. Tout

d’abord, nous observons que la valeur moyenne Km obtenue à partir des surfaces possédant une

adhésion faible est la même ⌅ 2 GPa/nm aux deux temps de culture. Cela indique que la qualité

du contact dans les zones cellulaires qui ne sont pas en contact parfait ne varie pas avec le

temps de culture. D’autre part, nous observons dans la figure 6.10(b) une forte diminution de

la moyenne du rapport Sa/St entre 30 minutes et 12 heures (p = 0.0035). Cette diminution

montre que l’aire de la surface où l’adhésion était forte a subi une diminution au cours du

temps de culture et que des régions des cellules, en adhésion forte avec le titane à 30 minutes,

sont devenues faibles à 12 heures. L’observation de l’évolution du rapport Sa/St (Fig. 6.10(b))

montre que ce rapport décrit l’adhésion due à des processus actifs de la cellule, qui varient avec

les conditions physiologiques. En revanche, l’adhésion faible quantifiable Km (Fig. 6.10(a)), qui

ne dépend pas du temps de culture, semble dictée uniquement par la géométrie du contact et

les propriétés mécaniques moyennes de la cellule.

Pour conclure, l’analyse de l’impédance a montré que l’homogénéité mécanique de la région

nucléaire des hMEC a évolué d’une culture à 30 minutes à une autre à 12 heures. L’analyse de
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6.3 Impédance acoustique et adhésion de di�érents types cellulaires
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Fig. 6.10 – (a) Adhésion faible quantifiable et (b) rapport de surface d’adhésion forte du corps
cellulaire des hMEC en fonction du temps de culture.

K a permis de séparer un contact « passif » de la cellule, lié à la géométrie et aux propriétés

moyennes de la cellule, d’un contact « actif » lié à l’adhésion de la cellule. Nous avons observé

d’une part une conservation dans le contact passif entre 30 minutes et 12 heures et d’autre part

une évolution du contact actif entre ces deux temps de culture. Afin d’arriver à suivre le passage

d’une adhésion faible à une adhésion forte (ou vice versa) dans une région, il serait intéressant

d’e⌫ectuer une analyse d’adhésion similaire sur une même cellule à plusieurs temps pendant

la culture. Les évolutions dans l’homogénéité mécanique de la zone nucléaire ainsi que dans sa

surface d’adhésion forte suggèrent qu’un ou plusieurs processus biologiques se sont déclenchés

dans cette région entre ces deux temps de culture. Parmi les processus qui peuvent avoir lieu,

citons par exemple la mitose ou la migration cellulaire. Cependant, ces hypothèses restent à

vérifier dans de futurs travaux en induisant un de ces processus de façon contrôlée.

Dans la suite de ce chapitre, nous imagerons d’autres types cellulaires et analyserons l’im-

pédance acoustique et l’adhésion de chacun de ces types en vue de démontrer la robustesse de

notre technique d’imagerie et d’arriver à mieux approfondir les résultats qu’elle fournit.
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Fig. 6.11 – (a) Vue de face en lumière blanche d’une cellule hMSC cultivée pendant 24 heures, (d)
d’une cellule sénescente cultivée pendant 8 heures, (g) d’un monocyte cultivé pendant 12 heures
et (j) d’une hMEC cultivée pendant 12 heures sur le titane. (b) Distributions des impédances
acoustiques dans les hMSC, (e) les cellules sénescentes, (h) les monocytes et (k) les hMEC
à 12 heures. (c) Distributions des raideurs dans les hMSC, (f) les cellules sénescentes, (i) les
monocytes et (l) les hMEC à 12 heures.

6.3 Impédance acoustique et adhésion de di⇣érents types cellu-

laires

Nous avons montré la capacité de iPOM à détecter des variations de propriétés mécaniques

intracellulaires ainsi que des changements dans l’adhésion cellule-titane au sein d’un même type

de cellules à di⌫érents temps de culture. Afin d’observer si iPOM est également sensible aux

faibles variations mécaniques d’un type cellulaire à un autre, nous avons e⌫ectué des mesures

sur 3 types cellulaires en plus des hMEC. Les expériences ont été menées sur des cellules souches

mésenchymateuses humaines (hMSC) c, des cellules fibroblastes sénescentes et des monocytes,

c. Pour human Mesenchymal Stem Cell.
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6.3 Impédance acoustique et adhésion de di�érents types cellulaires

toutes cultivées entre 8 et 12 heures. La culture des cellules sénescentes sur le titane est réali-

sée par T. Mangeat du laboratoire LBCMCP (UMR CNRS 5088). Contrairement aux cellules

sénescentes qui sont des cellules « agées » (Fig. 6.11(d)), les hMSC sont des cellules capables de

se di⌫érencier en de nombreux types cellulaires.183 Pour illustration, nous présentons ici l’image

en lumière blanche d’une cellule représentative de chaque type. Les figures 6.11(a), 6.11(d),

6.11(g) et 6.11(j) montrent les photos en lumière blanche. Les mesures ont été e⌫ectuées sur

2 hMSC, 3 monocytes et 6 cellules sénescentes. Nous avons sélectionné à chaque fois une ré-

gion intracellulaire contenant le noyau comme pour les hMEC (cadres blancs sur les figures en

lumière blanche), et avons tracé les distributions d’impédances et de raideurs correspondant à

ces zones choisies. Les figures 6.11(b), 6.11(e), 6.11(h) et 6.11(k) (deuxième colonne) présentent

des distributions de Zc obtenues dans les hMSC, les cellules sénescentes, les monocytes et les

hMEC (12 heures) respectivement. Les figures 6.11(c), 6.11(f), 6.11(i) et 6.11(l) (troisième co-

lonne) présentent des distributions de K obtenues dans les hMSC, les cellules sénescentes, les

monocytes et les hMEC (12 heures) respectivement. Afin d’analyser la variation de l’impédance

acoustique du contenu de la cellule suivant le type cellulaire ainsi que la qualité d’adhésion, nous

avons e⌫ectué la même étude statistique que celle décrite dans le paragraphe précédent. De cette

manière, nous obtenons une impédance moyenne caractéristique de chaque type cellulaire ainsi

qu’une valeur moyenne d’écart-type indiquant son hétérogénéité. De plus, nous avons extrait

une valeur moyenne Km quantifiant l’adhésion faible de chaque type cellulaire, et une valeur du

rapport Sa/St quantifiant l’adhésion forte. Nous analysons l’impédance et l’adhésion dans les

deux paragraphes suivants.

6.3.1 Impédance acoustique et type cellulaire

Commençons tout d’abord par analyser l’impédance de la zone nucléaire pour chaque type

cellulaire. Les figures 6.12(a) et 6.12(b) montrent respectivement l’impédance moyenne Zc et

l’écart-type ⇤Zc. Regardons la variation de ⇤Zc d’un type cellulaire à un autre. Nous observons

que la distribution de Zc des hMSC est la plus étroite avec ⇤Zc ⌅ 0.7 MPa.s/m tandis que celle

des hMEC est la plus étalée avec ⇤Zc ⌅ 1.7 MPa.s/m. Les cellules sénescentes et les monocytes

viennent ensuite avec ⇤Zc ⌅ 1.6 et 1.3 MPa.s/m respectivement. Cela montre que les hMSC

possèdent le contenu nucléaire le plus homogène, suivis des monocytes, des cellules sénescentes

et des hMEC qui présentent une zone intracellulaire très hétérogène. De plus, nous observons

sur la figure 6.12(a) que les cellules sénescentes possèdent l’impédance moyenne la plus élevée

avec Zc ⌅ 5.6 MPa.s/m et que les monocytes ont l’impédance la plus faible Zc ⌅ 3.5 MPa.s/m.
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Fig. 6.12 – (a) Impédance moyenne et (b) hétérogénéité du corps cellulaire des di⌫érents types
cellulaires étudiés.

