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1 | Introduction générale

L’ingénierie tissulaire, au carrefour des sciences du vivant, des sciences de l’ingénieur et de la bio-
physique a pour objectif de réparer ou de remplacer les tissus déficients. Ce but ambitieux nécessite des
développements technologiques innovants ainsi qu’une meilleure compréhension des processus qui dé-
terminent l’assemblage et l’organisation des tissus.

Il est maintenant communément admis que les forces mécaniques et les propriétés rhéologiques des
cellules et des tissus jouent un rôle essentiel aussi bien pour le développement embryonnaire que pour le
fonctionnement et le maintien des tissus adultes. Etudier et caractériser la réponse mécanique des tissus
biologiques constituent donc des enjeux fondamentaux majeurs, autant pour la compréhension des pro-
priétés tissulaires, que pour la reconstruction d’organes complexes.
L’interface de la physique et de la biologie apporte le formalisme et le cadre théorique pour pouvoir
comprendre et interpréter le comportement d’un tissu en réponse à une stimulation mécanique. Les tis-
sus biologiques sont des milieux complexes cellulaires, hétérogènes et actifs. Les concepts de la physique
de la matière molle permettent d’analyser une grande partie de leurs propriétés (tension de surface, visco-
élasticité, ...). Cependant de nombreuses pistes restent encore à explorer, à la fois sur le plan expérimental
et théorique, notamment les questions de la réponse fréquentielle, des non linéarités et du lien entre mé-
canique des cellules individuelles et mécanique des tissus.

Un des défis technologiques actuels de l’ingénierie tissulaire et de la biomécanique des tissus reste
de contrôler l’organisation spatiale de cellules individuelles afin de produire des tissus purement cel-
lulaires, sans matrice de soutien, organisés, stimulables et de grande taille. L’approche classique pour
mettre les cellules en interaction et les organiser est une approche 2D sur substrats microstructurés, loin
d’un environnement tissulaire 3D. Des techniques récentes visent à s’affranchir du substrat en restant
à 2D (feuillets cellulaires) ou à organiser les cellules dans l’espace dans une matrice (impression 3D).
Dans cette perspective, les agrégats multicellulaires constituent une piste intéressante car ils permettent
la culture 3D sans utiliser de matrice.

Pour pouvoir créer un assemblage purement cellulaire, organisé à 3D, épais et de grande taille, il faut
pouvoir agir à distance sur les cellules, pour les faire interagir, les organiser et les stimuler. Les forces
magnétiques, créées à distance par des champs externes, sont des candidats idéaux pour une telle ap-
plication, sous réserve de magnétiser au préalable les cellules, via l’internalisation de nanoparticules
magnétiques. L’équipe a ainsi récemment démontré qu’il était possible d’utiliser des forces magnétiques
pour développer des approches tissulaires 3D, et s’affranchir du substrat. En particulier, des cellules
souches magnétiques ont pu être confinées par des micro-aimants, puis organisées en tissu épais sous
forme de sphéroïdes.

L’utilisation de nanoparticules magnétiques comme outils pour la médecine régénératrice, et plus parti-
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2 .1. INTRODUCTION GÉNÉRALE

culièrement l’imagerie cellulaire IRM, commence à être très largement acceptée. Déjà utilisées comme
agents de contraste en clinique, les nanoparticules d’oxyde de fer (utilisées correctement) sont souvent
décrites comme biocompatibles. Néanmoins, les études de cytotoxicité des nanoparticules magnétiques,
bien que nombreuses, ne font pas consensus, en particulier du fait de la diversité des modèles biologiques
(jamais en environnement tissulaire 3D) et des techniques de mesures utilisées. A l’opposé, l’attention
portée à la bio-stabilité (biodégradation, biotransformation) sur le long terme des nanoparticules ma-
gnétiques dans leur cible intracellulaire est nouvelle dans le domaine de la nanomédecine. Aucune étude
quantitative d’une biodégradation intracellulaire des nanoparticules dans des structures tissulaires n’a été
effectuée.

Cette thèse souhaite contribuer au développement de nouvelles stratégies tissulaires 3D, aussi bien pour
les manipulations biophysiques, que pour le suivi de la nanotoxicité en environnement tissulaire. Elle
a donc pour but, de proposer d’une part, de nouveaux outils magnétiques pour former et déformer des
structures tissulaires 3D purement cellulaires, dans le contexte de l’étude de la rhéologie des tissus, et
d’autre part d’aborder la biodégradation de nanoparticules de manière quantitative dans un environne-
ment tissulaire.

...

Cette thèse se compose de deux parties indépendantes. Un chapitre de préliminaires présente les élé-
ments communs aux deux parties et nécessaires à la lecture de cette thèse : les agrégats multicellulaires
et les nanoparticules magnétiques d’oxyde de fer.

La Partie I de cette thèse se concentre sur l’étude des propriétés mécaniques statiques et dynamiques
d’agrégats cellulaires formés et stimulés magnétiquement. Le Chapitre I.3 présente l’état des connais-
sances et des techniques actuelles sur le sujet. Une méthode de moulage magnétique pour former des
agrégats magnétiques de grande taille et de forme contrôlée, et deux dispositifs expérimentaux de me-
sures ont été mis au point durant cette thèse. Le Chapitre I.4 présente leur développement. Le Chapitre
I.5 regroupe les résultats obtenus avec le tensiomètre magnétique sur les mesures de tension de surface
et l’observation de la réponse mécanique des agrégats en fonction de leur taille. Enfin, le Chapitre I.6
présente les mesures rhéologiques effectuées avec le rhéomètre tissulaire magnétique sur les comporte-
ments en loi puissance et non linéaires des agrégats.

La Partie II traite de la question du devenir des nanoparticules magnétiques au coeur des cellules d’un
tissu. Après une revue au Chapitre II.7 de l’état de l’art, l’ensemble des méthodes mises en place pour
quantifier de manière précise la biodégradation de ces matériaux, est présenté au Chapitre II.8. Une
dégradation impressionnante de nanoparticules de maghémite dans les tissus, est mise en évidence au
Chapitre II.9. Enfin, le Chapitre II.10 montre que les méthodes développées dans cette partie sont généra-
lisables à n’importe quel nanomatériau magnétique en considérant le cas de nanocubes et de nanodimers
puis en posant la question de la protection d’un coeur magnétique face à la dégradation.



2 | Préliminaires
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Les différents travaux exposés dans cette thèse ont comme point commun l’utilisation d’agrégats
multicellulaires magnétiques. Il convient donc de définir ce que sont ces agrégats et comment on peut
les rendre magnétiques. On présentera d’abord pourquoi les agrégats multicellulaires sont des objets
incontournables en biophysique, à la fois pour les études fondamentales sur la morphogénèse et la mé-
canique des tissus, ou bien plus appliquées avec les problématiques liées à l’ingénierie tissulaire. On
s’attachera ensuite à montrer brièvement pourquoi les nanomatériaux magnétiques connaissent de plus
en plus d’applications en lien avec le vivant et comment ils permettent de magnétiser les cellules. Ces
nouvelles utilisations à visées thérapeutiques soulèvent de nombreuses questions relatives à l’impact de
ces matériaux sur le vivant et à leur devenir dans l’environnement biologique.

2.1 Les agrégats multicellulaires

Les agrégats multicellulaires ou sphéroïdes sont des assemblages de cellules à trois dimensions (voir
Figure .2.1) qui sont de plus en plus utilisés en biologie, biophysique et en recherche biomédicale. Ils
constituent un modèle simplifié de tissus biologique. Les revues de R. Lin et S. Nath résument les avan-
cées récentes dans les techniques de formation et les applications des sphéroïdes [1, 2].

2.1.1 Un tissu biologique modèle

Dans un organisme vivant, les cellules sont connectées entre elles et avec une matrice de support appelée
matrice extracellulaire qui est constituée de protéines (collagène, élastine, laminine, ...). Ces interactions
cellules-cellules et cellules-matrice constituent un réseau complexe de communication gouverné par des
signaux biochimiques et mécaniques. C’est cette organisation complexe à trois dimensions que l’on ap-
pelle tissu biologique. L’environnement tissulaire est très important au bon fonctionnement des cellules.
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4 .2. PRÉLIMINAIRES
Eur. Phys. J. E (2013) 36: 84 Page 3 of 14

solution so as not to modify the environment of a ma-
jority of cells. Recently, for example, experiments were
performed on cell monolayers, although at room temper-
ature [28]. We propose here a new tool: applying shear
stress on thousands of aggregates placed between two par-
allel plates. This could in principle enable to get in a single
experiment both signatures of single intracellular cell rhe-
ology and intercellular one (i.e., cell-cell rearrangements).
Thus, at low deformations and fast shear rates, we expect
to probe the mean intracellular rheology and at large de-
formations or slow shear rates, one should begin to find the
signature of intercellular reorganizations. We believe that
our large amount of data could in a close future bring ro-
bust (ensemble-averaged) information on both single-cell
rheology and cell-cell rearrangements. We will insist here
on results that we interpret as dominated by single-cell
rhology and propose a model to explain our data.

1.3 Outline

Section 2 presents the methods to obtain the aggregates
and rheological measurements. Section 3 presents the re-
sponses of aggregates at different stresses (controlled shear
rate or controlled shear stress experiments). Section 4
presents a phenomenological model that qualitatively de-
scribes the salient features of the measured macroscopic
rheological curves.

2 Materials and methods

2.1 Preparation of aggregates

For these experiments, we used mouse embryonic carci-
noma F9 cell line (which will be further noted as F9 WT
for wild type) and its derivative F9(α−/−) which have
been knocked out for α-catenin. They were a generous gift
from A. Nagafuchi [29]. To generate spherical aggregates,
cells were dissociated and then reassembled in 15µl hang-
ing drops [5]. To dissociate cells, we rinsed the cell cul-
ture Petri dishes with a phosphate buffered saline solution
(DPBS, Pan Biotech, P04-36500), and added trypsin 1X
(Gibco/Invitrogen 25050) 0.1% and incubated for 3min.
We resuspended cells and we centrifuged them at 636 g
(2500 rpm) for 5min, then we diluted in order to have
different cell concentrations in the final solution. After
two days, the newly formed aggregates were transferred
into fresh culture medium filled sterile non-treated plas-
tic Petri dishes and then incubated on a gyratory shaker
(at 160 rpm, 5% CO2, 37 ◦C). Depending on the cellu-
lar type, the procedure takes three (for F9 WT cells) to
five days (for F9(α−/−) cells) and leads to spherical aggre-
gates ranging between 180 and 500µm in diameter, each
containing from 1500 to 35000 cells (see fig. 1A, B). The
number of aggregates deposited between the two plates
can vary from one experiment to another (see fig. 1C).
Therefore, the contact surface S between the aggregates
and the plates can also strongly vary. The force being pro-
portional to S, we will only be interested on the shape of
the curves obtained and not in their absolute value.