Il faut noter cependant la grande hétérogénéité détectée au sein d’une même cellule (comme

dans le cas des hMEC) (Fig. 6.11(k)). Par conséquent, les variations de Zc d’un type cellulaire

à l’autre sont di⇠ciles à interpréter. En revanche, pour les cellules hMSC (Fig. 6.11(b)), la

distribution de Zc est très étroite. La valeur de Zc peut être considérée comme fiable (Zc ⌅ 4.75

MPa.s/m) puisque la distribution de la population est rigoureusement gaussienne. L’observation

d’une telle distribution étroite démontre la précision de notre mesure. Cela permet en outre de

s’assurer que l’étalement des valeurs de Zc dans d’autres types cellulaires est relié à des faits

biologiques et non pas à la précision de la mesure.

6.3.2 Adhésion de di⇣érents types cellulaires

Passons maintenant à l’analyse de l’adhésion des di⌫érents types cellulaires. La variation

des raideurs d’interface Km en fonction du type cellulaire est présentée dans la figure 6.13(a)

et la variation du rapport de surface d’adhésion Sa/St dans la figure 6.13(b). On remarque

que l’adhésion faible quantifiable Km ⌅ 1.4 GPa/nm et le rapport Sa/St ⌅ 0.05 des cellules

sénescentes sont les plus mauvais parmi toutes les cellules étudiées. À l’autre extrême, la qualité

d’adhésion des cellules souches est la meilleure de tous les types cellulaires étudiés. Cela se
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Fig. 6.13 – (a) Adhésion faible quantifiable et (b) rapport de surface d’adhésion forte du corps
cellulaire des di⌫érents types cellulaires étudiés.

traduit par le rapport Sa/St ⌅ 0.45 le plus élevé et la raideur moyenne d’adhésion imparfaite la

plus élevée Km ⌅ 3.5 GPa/nm.

6.4 Perpectives : E⇣et de l’interaction cellule-cellule sur l’adhé-

sion cellule-substrat

Pour aller plus loin, nous avons également comparé, dans le cas des cellules hMEC cultivées

30 minutes, des cellules présentant des contacts cellule-cellule (dites « en interaction ») avec

des cellules individuelles adhérentes sur le titane. Des images de cellules en interaction entre

elles obtenues en lumière blanche sont présentées sur la figure 6.14(a). Les figures 6.14(b) et

6.14(c) montrent respectivement les images du coe⇠cient de réflexion à 10 et 80 GHz. A la

fréquence minimale 10 GHz de notre dispositif, nous distinguons, chacune des quatre cellules en

interaction, tandis qu’à une fréquence maximale de 80 GHz, nous ne pouvons plus distinguer les

bords de chaque cellule. En revanche, tout le contour de la zone de contact est encore clairement

révélé à cette fréquence, indiquant qu’une adhésion forte a lieu entre ces quatre cellules et le

titane.
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Fig. 6.14 – (a) Vue de face en lumière blanche des cellules hMEC adhérentes entre elles. (b)
Image acoustique à 10 GHz et (c) à 80 GHz de ces cellules. (d) Impédance moyenne et (b)
hétérogénéité du corps cellulaire de hMEC individuelles et en interaction cultivées pendant 30
minutes.

Analysons quantitativement l’e⌫et de l’interaction cellule-cellule sur l’impédance et l’adhé-

sion. Tout d’abord, les comparaisons des impédances moyennes Zc et des hétérogénéités ⇤Zc

obtenues pour des cellules individuelles et obtenues pour des cellules en interaction sont illustrées

respectivement par les figures 6.14(d) et 6.14(e). Cependant, compte tenu du faible nombre de

cellules testées (n = 3 individuelles et n = 4 en interaction) et de la dispersion de la mesure

(p > 0.05) d, l’homogénéité et l’impédance moyenne du contenu cellulaire ne peuvent pas être

discutées.

Ensuite, nous avons tracé sur les figures 6.15(a) et 6.15(b) la variation de raideur faible

Km et la variation du rapport d’adhésion forte Sa/St pour des cellules en interaction et des

cellules individuelles. Nous observons que l’adhésion faible quantifiable Km est la même dans

les deux cas (⌅ 2 GPa/nm). Cependant, une grande di⌫érence entre le rapport d’adhésion forte

Sa/St des cellules individuelles (⌅ 0.4) et celui des cellules en interaction (⌅ 0.65) est clairement

observée (p = 0.0286). Ceci suggère que l’adhésion cellule-cellule favorise l’adhésion cellule-

substrat. Cela suggère également que Km soit lié au contact « passif », alors que Sa/St révèle

d. Le test utilisé dans ce cas est celui de Mann Whitney employé couramment quand le nombre d’échantillons
est faible.
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Fig. 6.15 – (a) Adhésion moyenne imparfaite (b) rapport de surface d’adhésion parfaite du corps
cellulaire de hMEC individuelles et en interaction cultivées pendant 30 minutes.

l’adhésion « active » de la cellule. Le rapport Sa/St apparaît donc être un critère pertinent pour

évaluer l’adhésion.

6.5 Conclusion

Nous avons montré dans ce chapitre pour la première fois des images échographiques de

cellules individuelles adhérentes obtenues à l’aide de la technique iPOM. En sondant à distance

l’interface titane-cellule, nous sommes parvenus à imager l’impédance acoustique de la cellule et

la qualité du contact cellule-biomatériau. Le contraste des images d’impédance Zc et de raideur

d’interface K montre la capacité de iPOM à détecter des variations de propriétés mécaniques au

sein d’une même cellule. Ces variations ont révélé que la cellule n’est pas un milieu homogène d’un

point de vue mécanique, contrairement à ce qui est couramment supposé dans des applications

de microscopie acoustique classique. Les images d’impédance ont montré qu’il est possible de

suivre l’évolution de la cellule en fonction du temps de culture, ou encore de caractériser un

type cellulaire à partir de son hétérogénéité mécanique. D’autre part, les images de raideurs

d’interface ont permis de quantifier la qualité de l’adhésion avec le substrat de titane.

Pour cela, plusieurs études statistiques ont été e⌫ectuées afin d’analyser le contenu des images

d’impédance et de raideurs obtenues. L’analyse menée sur des hMEC cultivées pendant 30 mi-

nutes et 12 heures a montré une évolution de l’hétérogénéité du contenu nucléaire de ces cellules

entre deux temps de culture di⌫érents. Cette analyse a également révélé une évolution de la

qualité de l’adhésion des régions nucléaires des hMEC avec le titane entre 30 minutes et 12

heures. Une étude menée sur plusieurs types cellulaires a montré que les cellules souches pos-

sèdent le contenu nucléaire le plus homogène et que les cellules fibroblastes sénescentes possèdent
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la surface d’adhésion forte la plus mauvaise. Ces résultats ont révélé la sensibilité de iPOM aux

faibles variations mécaniques d’un type cellulaire à un autre. Par ailleurs, nous avons pu déga-

ger une hypothèse importante à travers une troisième étude statistique : l’existence d’un e⌫et

de l’interaction cellule-cellule sur l’adhésion cellule-substrat. Dans la suite, il serait intéressant

d’étudier une mitose contrôlée, de vérifier par des expériences supplémentaires l’e⌫et de l’inter-

action cellule-cellule, ou même d’imager un type cellulaire en état jeune et en état sénescent et

d’observer l’évolution des propriétés mécaniques des cellules avec l’âge.

Les observations réalisées sur les images de raideurs ont suggéré que l’adhésion faible Km

ne soit dictée que par la géométrie du contact et les propriétés mécaniques moyennes de la

cellule. En revanche, le rapport Sa/St semble décrire l’adhésion due à des processus actifs de la

cellule, qui varient avec les conditions physiologiques. L’analyse de K a permis donc de séparer

un contact « passif » de la cellule, lié à la géométrie et aux propriétés moyennes de la cellule,

d’un contact « actif » lié à l’adhésion de la cellule. Le rapport Sa/St défini dans ce chapitre est

donc un critère pertinent pour évaluer l’adhésion.