Fig. 1. (A) A single aggregate compressed between two par-
allel plates (side view). (B) Two-photon microscopy image of
a F9 WT aggregate. The intercellular space is visualized using
sulforhodamine B. (C) Rheometry set-up: hundreds of aggre-
gates between transparent parallel plates (bottom view).

2.2 Drug treatment

In order to inhibit actin polymerization, we exposed our
aggregates to latrunculin A [30] (L5163-100µg, Sigma) af-
ter confirming its reversible effect in cell culture. In our
case, there was no need to remove the serum from the CO2

independent medium, nor to use a large concentration of
drug, as its effects appeared in cell culture starting even
at a concentration of 1µM latrunculin A.

2.3 Rheometry set-up

We used a commercial controlled stress rheometer (An-
ton Paar MCR301 - Modular Compact Rheometer) with a
transparent parallel-plate geometry coupled to an optical
macroscopic observation system (fig. 1C). The parallel-
plate system consists of two smooth glass surfaces with
a roughness of approximately 2 nm. The lower plate is
fixed while the upper one (Anton Paar PP43/136.5/GL-
SN11471) can turn. The rheometer is equipped with a
Peltier System allowing us to control the desired tem-
perature, i.e., 37 ◦C. We completed our setup by using
a home-made plexiglass hood chamber which covers the
measuring system, avoiding medium evaporation and al-
lowing fast and accurate temperature control. The trans-
parency of glass plates allows us to follow the distribution

Tissue surface tension from the exact solution of the Laplace equation

Fig. 4: Scanning electron microscopy images of CHO (left) and
HUSMC (right) cell aggregate surfaces. The berry-like shape
of many of the CHO cells reveals limited adhesion between
surface and subsurface cells. The flattened shape of HUSMCs
implies that they strongly adhere to subsurface cells. These
surface morphologies are consistent with the measured values of
the corresponding surface tensions. The diameter of the shown
aggregates is about 500 micron.

also originated from a single batch, but compressions
were performed on both single and multiple (two to five)
aggregates, resulting in error similar to that of W-O and
W-T. For HUSMC four different batches of aggregates
were used and, due to the large forces needed, only single
aggregate compressions were performed. This may explain
the relatively large error (∼ 20%). The above results on
the values of the tensions suggest that multi-aggregate
compressions with aggregates from a single batch is the
most accurate way of experimentally determining σ. In
light of the earlier discussed relationship between tissue
surface tension and the intensity of binding between the
constituent cells, our results suggest that smooth muscle
cells adhere to each other with considerably greater
strength than the other cell types studied here. This
suggestion is further supported by fig. 4. The strong
adhesion between smooth muscle cells may be consistent
with their physiological role. These cells reside within
the walls of hollow organs (e.g. bladder, vasculature)
that are exposed to great mechanical load. Whereas it is
well demonstrated that most of the arterial wall stress is
supported by collagen fibers, it is also known that upon
arterial wall injury, smooth muscle cells quickly migrate
and proliferate at the lesion site. Thus one can hypoth-
esize that, because of their high cohesion (the strongest
that has ever been measured on a tissue or cell type by
tensiometry), they act as a first barrier (or “glue”) to
preserve the physical integrity of the vascular wall.
The fact that the data points {H/2R0,H/2R1} for all

our measurements fall on the universal curve predicted
by eq. (9) (fig. 5) confirms that the multicellular systems
studied here, similarly to water, are incompressible and
provides an additional validation for our method.
In summary, our results convincingly demonstrate that

embryonic tissues or multicellular aggregates composed
of embryonic cells (model tissues) can be characterized
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Fig. 5: Testing incompressibility through the universal function
given in eq. (9) (solid curve) to assess the incompressibility of
the (a) liquid and (b) tissue and multicellular spheroids used
in the compression measurements.

in terms of well-defined apparent surface tension that
can reproducibly be measured. The biological relevance
of these tensions is that they can be used to account
for observed morphogenetic tissue configurations as well
as quantitatively related to molecular parameters that
are difficult to evaluate by other methods. The compres-
sion plate tensiometry combined with the solution of the
Laplace equation presented here provides a novel, reli-
able and accurate way to determine interfacial tensions in
cases where most classical techniques fail (such as strongly
viscous or mutually buoyant liquids) and, to our knowl-
edge, the only method applicable to tissues.
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ticated and is thus not suitable for routine MCS
production, although the material is valuable for
many MCS-based tissue reconstruction applica-
tions.

Porous 3-D scaffolds (Fig. 3G) provide physical
support for cell self assembly. The approach is
largely motivated by the need to immobilize hepa-
tocyte spheroids for tissue engineering and BAL.
Isolated hepatocytes aggregate to MCS when seed-
ed onto scaffolds made of biomaterials such as al-
ginate [83, 84], gelatin [85], hyaluronan [86], or al-
ginate/galactosylated chitosan hybrid polymer

[87]. Synthetic materials like polyurethane foam
[88], self-assembled peptide scaffolds [89], fruc-
tose/galactose-modified polyamidoamine den-
drimer [90], galactosylated nanofiber meshes [91],
and poly-L-lactic acid matrices [92] also support
the liver spheroid and may prove useful for liver
tissue engineering and BAL. Currently, selection of
these methods is largely based on material avail-
ability to the users, although properties like
biodegradability and biocompatibility will soon be-
come major factors for consideration.

Figure 4. Demonstration of spheroid-generating techniques. (A) Hanging-drop method. Approximately 200 hanging drops each containing approximately
500 cells are deposited and grown under a 15-cm dish lid. (B) Morphology of hepatocyte spheroids formed in the hanging-drop culture. From left to right,
upper row: SK-Hep1, Hep3B, Huh7; lower row: HepG2, primary rat hepatocytes, PLC/PRF/5. Bar, 500 µm. (C) Nonadhesive surface. HepG2 cells cultured
in a PHEMA-coated 6-cm dish. (D) The MCS formed after 7 days in PHEMA-coated dish. Bar, 500 µm. (E) Micromolding technique. A scanning electron
microscope image of PEG micro-structures fabricated by photolithography. (F) Spheroid formation in the PEG microwells. (G) and (H) Self organization of
rat hepatocytes into spheroids on Primaria dishes on days 1 and 5, respectively. Bar, 150 µm.
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FIGURE .2.1 – Allure d’agrégats multicellulaires Image de microscopie électronique à balayage d’agré-
gats (A) de CHO (cellules d’ovaire de hamster) et (B) de cellules de la veine du cordon ombilical. (C)
Image en microscopie 2 photons d’un agrégat de F9, l’espace extracellulaire est marqué à la sulforhoda-
mine B. (D) Allure de sphéroïdes d’hépatocytes de rat. Adapté de [1, 3, 4].

En témoigne la plupart des cellules qui, cultivées de manière classique en monocouche dans des flasques
de culture, perdent certaines de leurs propriétés spécifiques et présentent des niveaux d’expression gé-
nique et protéique aberrants. Les cellules cultivées en monocouche ne sont donc pas un bon modèle car
elles ne sont pas représentatives des comportements in vivo [5, 6, 7].

Dans un agrégat multicellulaire, les cellules sont cultivées dans un environnement à trois dimensions
dans lequel les protéines de la matrice extracellulaire peuvent être incluses. Bien qu’ils ne possèdent pas
de vascularisation, ils présentent des propriétés biologiques proches de celles des tissus. Le sphéroïde
vise donc à reproduire les conditions natives des cellules en environnement tissulaire [1, 2].

2.1.2 Applications

On peut facilement contrôler (type et nombre de cellules) et manipuler ces tissus modèles. Ces agrégats
sont par conséquent utilisés dans un nombre croissant d’applications, de la biophysique à la recherche
biomédicale, en particulier pour l’ingénierie tissulaire et la médecine régénérative.

Recherche biomédicale

C’est dans le domaine de la recherche biomédicale que la culture d’agrégats à trois dimensions issus
d’une suspension de cellules a été initialement développée pour pallier les limites de la culture en mo-
nocouche [11, 12]. Ils sont très utilisés en recherche sur le cancer, par exemple pour développer et tester
de nouveaux traitements [2, 13]. En effet, les sphéroïdes constituent un excellent modèle des tumeurs en
reproduisant certaines des caractéristiques de l’environnement tumoral [8].

Les flux de nutriments et d’oxygène vers le coeur de l’agrégat ainsi que les flux de dioxyde de carbone
et de déchets métaboliques vers l’extérieur sont similaires à ceux observés sur les tissus non vascularisés
et les tumeurs (voir Figure .2.2). Pour les gros sphéroïdes (typiquement pour des tailles supérieures à
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tion and analysis methods become available. However, great care is
required to select the most appropriate model to match the needs
of each therapeutic investigation. For example, monocultures of
multicellular spheroids from human tumor cell lines have proven
to be a prevailing tool in the study of the microenvironmental
regulation of tumor cell physiology and therapeutic problems asso-
ciated with metabolic and proliferative gradients in a 3D cellular
context (Rodriguez-Enriquez et al., 2008). Spheroid monocultures
have thus contributed to our understanding of the altered respon-
siveness of chronically hypoxic tumor cells and the importance
of 3D cell–cell and cell–matrix interactions in radio- and chemo-
resistance (Shield et al., 2009). One continuing field of interest is the
combination of various drugs and/or radiosensitizers with single
and fractionated irradiation regimens. Here, the spheroid model is
particularly relevant since transient G2 delay, apoptosis induction
and late onset of DNA strand breaks following radiosensitization
are more pronounced in the 3D setting. The enormous body of
literature on multicellular tumor spheroids used in combinato-
rial therapy-oriented studies is thus continuously increasing and
has more or less frequently been reviewed by various researchers
(Desoize and Jardillier, 2000; Dubessy et al., 2000; Durand and
Olive, 2001; Friedrich et al., 2007b; Hirschberg et al., 2004; Kunz-
Schughart et al., 1998; Mueller-Klieser, 1987, 1997, 2000; Santini
et al., 1999).

According to the vast majority of literature reports, many treat-
ments are expected to lose efficacy in the 3D pathophysiological
environment, and spheroids are thus most frequently thought to
be a tool for negative selection to reduce animal testing or to evalu-
ate drug candidates with enhanced tissue distribution and efficacy.
Indeed, most therapeutic approaches were found to be less effec-
tive in 3D than in 2D cultures. This, however, cannot be generalized,
since some potential targets and signaling pathways especially

or even exclusively play a role in the 3D environment or milieu
(Barbone et al., 2008, Dardousis et al., 2007; Frankel et al., 2000;
Howes et al., 2007; Jelic, 2005; Poland et al., 2002). Consequently,
the spheroid model has also been increasingly recognized as a pri-
mary tool for positive selection in innovative drug development
initiatives.