Dans le chapitre suivant, nous montrerons la capacité de iPOM à imager des zones cellulaires

très fines, de l’ordre d’une dizaine de nm. Nous exploiterons cette capacité pour étudier la

topographie d’une cellule migrante et la viscosité du contenu cellulaire.
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Chapitre 7

Topographie et viscosité des zones
fines d’une cellule

Jusqu’ici, nous avons étudié l’impédance et l’adhésion des régions intracellulaires, en parti-

culier la zone nucléaire de la cellule. Dans ces régions, la cellule a une épaisseur de plusieurs

microns, et peut être considérée comme un milieu semi-infini au regard de la propagation acous-

tique. Par conséquent, le coe⇠cient de réflexion mesuré ne dépend que de l’impédance et de la

raideur d’interface. Mais qu’en est-il des bords de la cellule où l’épaisseur devient comparable

aux longueurs d’onde acoustiques ?

Le propos de ce chapitre est d’analyser la dépendance en fréquence du coe⇠cient de réflexion

dans les zones fines de la cellule (� 100 nm) où des résonances mécaniques sont observées. Pour

ce faire, nous commençons dans un premier temps par modéliser la réflexion acoustique quand la

cellule est considérée comme une couche mince d’épaisseur finie. Ensuite, nous introduisons un

modèle rhéologique simple de la cellule dans le but de reproduire les observations expérimentales.

Ainsi, nous parvenons à imager pour la première fois la topographie de la membrane saillante

d’une cellule hMSC en migration. Nous finirons par proposer un modèle rhéologique plus complet

capable de décrire le comportement de la cellule au GHz par analogie avec les microcapsules

biomimétiques présentées dans la première partie de ce manuscrit. Nous montrerons enfin que

iPOM est capable d’imager la mécanique des couches très fines (⌅ 15 nm) d’une cellule.

7.1 Énergie acoustique réfléchie

Lorsque la longueur d’onde acoustique �ac devient comparable à l’épaisseur de la cellule

(suivant �⌥z dans la figure 6.1(a)), la cellule entre en résonance. La réflexion de l’onde acoustique

sur l’interface titane-cellule diminue alors fortement, et l’énergie transmise dans la cellule est
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Fig. 7.1 – (a) Variation de l’amplitude du coe⇠cient de réflexion en fonction de la fréquence
mesuré à di⌫érentes positions repérées par les lettres A à E. Les flèches indiquent les résonances
acoustiques. (b) Image en lumière blanche de la région cellulaire d’une cellule hMSC imagée par
iPAM. Les lettres A à E indiquent la position des mesures tracées sur la figure 7.1(a).

amplifiée par la résonance. Cette résonance peut alors être vue comme un e⌫et de dissipation

de l’énergie acoustique réfléchie. Dans le cas de la réflexion d’une impulsion possédant une

large bande spectrale (comme par exemple le contenu spectral de l’impulsion acoustique générée

dans nos expériences qui s’étend de 10 à 85 GHz), cet e⌫et induit une diminution brusque de

l’amplitude du coe⇠cient de réflexion autour de la fréquence de résonance fn. Ceci est illustré

par la figure 7.1(a) qui montre les variations de rac en fonction de la fréquence, mesurées à 5

positions di⌫érentes (notées A à E) sous une cellule hMSC imagée par iPOM et dont l’image

est tracée sur la figure 7.1(b). Un minimum très localisé, indiqué par une flèche, est identifié sur

chaque courbe. Afin de déterminer l’épaisseur des zones cellulaires à partir de ces fréquences de

résonance, modélisons le coe⇠cient de réflexion à l’interface titane-cellule, en considérant cette

fois que la cellule est un milieu d’épaisseur finie d.

7.1.1 Modélisation des résonances mécaniques de la cellule

Afin de modéliser la réflexion acoustique à l’interface entre le substrat de titane et les couches

fines de la cellule, nous considérons le cas unidimensionnel illustré par la figure 7.2. Le titane

est assimilé à un milieu semi-infini, tandis que la cellule est considérée comme une couche mince

d’épaisseur d. L’interface entre les deux milieux, notée �, en z = 0, est considérée parfaite. La

propagation acoustique s’e⌫ectue suivant l’axe �⌥z , perpendiculairement à �.
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Fig. 7.2 – Géométrie du modèle proposé. Le substrat de titane est considéré comme milieu semi
infini et la cellule comme un milieu fini d’épaisseur d. L’interface � entre les deux milieux est
située en z = 0. L’onde acoustique est incidente en � du côté titane avec une amplitude I (flèche
noire). L’onde réfléchie en �, possédant une amplitude R, est indiquée par une flèche rouge. Les
ondes d’amplitudes A (flèche verte) et B (flèche bleue), correspondent aux ondes progressives et
rétrogrades dans la cellule.

Pour obtenir le coe⇠cient de réflexion acoustique en fonction de la fréquence, on résout

l’équation d’onde acoustique analytiquement dans l’espace de Fourier. On utilise la transforma-

tion directe de Fourier définie par :

f̃(z, ⌘) =
⌥ +⇧

�⇧
f(z, t)e�j⌥tdt (7.1)

où t et ⌘ représentent le temps et la pulsation. L’équation d’onde dans le milieu i = t, c (t :

titane, c : cellule) s’écrit
⌫2ũi(z, ⌘)

⌫z2 + k2
i ũi(z, ⌘) = 0 (7.2)

ũi(z, ⌘) est le champ de déplacement. ki = ⌘
⌦

↵i/Ci est le nombre d’onde avec Ci la rigidité et

↵i la densité. Les champs de déplacements s’écrivent dans chaque milieu comme :

ũt(z, ⌘) = Ie+jktz + Re�jktz , (7.3a)

ũc(z, ⌘) = Ae+jkcz + Be�jkcz . (7.3b)

Comme la génération acoustique se fait dans le titane, on identifie une onde d’amplitude I,

incidente sur �, et une onde réfléchie d’amplitude R dans le titane. Dans la cellule, des réflexions

multiples apparaissent du fait de la présence des interfaces. Ceci est illustré sur la figure 7.2.

Pour déterminer le coe⇠cient de réflexion acoustique sur �, il est nécessaire d’imposer des

conditions aux limites. Nous considérons dans un premier temps que le contact entre la cellule

et le titane est parfait. Par suite, les déplacements et les contraintes sont continus de part et

d’autre de � :
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ũt(0, ⌘) = ũc(0, ⌘) , (7.4a)

�̃t(0, ⌘) = �̃c(0, ⌘) . (7.4b)

De plus, la surface de la cellule est libre, ce qui impose une contrainte nulle en z = d

�̃c(d, ⌘) = 0 (7.5)

En résolvant le système formé par les équations 7.4 et 7.5, on accède au coe⇠cient de réflexion

relatif aux contraintes rth
⌅

109 :

rth
⌅ = �Ztcos(kcd) + jZcsin(kcd)

Ztcos(kcd)� jZcsin(kcd) (7.6)

L’impédance acoustique Zi s’exprime comme le rapport entre la contrainte �i et la vitesse

particulaire Vi = ⌫ui/⌫t :

Zi = �i

Vi
= ↵i

⌘

ki
(7.7)

Dans un milieu purement élastique, le nombre d’onde est réel et égal au rapport entre la fréquence

et la vitesse du son vi dans le milieu : ki = ⌘/vi. L’impédance acoustique devient alors

Zi = ↵ivi (7.8)

En considérant la cellule comme un milieu non dissipatif (kc et Zc réels), l’équation 7.6 montre

que l’amplitude du coe⇠cient de réflexion
���rth

⌅

��� est indépendante de la fréquence et est toujours

égale à l’unité. En e⌫et, comme la cellule est un milieu fini, toute l’énergie acoustique qui lui

est transmise est ensuite réfléchie à l’interface cellule-air et transmise de nouveau entièrement

à l’interface titane-cellule. Afin de modéliser les variations de rac mesurées en fonction de la

fréquence, il est donc nécessaire de considérer une approche plus générale qui prend en compte

l’atténuation acoustique dans la cellule.