It is undisputed that other 3D culture models such as multilayer
or gel-based assays are also of intermediate complexity relative to
monolayer and in vivo models. These intermediate models reflect
particular aspects of 3D cellular interactions and may even be
preferable to resemble some specific tumor entities, carcinogene-
sis processes or conditions such as the ones used to remodel breast
architecture, function, and neoplastic transformation (Nelson and
Bissell, 2005; Weaver and Bissell, 1999; Weaver et al., 1996). It is
also true that the continuous progress in tissue engineering, includ-
ing the development of various 3D scaffolds and bioreactor systems
has improved the diversity, fidelity and capacity of culture models
that can be used in cancer research (Friedrich et al., 2007a; Kunz-
Schughart et al., 2004). However, only a small number of these
systems are sufficiently well characterized to resemble the tumor-
like 3D cytoarchitecture as well as simulate the pathophysiological
micromilieu and tumor cell responses of the in vivo tumor state.
Hence, it seems important to once more underscore the flexibility
and challenges of the classical tumor spheroid monoculture model
in particular in the light of the latest methodological progress.

Some essential conceptual considerations for the successful
establishment of an initial spheroid-based drug screening plat-
form have been recently discussed (Friedrich et al., 2009). In this
report, a basic set-up is described which could be integrated into a
standard large scale drug test routine. The set-up requires a small
number of spheroids and a limited amount of drug, and it imple-
ments only some basic analytical endpoints such as spheroid and

Fig. 1. Combination of analytical images of spheroid median sections studied with different technologies: autoradiography, the tunnel assay, bioluminescence imaging, and
probing with oxygen microelectrodes. Together these measurements enable the concentric arrangement of cell proliferation, viability and the micromilieu in large spheroids
to be understood.

FIGURE .2.2 – Caractéristiques d’un sphéroïde Illustration de l’évolution de certains paramètres bio-
logiques en fonction de la distance au centre d’un agrégat multicellulaire. Extrait de [8].

type 1 (an essential component of the extracellular milieu
of living systems).

Inspired by earlier computer simulations of cell sorting
[18,19], we modeled the tissue-gel system on a cubic
lattice. We associated with each site of the lattice a spin
variable !, which accounts for the occupancy of the site
by either a gel particle (! ! 0) or a cell (! ! 1). The
interaction energy of the system is given by E !P
hr;r0iJ"!r;!r0#, where r and r0 label lattice nodes and

the sum runs over first, second, and third nearest neighbors.
The terms in the above sum may take either of the values
J"0; 0# ! $"gg, J"1; 1# ! $"cc, or J"1; 0# ! J"0; 1# !
$"cg, where the "’s are positive parameters accounting
for the strengths of gel-gel, cell-cell, and cell-gel interac-
tions, respectively. (It is assumed that a cell interacts to the
same extent with all the neighbors it comes in contact
with.) Separating interfacial and bulk terms in the energy,
we obtain (up to an irrelevant additive constant) E !
"cgNcg, where Ncg stands for the total number of cell-gel
bonds and "cg ! ""cc % "gg#=2$ "cg is proportional to
the cell-gel interfacial tension [22].

We simulated structure formation by the Monte Carlo
method using the Metropolis algorithm [23]. During a
Monte Carlo step (MCS), each cell from the aggregate-
gel interface had the opportunity to move once, exchanging
its position with a neighboring gel particle chosen by
chance. Cells were constrained to move within the gel.
The energy change, !E, corresponding to each move was
calculated and the new configuration accepted with a
probability P ! 1 if !E & 0 or P ! exp"$#!E# if !E>
0. Here # ! 1=ET is a measure of the spontaneous,
cytoskeleton-driven motion of cells. The average biologi-
cal fluctuation energy of a cell, ET , was shown to be
analogous to the thermal energy, kBT, of true liquid mole-
cules [24]. Its value depends on cell type and has been
estimated for certain embryonic chicken cells [9].

We first built cellular sheets both in silico and in vitro. In
case of real cells we printed 25 CHO cell aggregates into
various biopapers (i.e., biocompatible gels) either in a
square or hexagonal arrangement using the bioprinter in
Fig. 1. (For the preparation and handling of the spherical
cell aggregates, see Ref. [7] or Ref. [10].) As was shown
earlier [20], structure formation depends on the properties
of the biopaper. In agarose (known to represent nonadhe-
sive cellular environment and thus serving as control) no
fusion of the aggregates took place, a situation reproduced
in the simulations with large "cg=ET (results not shown).
In case of collagen, upon increasing its concentration
(decreasing "cg=ET in the simulations), the gel became
progressively more ‘‘permissive,’’ eventually facilitating
the rapid dispersion of the cells into the matrix (as shown
in Ref. [20]). Figure 2 presents the results of simulations
and printing for 1:0 mg=ml collagen concentration, when
sheetlike cellular structures formed. Cell viability at the
end of each fusion experiment was checked (with trypan

blue [25]; few dead cells were found in the center of the
sheets). Note that the sheet is a 3D structure, its thickness
being comparable to the aggregates’ diameter.

In Fig. 3 we present simulation results for long tubular
structures constructed via ‘‘layer-by-layer’’ deposition of
rings of aggregates and supporting gel. Our motivation to
consider tubes stems from the fact that they represent a
fundamental unit of organ design (e.g., vasculature, lung,
kidney, intestines) [26]. Three different arrangements, po-
tentially with a hollow interior (i.e., lumen) and real bio-
logical relevance are shown. In Fig. 3(a), aggregates are
made of a single cell type. Depending on the properties of
the embedding gel (i.e., the value of "cg=ET) the final
configuration is either a tube or the system breaks up into
solid spheres (reminiscent of the pearling instability in true

FIG. 1 (color). Special purpose 3D bioprinter with two me-
chanically driven extruders (left panel). One of the extruders
hosts the bioink cartridge (right panel), a micropipette (the one
shown has 500 $m inner diameter) with the spherical aggregate-
bioink particles. The other extruder prints the biopaper-hydrogel
scaffold. The x-y stage and the z directional motion of the
extruders are fully computer controlled.

FIG. 2. Sheet formation depends on the initial configuration
and the tissue-matrix interfacial tension. Two initial states, made
of model cell aggregates, 925 cells each, packed in (a) a hex-
agonal and (b) a square lattice, after 250 000 MCS evolve into
configurations shown in panels (c) ("cg=ET ! 0:8) and
(d) ("cg=ET ! 1:4), respectively. For identical parameters, fu-
sion from the hexagonal initial configuration is considerably
faster. (e),(f ) Similar structures of 25 aggregates of CHO cells
(500 $m in diameter) were embedded in 1:0 mg=ml collagen
type I. Compact sheets after 144 h of incubation are shown in
panels (g) and (h).
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properties of microtissues and tissue spheroids and associated
modulation of the tissue fusion process, remains to be elucidated.

5. Organ printing as directed tissue self-assembly

The term ‘‘directed tissue self-assembly’’ looks like a strange
combination of words because it is basically a contradiction of
terms. One can logically argue that it can be either ‘‘directed
assembly’’ or ‘‘self-assembly’’, but not both together. However, we
found an even more controversial combination of words in the title
of a recently published Nature paper: ‘‘Self-directed self-assembly
of nanoparticle/copolymer mixtures’’ [49]. It is interesting that the
authors of this paper use similar arguments in describing their
novel approach in nanotechnology which is different from the
scaffold-based approach: ‘‘Previous efforts have concentrated on
using such scaffolds to spatially arrange nanoscopic elements as
a strategy for tailoring the electrical, magnetic or photonic properties
of the material. Recent theoretical arguments have suggested that
synergistic interactions between self-organizing particles and a self-
assembling matrix material can lead to hierarchically ordered struc-
tures’’. Extrapolation of the last sentence in this quote provides
a powerful insight into similar principles of self-assembly based
scaffold-free tissue engineering. It appears that the terms ‘‘directed
self-assembly’’ and even ‘‘self-directed self-assembly’’ are accept-
able at least in the nanotechnology field. Self-assembly of closely
placed tissue spheroids by the tissue fusion process into macro-
tissue constructs is a documented proven reality confirmed by
different groups around the world. Direct contact of adjacent tissue
spheroids in a permissive environment is an essential precondition

for tissue fusion driven process of macrotissue construct self-
assembly. Thus, organ printing or robotic additive biomanufactur-
ing using precise layer-by-layer placement (‘‘direction’’) of self-
assembled tissue spheroids (‘‘bioink’’) in sprayed tissue fusion
permissive hydrogels (‘‘biopaper’’) is in essence an example of
technological implementation of the concept of ‘‘directed tissue
self-assembly’’ (Fig. 2). The scalability and suitability for automa-
tion with using special robotic bioprinters (Fig. 3) are probably the
most attractive aspects of directed tissue self-assembly
technologies.

Organ-printing technology using self-assembled tissue spher-
oids in certain aspects is also conceptually very close to the recently
invented concept of digital printing [50,51]. Conventional freeform
fabrication has already been adapted for printing a variety of
sophisticated 3D tissue engineered scaffolds from synthetic
biodegradable polymers with sequential bioreactor-based cellula-
rization (two step biofabrication process) making them especially
suitable for fabrication of hard tissues. The continuous rapid pro-
totyping technology based on simultaneous robotic dispensing or
photopolymerization of stimuli-sensitive biomaterials containing
living cells (one step biofabrication process) was also recently
applied to bioprinting soft tissues. However, continuous (analog)
rapid prototyping technology is usually limited to a single, homo-
geneous material such as hydrogels or hydrogel mixture with
specific rheological and stimuli-sensitive properties ensuring non-
destructive bioprocessing of living cells into 3D living tissue
construct. Digital printing offers much more flexibility in selection
materials for bioprinting. Digital (discrete) materials are funda-
mentally different from analog (continuous) materials [50,51].

Fig. 5. Bioprinting of segments of intraorgan branched vascular tree using solid vascular tissue spheroids: a) kidney intraorgan vascular tree; b) bioprinted segment of vascular tree;
c) physical model of bioassembly of tube-like vascular tissue construct using solid tissue spheroids; d) bioassembled ring-like vascular tissue constructs of tissue spheroids
fabricated from human smooth muscle cells. Tissue spheroids are labeled with green and red fluorescent stains in order to demonstrate absence of cell mixing during tissue fusion
process; e–g) sequential steps of morphological evolution of ring-like vascular tissue construct during tissue fusion process.
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fusion is a ubiquitous process during embryonic development and
can be recapitulated in vitro [45]. It has been shown that the
kinetics of tissue fusion of two rounded embryonic heart cushion
tissue explants placed in an hanging drop fits perfectly to fusion
kinetics described for two droplets of fluids [46]. Moreover, based
on direct measurement of surface tension and calculation of
viscosity, tissue spheroids are indeed fluidic-like structures [46].
Thus, tissue fusion is in essence a phenomenon of fluid mechanics
driven by surface tension forces and can be adequately explained by

physical laws and Malcolm Steinberg’s ‘‘differential adhesion
hypothesis’’ [28–30]. From another point, motile living cells, cyto-
skeleton and number, and redistribution and activation of cell
adhesion receptors are also essential for the tissue fusion process
[46,47]. The accumulation of ECM and associated restriction of cell
motility and enhancing tissue cohesion in tissue spheroids [48] can
change kinetics or impede the tissue spheroids’ fusion process.
Thus, the exact effect of accumulation of extracellular matrix and
specific ECM molecules, as well as ECM remodeling on material

Fig. 4. Roadmap for organ printing.