7.1.2 Attribution d’une loi simple de comportement

L’approche consiste à introduire de la dissipation visqueuse dans la couche cellulaire d’épais-

seur finie. La cellule n’est donc plus considérée comme un milieu purement élastique possédant

une rigidité réelle, mais comme un matériau viscoélastique caractérisé par une rigidité complexe
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Mc :

Mc = MR + jMI (7.9)

où MR représente le coe⇠cient d’élasticité de la cellule et MI exprime la contribution visqueuse

du milieu. Le nombre d’onde est donc également complexe :

kc
⇥(⌘) = kR(⌘) + j�(⌘) (7.10)

où kR et � sont deux quantités réelles qui décrivent la propagation et l’atténuation de l’onde.

Ces quantités sont reliées aux propriétés mécaniques du matériau viscoélastique à travers les

relations suivantes184 :

kR = ⌘
�

↵c

↵
|Mc| + MR

2|Mc|2
, (7.11a)

� = ⌘
�

↵c

↵
|Mc|�MR

2|Mc|2
. (7.11b)

L’impédance acoustique de la cellule n’est plus réelle non plus, elle devient d’après 7.731 :

Zc
⇥(⌘) = ↵c

⌘

kR(⌘) + j�(⌘) (7.12)

L’expression 7.12 de l’impédance acoustique est une formulation générale de l’équation 7.8.

Pour expliciter les dépendances en fréquences de kR et �, il est nécessaire de définir un

modèle rhéologique décrivant le comportement de la cellule. Pour cela, on considère le modèle

simple de Kelvin-Voigt dans lequel les constituants de la matière sont décrits comme étant reliés

entre eux par un ressort de raideur Cc/↵c et un amortisseur ⌃/↵c en parallèle.184 Cela permet

d’exprimer la rigidité complexe Mc de la cellule comme

Mc = Cc + j⌘⌃ (7.13)

où ⌃ représente la viscosité de la cellule en Pa.s. En supposant que les e⌫ets visqueux sont faibles

devant les e⌫ets élastiques, MI ⇧ MR, les équations 7.11 se simplifient184 :

kR = ⌘

vc
, (7.14a)

� = ⌘2⌃

2↵cvc
3 . (7.14b)

avec vc =
⌦

Cc/↵c.
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Fig. 7.3 – Variation de |r⌅| en fonction de la fréquence pour quatre valeurs de viscosité.

Pour montrer l’e⌫et de la viscosité sur l’amplitude de r⌅, nous remplaçons kc et Zc par les

nouvelles valeurs complexes kc
⇥ et Zc

⇥ dans 7.6. Afin d’étudier la variation de
���rth

⌅

��� en fonction de

la fréquence acoustique et de la viscosité, nous considérons une couche cellulaire d’épaisseur d =

40 nm, valeur typique pour les régions aux bords d’une cellule.41 La vitesse des ondes acoustiques

dans la cellule vc = 3700 m/s et l’impédance du titane Zt = 32 MPa.s/m correspondent aux

valeurs déjà trouvées dans les chapitres 4. La densité de la couche ↵c = 1350 kg.m�3 est choisie

de façon à avoir une composante réelle de Zc
⇥ égale 5 MPa.s/m, valeur moyenne obtenue dans

le chapitre 6. Ces valeurs sont rassemblées dans le tableau 7.1.

Tab. 7.1 – Données utilisées pour modéliser le coe⇠cient de réflexion acoustique à l’interface
entre une couche mince visqueuse et le titane.

Zt (MPa.s/m) ↵c (kg.m�3) vc (m/s) d (nm)
32 1350 3700 40

La figure 7.3 montre l’évolution de
���rth

⌅

��� en fonction de la fréquence f pour di⌫érentes valeurs

de la viscosité ⌃. L’intervalle de fréquence choisi correspond à la gamme spectrale pouvant être

explorée par iPOM (de 10 à 85 GHz). La valeur maximale de la viscosité, ⌃max = 10�2 Pa.s, est

imposée par la condition MI ⇧ MR, au delà de laquelle le modèle de Kelvin-Voigt n’est plus
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adapté. Pour une viscosité ⌃max, on a MI/MR � 0.29 à fmax = 85 GHz, valeur qu’on considère

acceptable mais au delà de laquelle le modèle de Kelvin-Voigt ne serait plus adapté.

Nous observons sur la figure 7.3 deux minima vers 23 et 69 GHz indiquant une résonance de

la couche à ces fréquences. En e⌫et, comme la cellule est libre d’un côté et en contact parfait

avec le titane (Zt ⌃ Zc) de l’autre (en �), elle peut être assimilée à une lame quart d’onde et

ne résonne qu’à des fréquences égales à :

fn = vc

2d

⇥
n� 1

2

⇤
; n ⇤ 1 (7.15)

f1 = vc/4d correspond à la fréquence fondamentale de résonance. Dans le cas présenté ici d =

40 nm, la fréquence fondamentale de résonance est f1 � 23 GHz et la première harmonique f2

� 69 GHz. Nous voyons ainsi que l’introduction de l’atténuation dans la cellule fait apparaître

des résonances quart d’onde.

On observe que l’amplitude de r⌅ à f1 diminue lorsque ⌃ augmente, indiquant que la réso-

nance devient de plus en plus marquée au fur et à mesure que l’atténuation augmente. De plus,

pour la valeur la plus petite de ⌃ (courbe verte, ⌃ = 2.10�3 Pa.s), la première harmonique est

plus marquée que la résonance fondamentale,
���rth

⌅ (f2)
��� <

���rth
⌅ (f1)

���. Ceci est dû au modèle de

Kelvin-Voigt choisi qui exprime une contribution visqueuse qui augmente linéairement avec la

fréquence MI(⌘) = ⌃⌘. Par conséquent, pour une même valeur de ⌃, l’atténuation des ondes

est plus grande à des fréquences plus élevées. De plus, nous observons que l’augmentation de la

viscosité entraîne une diminution du facteur de qualité des résonances à f2 � 69 GHz. L’ampli-

tude de la résonance est moins marquée quand ⌃ augmente. Au delà d’une valeur critique de ⌃,

telle que �d ⌃ 1, l’onde est atténuée avant d’atteindre l’interface cellule-air et la résonance ne

s’établit plus.

En conclusion, l’introduction de l’atténuation dans la couche cellulaire d’épaisseur finie a

permis de modéliser les variations d’amplitude du coe⇠cient de réflexion en fonction de la

fréquence. L’atténuation attribuée à la viscosité de la cellule a mis en évidence la sensibilité du

coe⇠cient de réflexion à la résonance de la couche qui ne pouvait pas être décrite en considérant

que la couche est purement élastique. Nous nous servons de ce modèle dans la section suivante

pour imager la topographie des régions fines de la cellule.

7.2 Topographie de la lamelle d’une cellule en migration

La modélisation de la réflexion à l’interface titane-couche mince viscoélastique permet de

mesurer l’épaisseur des zones périphériques de la cellule qui sont susceptibles de résonner à
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des fréquences comprises entre 10 et 85 GHz. Pour imager la topographie de ces zones, nous

identifions la fréquence de résonance à chaque point de mesure à partir de la variation de

l’amplitude du coe⇠cient de réflexion en fonction de la fréquence. Pour éliminer des données

non significatives et donc limiter le bruit, nous fixons un seuil de détection des résonances

correspondant à un creux avec un minimum inférieur à 0.6 (Fig. 7.1(a)).