V. Mironov et al. / Biomaterials 30 (2009) 2164–2174 2169

fusion is a ubiquitous process during embryonic development and
can be recapitulated in vitro [45]. It has been shown that the
kinetics of tissue fusion of two rounded embryonic heart cushion
tissue explants placed in an hanging drop fits perfectly to fusion
kinetics described for two droplets of fluids [46]. Moreover, based
on direct measurement of surface tension and calculation of
viscosity, tissue spheroids are indeed fluidic-like structures [46].
Thus, tissue fusion is in essence a phenomenon of fluid mechanics
driven by surface tension forces and can be adequately explained by

physical laws and Malcolm Steinberg’s ‘‘differential adhesion
hypothesis’’ [28–30]. From another point, motile living cells, cyto-
skeleton and number, and redistribution and activation of cell
adhesion receptors are also essential for the tissue fusion process
[46,47]. The accumulation of ECM and associated restriction of cell
motility and enhancing tissue cohesion in tissue spheroids [48] can
change kinetics or impede the tissue spheroids’ fusion process.
Thus, the exact effect of accumulation of extracellular matrix and
specific ECM molecules, as well as ECM remodeling on material

Fig. 4. Roadmap for organ printing.

V. Mironov et al. / Biomaterials 30 (2009) 2164–2174 2169

A B

C

FIGURE .2.3 – Bio-impression 3D de tissus (A) Prototype de bio-imprimante 3D et sa cartouche conte-
nant des agrégats cellulaires de 500 µm de diamètre. (B) Anneau bio-imprimé avec des sphéroïdes
de muscle lisse, les agrégats fusionnent entre eux pour former ce motif élémentaire. (C) Principe de
construction d’un tissu complexe avec plusieurs types cellulaires. Adapté de [9, 10].
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500 µm), la diffusion peut devenir limitante. Ceci provoque l’apparition d’un coeur nécrotique au centre
de l’agrégat, d’une couche intermédiaire où les cellules sont quiescentes et d’une zone périphérique de
prolifération, comme cela est souvent le cas pour les tumeurs [2].
L’expression génique, la cinétique de croissance et les voies de transduction dans les sphéroïdes sont
représentatives de vraies tumeurs.

De plus, les agrégats sont relativement faciles à produire en quantité et de manière reproductible, ce qui
en fait des outils de choix pour le criblage de principes actifs ou les essais de traitements anti-tumoraux.
Ils sont également utilisés dans de nombreuses études pour la compréhension des mécanismes d’invasion
tumorale [14].

Ingénierie tissulaire et médecine régénérative

L’ingénierie tissulaire vise à construire à partir de cellules individuelles des tissus et des organes com-
plexes fonctionnels afin de réparer ou de remplacer des tissus ou organes endommagés. Elle permet
également de construire des modèles de tests pour les essais thérapeutiques. Parmi les voies de recherche
actuelles dans ce domaine, certaines utilisent des agrégats multicellulaires.

L’impression à trois dimensions constitue l’une des approches prometteuses de l’ingénierie tissulaire.
Les agrégats multicellulaires sont alors utilisés comme briques élémentaires (ou gouttes d’encre biolo-
gique) déposées de manière contrôlée au sein d’une matrice de soutien [10]. Les agrégats peuvent ensuite
fusionner pour former le tissu. La Figure .2.3 présente un prototype d’une bio-imprimante 3D et illustre
le principe de ces méthodes.

Une autre approche vise à utiliser des forces magnétiques pour assembler des tissus. Cet assemblage
magnétique peut être réalisé à différentes échelles. Des cellules individuelles peuvent être magnétisées
avec des nanoparticules magnétiques, leur assemblage en tissu est ensuite contrôlé dans l’espace et dans
le temps par des champs magnétiques extérieurs [15, 16, 17]. Sur le même principe des agrégats de
cellules peuvent être aimantés en mélangeant billes magnétiques et cellules lors de leur formation. La
position des agrégats est ensuite contrôlée grâce à des champs magnétiques pour créer des structures plus
complexes [18, 19, 20].

Biophysique

En tant que tissu modèle les agrégats multicellulaires sont des objets de choix en biophysique. Les tis-
sus biologiques sont des milieux complexes hors équilibre. Les physiciens se sont attachés à comprendre
leurs propriétés en utilisant des concepts de la physique de la matière molle, à la fois de manière théorique
et expérimentale [21]. Les sphéroïdes sont généralement décrits comme des liquides visco-élastiques
complexes. A la grande différence de la matière inerte, les agrégats ont une réponse active aux stimuli
extérieurs. Ceci enrichit les phénomènes observés. Les cellules sont capables de ressentir leur environ-
nement extérieur et d’adapter leur comportement en fonction. Par exemple la croissance d’un sphéroïde
est affectée par la contrainte de compression qu’il subit [22, 23, 24].
Pour étudier la morphogénèse, un processus complexe où mécanique et génétique sont imbriquées, les
agrégats cellulaires sont utiles pour isoler certains types de cellules de l’embryon et les caractériser de
manière contrôlée [25].
Par ailleurs, biophysique et ingénierie tissulaire se rejoignent dans le but commun de mieux comprendre
et de caractériser les propriétés physiques de ces agrégats afin de contrôler leur organisation [9].
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L’état de l’art des connaissances ainsi que les différents dispositifs expérimentaux existants pour étu-
dier les propriétés mécaniques et rhéologiques des agrégats multicellulaires sont présentés en détails
dans le Chapitre I.3.