La fréquence de résonance dépend de la qualité du contact cellule-substrat. Lorsque le contact

se dégrade, la condition limite à l’interface change et la fréquence de résonance se décale pour

atteindre asymptotiquement fn = nvc/2d (résonateur demi-onde) quand la cellule n’est plus en

contact. Il serait donc nécessaire de prendre en compte la qualité d’adhésion à l’interface titane-

cellule, et d’écrire une condition limite adaptée pour remonter à l’épaisseur d. Pour simplifier

cette démarche, nous choisissons les cellules hMSC dont l’adhésion avec le titane a été identifiée

comme forte donc parfaite d’un point de vue acoustique dans la section 6.3.2 du chapitre 5

(Sa/St ⌅ 0.5 et K ⌅ 3.5 GPa/nm). Ainsi, nous supposons que l’adhésion ne modifie pas la

fréquence de résonance, et que la cellule peut être considérée comme un résonateur quart-d’onde

(section 7.1). De plus, nous considérons que la vitesse des ondes acoustiques dans la cellule

ne varie pas et correspond à celle déjà mesurée, vc = 3700 m/s. Nous sommes alors capables

d’estimer l’épaisseur de la cellule à partir de la formule 7.15, en considérant un comportement

de type quart-d’onde.

La partie membranaire saillante d’une cellule en migration, notamment le lamellipode et la

lamelle, est une région très fine. Jusqu’à présent, seules les zones les plus épaisses ⇤ 100 nm de

la partie membranaire ont pu être sondées mécaniquement dans la littérature.12 Elle constitue

donc un exemple idéal pour montrer la capacité de iPOM à imager la topographie des régions

fines de cellules individuelles. Les cadres noirs sur la photo en lumière blanche d’une cellule

hMSC en migration (Fig. 7.4(a)) indiquent les deux zones imagées par iPOM. La zone à l’avant

de la cellule est notée « lamelle », celle du centre « noyau ». Les figures 7.4(b) et 7.4(d) montrent

les images de l’épaisseur (calculée à partir de la fréquence de résonance fondamentale f1) de la

lamelle et du noyau respectivement. Les épaisseurs mesurées varient entre 12 et 60 nm, intervalle

limité par la bande de fréquence exploitable (15 à 80 GHz). Nous observons que la zone nucléaire

a une épaisseur supérieure à 90 nm ce qui est trop épais pour résonner à ces fréquences. Au fur

et à mesure qu’on s’éloigne du noyau, la cellule devient plus fine avec des épaisseurs allant de

12 à environ 50 nm sur l’extrême bord du lamellipode.

Comparons maintenant les images topographiques à des images de fluorescence, obtenues

par marquage de protéines réalisé par l’équipe de M.-C. Durrieu, pour lesquelles l’actine est

marquée en vert et la vinculine en rouge (Fig. 7.4(c)-(e)). Les filaments fins d’actine permettent
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Fig. 7.4 – (a) Image en lumière blanche d’une cellule hMSC en migration. Les zones encadrées
correspondent aux zones imagées par iPOM. (b)-(d) Images en épaisseur de la lamelle et du
noyau de la cellule. (c)-(e) Images de microscopie à fluorescence de la lamelle et du noyau de la
cellule. la protéine d’actine est marquée en vert et la vinculine en rouge.

au lamellipode de se déplacer, alors que les fibres d’actine plus épaisses relient la cellule au

substrat à travers les points focaux d’adhésion. Quelques fibres sont indiquées par des pointillés

blancs. Les points d’adhésion, révélés sur l’image grâce à la vinculine marquée en rouge, sont

entourés par des cercles blancs. En comparant l’image fluorescente à l’image en épaisseur, nous

pouvons remarquer que les fibres d’actine possèdent une épaisseur supérieure à ⇤ 50 nm et

peuvent ainsi être identifiées sur l’image topographique. Cette observation est confirmée par

la littérature puisque l’épaisseur des rayons des fibres d’actine a été estimée > 100 nm.185

C’est également le cas des points focaux d’adhésion qui se trouvent au bout de chaque fibre.83

De façon similaire, nous pouvons localiser un arc transverse d’actine indiqué par un trait en

pointillés rouges sur les deux images. L’identification d’un arc d’actine permet de distinguer le

lamellipode où se trouvent les zones d’adhésion naissantes de la lamelle où se trouvent les points

focaux d’adhésion. Par conséquent, l’image en épaisseur nous permet de distinguer clairement

les fibres d’actine, impliquées dans l’adhésion dont l’épaisseur est plus grande que ⇤ 50 nm.
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7.3 Rhéologie de la cellule : limitation du modèle de Kelvin-Voigt

En conclusion, l’imagerie acoustique des régions périphériques a permis d’estimer l’épaisseur

des parties saillantes à partir des fréquences de résonance. Ces régions, notamment le lamellipode

et la lamelle, peuvent atteindre des épaisseurs plus faibles que ⇤ 50 nm aux bords de la cellule.

De plus, à ces endroits très fins, l’identification sans marquage des fibres d’actine constituant le

cytosquelette de la cellule et la reliant aux points focaux d’adhésion est aussi possible. Après

avoir imagé l’épaisseur des régions fines, nous nous intéresserons dans la section suivante de ce

chapitre à l’étude de la viscosité de ces régions.

7.3 Rhéologie de la cellule : limitation du modèle de Kelvin-

Voigt

La modélisation développée dans la première section de ce chapitre a montré que le facteur de

qualité des résonances apparaissant sur la variation de
���rth

⌅

��� en fonction de la fréquence, dépend

fortement de la viscosité de la couche mince. Cela suggère la possibilité d’analyser la rhéologie

des zones cellulaires les plus fines. Jusqu’ici, nous avons considéré le modèle de Kelvin-Voigt dans

le but d’introduire des e⌫ets dissipatifs qui sont à l’origine de l’observation des résonances sur

l’amplitude du coe⇠cient de réflexion. Dans cette section, nous discutons les limites de validité

de ce modèle.

Pour illustrer la discussion, nous considérons deux points de mesures dans une cellule hMSC

où des résonances sont observées à 16 et 26 GHz. Ces données sont tracées en pointillés bleus

sur la figure 7.5. A partir du temps de vie des oscillations Brillouin détectées dans une cellule

ostéoblaste, M. Ducousso et al. ont déterminé à l’aide du modèle rhéologique de Kelvin-Voigt

une viscosité longitudinale dynamique d’environ 30 cP à 26 GHz.42 En considérant le même

modèle rhéologique (Kelvin-Voigt) employé par M. Ducousso et al. et en prenant une valeur ⌃

= 35 cP proche de celle trouvée à 26 GHz, nous avons tracé sur la figure 7.5(a) les variations

théoriques de l’amplitude du coe⇠cient de réflexion en fonction de la fréquence pour deux couches

d’épaisseurs ⇤ 35 et 58 nm (traits pleins rouges) dans le but de reproduire les données issues de

l’expérience (traits bleus pointillés). Nous remarquons une grande similitude entre les mesures

et la théorie. Cependant pour que le modèle de Kelvin-Voigt soit valide sur toute la gamme de

fréquence explorée, il faut que la partie imaginaire MI , qui représente la contribution visqueuse,

soit très petite devant la partie réelle MR, qui représente l’élasticité du milieu, MI ⇧ MR.

Comme dans la cellule, MR = ↵cv2
c � 18 GPa (valeur correspondant aux propriétés mécaniques

de la cellule trouvées dans le chapitre 6 et très proche de celle mesurée par M. Ducousso et al.

dans des cellules ostéoblastes42), et en considérant qu’un rapport MI(⌘max)/MR � 0.3 satisfait
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Chapitre 7. Topographie et viscosité des zones fines d’une cellule
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Fig. 7.5 – Variation du coe⇠cient de réflexion acoustique en fonction de la fréquence mesurée
(traits discontinus bleus) et modélisée avec le modèle rhéologique de (a) Kelvin-Voigt (rouge) et
(b) de Gilroy-Phillips (noir) pour deux positions. La zone barrée dans (a) correspond à l’intervalle
de fréquence pour lequel le modèle de Kelvin-Voigt n’est plus adapté.

la condition de validité, on trouve que le modèle de Kelvin-Voigt n’est plus valide au delà de

⇤ 30 GHz (indiquée en grisé sur la figure 7.5(a)). Dans ce cas, la contribution visqueuse MI

devient comparable à MR. Le modèle de Kelvin-Voigt n’est donc pas adapté à la description de

la rhéologie GHz de la cellule au delà de ⇤ 30 GHz. Il est par conséquent nécessaire de trouver

un modèle rhéologique alternatif qui permette de décrire les mesures jusqu’à 80 GHz.

Dans les cellules, ainsi que dans de nombreux systèmes biologiques métastables, une atténua-

tion avec une faible puissance en fréquence est observée par des techniques de microrhéologie.

Par analogie avec les polymères, le consensus actuel consiste à décrire ce type d’atténuation

par la rhéologie des verres mous.58 C’est pour cette raison que nous avons choisi d’étudier les

capsules en PLGA-PFOB dans le chapitre 2 comme objets biomimétiques, car ils se comportent

de la même manière que la cellule et possédant des propriétés mécaniques très proches. Par ana-

logie avec les capsules, nous modélisons l’atténuation dans la cellule par le modèle rhéologique

de Gilroy-Phillips57 qui décrit une atténuation �  f1.2 dans les polymères vitreux tels que le

PLGA.28,56 Au contraire du modèle de Kelvin-Voigt pour lequel MI  f , le modèle de Gilroy-

Phillips exprime une dépendance de MI très faible en fréquence, MI  f0.2. Une comparaison

entre ces deux modèles est réalisée sur la figure 7.6 montrant la variation du rapport MI/MR

en fonction de la fréquence pour chaque modèle rhéologique. En considérant la même valeur

de MI obtenue à 26 GHz pour une viscosité de 35 cP en utilisant le modèle de Kelvin-Voigt
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7.4 Perspectives : propriétés mécaniques et adhésion des zones très fines
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Fig. 7.6 – Variation du rapport MI/MR en fonction de la fréquence dans le cas du modèle
rhéologique de Kelvin-Voigt (pointillés bleus) et de Gilroy-Phillips (trait plein rouge).

(point de mesure de M. Ducousso et al. (Fig. 7.6)), nous avons tracé sur la figure 7.5(b) les va-

riations de l’amplitude du coe⇠cient de réflexion prédites en utilisant le modèle rhéologique de

Gilroy-Phillips (courbes noires) pour MI/MR � 0.3. Les courbes bleues issues des mesures sont

les mêmes dans les deux figures 7.5(a) et 7.5(b). Cette fois-ci, toute la gamme de fréquence est

exploitable parce que le rapport MI(⌘max)/MR ne varie quasiment pas sur toute cette gamme

grâce à la faible dépendance en fréquence de MI .

Nous remarquons également que le facteur de qualité prédit pour la résonance à 16 GHz est

plus proche de la valeur mesurée que celui obtenu dans le cas de Kelvin-Voigt. L’écart visible

entre la théorie et l’expérience peut être expliqué par le fait que les e⌫ets de l’interface titane-

cellule ne sont pas pris en compte (ressort, amortisseur).

Ainsi, l’analyse du facteur de qualité de la résonance observée sur la variation de l’amplitude

du coe⇠cient de réflexion mesurée dans les zones fines de la cellule suggère que le modèle de

Gilroy-Phillips est plus adapté que le modèle de Kelvin-Voigt pour décrire la rhéologie de la

cellule sur une gamme de fréquence pouvant s’étendre jusqu’à 100 GHz. Il apparaît de plus que

l’analogie avec les objets biomimétiques est pertinente en terme de modèle rhéologique.

7.4 Perspectives : propriétés mécaniques et adhésion des zones

très fines

Nous avons montré au fil de ce chapitre une étude détaillée des zones cellulaires fines ré-

sonantes. En recherchant le minimum local dans l’évolution en fréquence de l’amplitude du
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Chapitre 7. Topographie et viscosité des zones fines d’une cellule
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Fig. 7.7 – Images acoustiques d’une partie membranaire très fine d’une cellule hMSC.

coe⇠cient de réflexion acoustique, nous sommes capables d’identifier la fréquence de résonance

de la couche et par suite d’en déduire son épaisseur. De plus, nous pouvons analyser la rhéo-

logie de la cellule grâce au facteur de qualité des résonances. La modélisation du coe⇠cient de

réflexion à l’interface titane-cellule en considérant que la cellule est un milieu fini viscoélastique

d’épaisseur d, a permis, pour la première fois, d’imager la topographie des régions fines de la

cellule d’épaisseurs plus faibles que 50 nm, inaccessibles par d’autres techniques d’imagerie ac-

tuelles. Les fibres d’actine reliant le noyau au points focaux d’adhésion ont pu être identifiées

dans la lamelle et le lamellipode d’une cellule hMSC en migration. De plus, un arc transverse

d’actine, séparant le lamellipode, zone d’adhésions naissantes, de la lamelle, zone d’adhésions

matures, a été localisé. Par ailleurs, il s’est avéré que le modèle de Kelvin-Voigt n’est pas adapté

pour décrire la rhéologie de la cellule sur une gamme fréquentielle s’étendant jusqu’à 80 GHz. En

se basant sur le consensus actuel qui prédit une loi de comportement dans les cellule similaire à

celle des verres mous, et par analogie avec les capsules biomimétiques de PLGA, l’adoption du

modèle de Gilroy-Philips o⌫re la possibilité d’exploiter toute la bande spectrale du coe⇠cient

de réflexion, permettant de déduire la dépendance en fréquence de l’atténuation dans la cellule.

Pour pousser dans ses retranchements les potentialités de iPOM, nous avons présenté dans

la figure 7.7 l’image en lumière blanche d’une partie membranaire très fine d’une cellule hMSC.

Cette région est tellement fine qu’il est di⇠cile de la distinguer sur l’image en lumière blanche.
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7.4 Perspectives : propriétés mécaniques et adhésion des zones très fines

Nous avons également montré l’image en fluorescence dans laquelle l’actine est marquée en vert

et la vinculine en rouge. Le coe⇠cient de réflexion rac est représenté pour di⌫érentes fréquences

allant de 10 à 85 GHz. La figure du bas notée « Epaisseur », montre l’image de l’épaisseur (déter-

minée à partir de la fréquence de résonance fondamentale f1) de cette zone. Il est remarquable

qu’on puisse imager des structures cellulaires très fines allant jusqu’à 10 nm, inaperçues sur

les images en lumière blanche ou en fluorescence. Ceci est particulièrement clair sur la figure

30 GHz qui montre une structure intérieure de la partie membranaire avec un contraste qu’on

ne retrouve pas sur la photo en lumière blanche ni en fluorescence. Ces observations montrent

la possibilité d’étudier dans le futur les propriétés mécaniques et l’adhésion de couches cellu-

laires très fines pouvant atteindre quelques dizaines de nanomètres et inaccessibles par d’autres

techniques d’imagerie actuelles.
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Conclusion de la troisième partie

L’intérêt d’utiliser des ondes acoustiques pour l’imagerie cellulaire a été révélé dans le cha-

pitre 5 à travers la présentation de la microscopie acoustique. En e⌫et, dans la première section

de ce chapitre, nous avons montré que cette technique permet de quantifier de manière non-

invasive les propriétés mécaniques des cellules. Ayant la possibilité de sonder la structure interne

des cellules, la microscopie acoustique a permis de suivre des processus biologiques complexes

comme la mitose, l’apoptose ou l’adhésion cellulaire en quantifiant la mécanique des structures

cellulaires avec une résolution micrométrique en profondeur. Cependant, il est nécessaire d’af-

finer cette résolution en vue d’imager des structures cellulaires plus fines, plus dynamiques et

plus complexes. Pour cela, nous avons proposé l’acoustique picoseconde comme technique supplé-

mentaire et avons pour cette raison, introduit le dispositif pompe-sonde asynchrone permettant

l’application de cette technique à l’imagerie cellulaire grâce aux cours temps d’acquisition qu’il

o⌫re. Nous avons ainsi développé iPOM, un microscope opto-acoustique se caractérisant par une

résolution latérale micrométrique et une résolution en profondeur nanométrique.

Les images acoustiques haute résolution produites par iPOM ont été présentées dans le

chapitre 6. Le contraste de ces images a montré la capacité de cette technique d’échographie

large-bande à détecter localement les propriétés mécaniques au sein d’une même cellule à une

échelle sub-cellulaire. Cela a permis de réaliser une cartographie de l’impédance acoustique de la

cellule ainsi que de la qualité d’adhésion entre la cellule et le titane. En menant des expériences

sur des cellules hMEC à deux di⌫érents temps de culture ainsi que sur trois autres di⌫érents

types cellulaires (cellules souches mésenchymateuses, monocytes, fibroblastes sénescentes), les

images d’impédance Zc et de raideur K produites ont révélé la sensibilité de iPOM aux faibles

variations mécaniques d’un type cellulaire à un autre ainsi que d’un stade d’évolution à un autre

au sein d’un même type. D’un point de vue qualitatif, ces images ont montré qu’à partir de

l’hétérogénéité spatiale de Zc ou de K, il est possible de suivre des processus biologiques au

cours du temps, ou encore de caractériser un type cellulaire.

Afin d’évaluer le contenu des images d’impédance et de raideurs obtenues par iPOM, nous

avons défini quatre indicateurs qui quantifient la mécanique d’une zone intracellulaire. Le premier

137



indicateur est l’impédance moyenne Zc qui renseigne sur la rigidité moyenne de cette zone. Le

deuxième indicateur est l’écart type ⇤Zc qui traduit l’hétérogénéité mécanique à l’intérieur

de cette zone. L’adhésion faible quantifiable Km est le troisième indicateur qui est attribué à

la géométrie du contact entre la zone intracellulaire étudiée et le titane. Enfin, le quatrième

indicateur est le rapport Sa/St, qualifié de rapport de surface d’adhésion forte, et qui décrit

l’adhésion due à des processus actifs dans la cellule, qui varient avec les conditions physiologiques.

L’étude de la zone nucléaire des hMEC à l’aide de ces indicateurs à deux temps de culture

di⌫érents a révélé une augmentation de l’hétérogénéité de cette zone entre 30 minutes et 12

heures ainsi qu’une diminution de sa surface d’adhésion forte. L’augmentation de l’hétérogénéité

semble être corrélée à un processus actif pouvant se produire entre ces deux temps de mesure

comme par exemple une division cellulaire. Cette division, si elle existe, peut également a⌫ecter

l’adhésion de la zone nucléaire avec le titane, ce qui peut expliquer la variation de la surface

d’adhésion forte. D’autre part, l’étude de di⌫érents types cellulaires a montré la possibilité

d’identifier dans le futur un type cellulaire à travers sa mécanique en utilisant Zc, ⇤Zc, Km et

Sa/St comme indicateurs.

En identifiant et modélisant les résonances mécaniques des zones fines des cellules, nous

avons déduit dans le chapitre 7 l’épaisseur de ces zones comprise entre 15 nm et 50 nm. Ainsi,

nous avons été capables d’imager la topographie de structures cellulaires complexes comme le

lamellipode et la lamelle. De plus, nous sommes parvenus grâce à cette cartographie à distinguer,

sans marquage, les fibres d’actine constituant le cytosquelette de la cellule et la reliant aux points

focaux d’adhésion. Par ailleurs, l’identification de l’arc transverse séparant le lamellipode de la

lamelle, c’est-à-dire la région où se concentrent les adhésions naissantes de celle où se localisent

les adhésions matures, est possible. Ensuite, l’analyse de l’atténuation acoustique dans ces zones

fines a montré une faible dépendance en fréquence de cette dernière dans la cellule. Par analogie

avec les capsules biomimétiques présentées dans le chapitre 2, nous avons décrit cette dépendance

par le modèle rhéologique de Gilroy-Philips et avons ainsi o⌫ert la capacité d’étudier la rhéologie

des zones fines de la cellule au delà de 10 GHz. Enfin, nous avons montré la possibilité d’exploiter

à l’aide d’iPOM la mécanique et l’adhésion des structures membranaires très fines allant jusqu’à

10 nm, ce qui est jusqu’à aujourd’hui inaccessible par les techniques actuelles.

En conclusion, nous sommes parvenus dans cette partie à développer un microscope opto-

acoustique, basé sur l’acoustique picoseconde, capable de fournir des images acoustiques de

résolution nanométrique allant jusqu’à 40 nm en profondeur et micrométrique de 2 µm laté-

ralement. La résolution latérale, définie par le rayon de la tache sonde peut être améliorée en

utilisant une sonde de longueur d’onde plus petite que 1028 nm et en utilisant des objectifs de
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plus forte focalisation. La mise en place des outils quantitatifs (indicateurs quantitatifs de la mé-

canique et de l’adhésion, modèle rhéologique, modèle d’interface, outils de traitement de signal)

permettent d’exploiter les potentialités d’iPOM. Cette technique est un outil très puissant qui

permettra dans le futur de réaliser l’imagerie des propriétés mécaniques de cellules vivantes en

temps réel et de suivre la dynamique de leurs processus actifs tels que la mécanotransduction,

la morphogenèse, la prolifération, la motilité...
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Conclusion générale

L’objectif de ce travail était d’étudier la mécanique et l’adhésion cellulaire avec une réso-

lution sub-cellulaire à l’aide d’ondes acoustiques GHz. Pour ce faire, nous avons contribué à

réaliser l’imagerie d’une cellule par acoustique picoseconde. Avant d’e⌫ectuer ce nouveau type

d’échographie cellulaire dans la troisième partie de ce manuscrit, il a été nécessaire de passer par

deux étapes préliminaires. La première étape a été consacrée à la caractérisation, par acoustique

picoseconde, d’objets mous micrométriques mimant les propriétés mécaniques des cellules. Cette

étape, nécessaire pour une meilleure compréhension de la mécanique complexe des cellules, a

fait l’objet de la première partie de ce manuscrit. La deuxième étape a constitué le corps de la

deuxième partie dans laquelle l’étude des propriétés mécaniques et de l’adhésion d’une cellule à

structure simple a été réalisée à travers un balayage opto-acoustique 1D.

Dans la première partie de ce mémoire, l’acoustique picoseconde, technique opto-acoustique

complètement non-invasive, capable de sonder sans contact les propriétés mécaniques des struc-

tures nanométriques a été introduite. En exposant les principes physiques de la génération et

de la détection d’ondes acoustiques GHz à l’aide de lasers impulsionnels, nous avons présenté le

bagage théorique nécessaire pour la modélisation de nos expériences. Après avoir montré l’inté-

rêt de sonder les propriétés mécaniques d’une cellule individuelle au moyen d’ondes acoustiques

GHz, et afin de simuler et mieux comprendre cette mécanique complexe, nous nous sommes

lancés dans l’étude et la caractérisation de capsules sphériques biomimétiques formées par une

coquille polymérique et un cœur liquide. A travers l’analyse des oscillations Brillouin, nous

sommes parvenus à déterminer l’épaisseur de ces multicouches viscoélastiques immergées dans

un milieu liquide, ainsi que la vitesse et l’atténuation des ondes acoustiques se propageant dans

ces systèmes micrométriques. La mesure de l’atténuation dans la coquille à deux fréquences

di⌫érentes a permis de remonter à une loi de comportement typique de celles trouvée dans les

verres mous au GHz. De plus, l’étude de l’atténuation acoustique dans le cœur a révélé une

information sur le contact entre la capsule et le substrat. Il est apparu que cette atténuation est

corrélée avec le rayon de la capsule et l’épaisseur de la coquille. Cette corrélation, attribuée à la

di⌫raction acoustique, due au passage de l’onde du champ proche en champ lointain, est dictée
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par la taille du contact entre la capsule et le substrat. Cette analyse a suggéré que ce contact soit

essentiellement dicté par la coquille. La comparaison de nos résultats avec un modèle théorique

de contact prenant en compte la contribution de la coquille a supporté cette idée. Elle a ainsi

montré que des modèles simples d’adhésion de type JKR ne peuvent pas représenter le nano-

contact de telles capsules micrométriques puisqu’ils ne prennent pas en compte l’influence de la

coquille. Une modélisation théorique complète de la propagation acoustique en champ proche et

en champ lointain dans de tels systèmes viscoélastiques micrométriques serait nécessaire dans le

futur afin d’arriver à quantifier ce nanocontact à travers la di⌫raction acoustique avec plus de

précision.

Après la caractérisation des objets biomimétiques, nous sommes passés à la manipulation

de cellules animales modèles dans la deuxième partie de ce mémoire. Dans cette partie, une

évaluation quantitative et à distance de l’adhésion d’une cellule animale sur un biomatériau

ainsi que de ses propriétés mécaniques a été réalisée à l’aide d’ondes acoustiques GHz. Nous

avons employé l’acoustique picoseconde pour étudier l’adhésion cellulaire. Pour cela, nous avons

développé un montage opto-acoustique permettant d’e⌫ectuer un échantillonnage spatial 1D, à

l’interface cellule-biomatériau, et o⌫rant la possibilité de caractériser à di⌫érentes positions sous

la cellule, les propriétés mécaniques et la qualité d’adhésion de cette dernière grâce au coe⇠cient

de réflexion acoustique à l’interface cellule-biomatériau. La mise en place des outils d’analyse

nécessaires pour le traitement de signal (traitement en ondelettes) et pour la modélisation de

l’interface cellule-biomatériau (modèle de type ressort) a permis de déterminer l’impédance

acoustique de la cellule et la raideur d’interface tout au long de la ligne auscultée. Une compa-

raison des résultats obtenus par d’autres techniques a révélé que le dispositif opto-acoustique

que nous avons développé dans cette partie ainsi que les outils d’analyse que nous avons mis en

place sont adaptés à l’étude des propriétés mécaniques de la cellule par acoustique picoseconde.

Ces résultats innovants ont donc suggéré d’appliquer ce travail à une étude 2D plus complète

afin de réaliser, pour la première fois, l’imagerie d’une cellule à l’aide d’ondes acoustiques GHz.

Cela a fait l’objet de la troisième partie de ce manuscrit.

Dans cette dernière partie, l’étude opto-acoustique de la mécanique et de l’adhésion cellu-

laire, initiée dans la deuxième partie par une analyse 1D, a été étendue pour être réalisée en

2D. Pour cela, nous avons tout d’abord présenté le dispositif pompe-sonde asynchrone permet-

tant une réduction considérable du temps d’acquisition et donnant ainsi accès à l’imagerie par

acoustique picoseconde. En combinant ce dispositif asynchrone avec le montage expérimental

(biotransducteur, mode uni-latéral inférieur) décrit dans la deuxième partie, nous sommes par-

venus à développer iPOM, un microscope opto-acoustique inversé adapté à l’imagerie cellulaire
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par ondes acoustiques GHz. L’un des avantages que présente iPOM sur les techniques classiques

de microscopie acoustique est sa résolution axiale qui peut atteindre 40 nm, lui o⌫rant la capa-

cité d’étudier quantitativement des structures cellulaires très fines allant jusqu’à une dizaine de

nanomètres. En imageant plusieurs types cellulaires à di⌫érents stades de vie, nous avons réussi

à montrer la sensibilité de iPOM à détecter des variations mécaniques au sein d’une même cel-

lule, d’un stade de vie à un autre ou bien d’un type de cellule à un autre. Nous avons exploité

cette sensibilité pour mettre en place des indicateurs permettant de quantifier quatre aspects

mécaniques d’une zone cellulaire : sa rigidité et sa densité (impédance moyenne Zc), son hété-

rogénéité mécanique (écart type ⇤Zc), son adhésion faible (Km) ainsi que son adhésion forte

(Sa/St). Ces indicateurs quantitatifs pourront dans le futur servir pour caractériser et identifier

mécaniquement un type cellulaire ainsi que pour suivre la mécanique de la cellule au cours de

processus biologiques comme l’adhésion, la migration, la mitose ou la mort cellulaire. Enfin, nous

avons bénéficié de la haute résolution axiale o⌫erte par iPOM pour imager la topographie des

zones cellulaires très fines allant jusqu’à 10 nm d’épaisseur. Cela nous a permis d’observer sans

marquage les fibres d’actine dans la lamelle d’une cellule en migration. De plus, l’imagerie par

iPOM a o⌫ert la possibilité d’étudier la rhéologie de ces zones cellulaires très fines. Par analogie

avec la rhéologie des objets biomimétiques, il est apparu que la loi de comportement au GHz

dans de telles zones cellulaires obéit à celle des verres mous décrivant la rhéologie de la cellule

à des fréquences plus basses.58 Une modélisation plus complète des résultats obtenues dans les

zones fines des cellules, o⌫rira la possibilité de remonter localement, au sein d’une même cellule,

à la loi qui décrit le comportement des zones fines dans la cellule. De plus, l’exploration de la

phase du coe⇠cient de réflexion en plus de son amplitude pourrait être un outil pour optimiser

les ajustements théoriques réalisés et optimiser le contraste.

Ainsi, l’échographie d’une cellule par ondes de compression est réalisée pour la première

fois. De nombreuses questions ont été soulevées qui méritent d’être approfondies. Des pistes à

court terme pourraient être de vérifier la contribution de la MEC (matrice extra-cellulaire) dans

la valeur de raideur d’interface K mesurée. De plus, il serait intéressant de combiner simul-

tanément les deux techniques de mesure (bi-latérale et uni-latérale inférieure) employée dans

ce travail pour extraire une information plus complète sur les propriétés mécaniques (mesurer

l’impédance et la vitesse des ondes acoustiques simultanément) et l’adhésion (mesurer l’adhésion

de deux manières di⌫érentes, à travers la raideur K ainsi que l’atténuation due à la di⌫raction

acoustique quand cela est possible) de la cellule. Après avoir imagé par iPOM des cellules fixées

et montrer la capacité de notre dispositif à caractériser des objets immergés, l’idée dans le futur

serait d’appliquer cette technique à des cellules vivantes dans un milieu de culture liquide. Des
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pistes à long terme pourraient être de s’a⌫ranchir du biotransducteur métallique en injectant

des nanoparticules d’or dans la cellule et en imageant par iPOM la réponse acoustique de ces

particules.73 Par ailleurs l’échographie de la cellule avec d’autres types d’ondes186,187 (de ci-

saillement, de surface) pourrait apporter une information supplémentaire et cruciale pour une

meilleure compréhension de la mécanique cellulaire. L’optimisation et la mise au point de iPOM

feront de lui, dans quelques années, un outil incontournable pour l’étude de la biologie cellulaire,

de même qu’un échographe est l’outil incontournable pour presque toutes les spécialités de la

médecine.
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