2.1.3 Méthodes de formation

Il existe différentes techniques pour former des agrégats cellulaires. Elles visent toutes à augmenter loca-
lement la concentration de cellules en suspension pour favoriser la création de contacts cellule-cellule et
la formation d’une structure à trois dimensions. Voici un aperçu, illustré par la Figure .2.4, des techniques
les plus utilisées.

• La technique de la goutte pendante utilise l’effet de la gravité dans des gouttes liquides de quelques
dizaines de microlitres (typiquement 15 à 30 µL) déposées sur un couvercle retourné de boite de
pétri ou dans des plaques spéciales récemment commercialisées, pour concentrer les cellules (voir
Figure .2.4.A). Elles forment alors un agrégat. Cette technique offre un bon contrôle de la taille des
sphéroïdes ainsi formés, mais uniquement pour des petits agrégats (R < 200µm). Elle nécessite un
grand nombre de manipulations.

• La centrifugation à faible vitesse permet de concentrer les cellules dans un culot. Elles vont ensuite
se structurer en agrégat par développement des contacts cellule-cellule (Figure .2.4.B).

• L’encapsulation de cellules dans des sphères en hydrogel (par exemple d’alginate en utilisant une
méthode de coextrusion [24]) de diamètre typique 200-300 µm et d’épaisseur 5 à 35 µm per-
met d’obtenir après croissance des cellules encapsulées des sphéroïdes dont la taille est finement
contrôlée (Figure .2.4.C). La capsule en hydrogel est perméable aux nutriments.

• Des cellules en suspension sous agitation permanente peuvent s’agréger spontanément, mais la
taille des agrégats obtenus par cette technique reste mal contrôlée (Figure .2.4.D).

• Le dépôt de cellules sur une surface non adhérente permet de favoriser les contacts entre cellules
et donc la formation d’agrégats. La surface peut être rendue non adhérente par différents traite-
ments, par exemple le dépôt d’une fine couche d’agarose ou un greffage par des polymères (PEG
par exemple). Ces surfaces peuvent également être microtexturées avec des puits pour contrôler
la forme des structures formées (Figure .2.4.F). Cette méthode nécessite de nombreuses étapes de
manipulation.

• La condensation et lévitation magnétique concentrent à l’aide de champs magnétiques des cellules
qui ont été rendues magnétiques avec des nanoparticules d’oxyde de fer (Figure .2.4.E).

Toutes ces méthodes reposent sur la division et la croissance des cellules après les avoir mises en contact,
pour faire grossir l’agrégat. La taille des sphéroïdes obtenus est ainsi limitée par la diffusion des nutri-
ments (diamètre maximal de l’ordre de 300 µm), si l’on veut obtenir des agrégats de composition homo-
gène sans coeur nécrotique. Et les agrégats sont nécessairement sphériques.
Pouvoir fabriquer des agrégats de forme variable sur une grande gamme de taille (jusqu’à quelques mm)
représente un challenge important.
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FIGURE .2.4 – Méthodes de formation des agrégats (A) Méthode de la goutte pendante. (B) Forma-
tion par centrifugation. (C) Encapsulation dans un hydrogel. (D) Agitation permanente. (E) Méthodes
magnétiques de condensation. (F) Substrats microstructurés non adhérents. Adapté de [1, 2].
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2.2 Les nanoparticules magnétiques

Afin de palier les limitations des méthodes classiques de formation d’agrégats multicellulaires, nous
avons développé une technique de moulage magnétique pour former les agrégats de taille et de forme
contrôlées (elle est présentée au Chapitre I.4). Cela nécessite de faire internaliser aux cellules des nano-
particules magnétiques d’oxyde de fer.

2.2.1 Les nanomatériaux magnétiques et leurs applications au vivant

Les nanomatériaux sont des objets naturels ou manufacturés contenant des particules dont au moins l’une
des dimensions est comprise entre 1 et 100 nm 1. Ils sont de plus en plus utilisés dans des produits com-
merciaux (matériaux techniques, cosmétiques, catalyseur, électronique, optique, ...) et ils connaissent un
engouement récent pour les applications en biotechnologie et en nanomédecine. Du fait de leur taille
proche de celle des polymères biologiques (la largeur de la double hélice d’ADN fait 2 nm, un anticorps
a une taille typique de 15 nm) et de leur rapport surface sur volume très important, ce sont des objets de
choix pour développer des interactions avec le vivant [26].

Les nanomatériaux magnétiques ont l’avantage de posséder un moment magnétique et de pouvoir ainsi
être stimulés à distance par des champs magnétiques. Ceci multiplie le nombre de leurs applications.
Il existe de nombreuses voies de synthèse (par co-précipitation, décomposition thermique, en microé-
mulsion ou par synthèse hydrothermale) pour produire des particules magnétiques aux formes variées
(sphérique, cubique, cylindrique, en étoile ...) avec différentes compositions et enrobages possibles [27] :

• Les oxydes métalliques, tels que Fe3O4, γ −Fe2O3, MgFe2O4, MnFe2O4 ou CoFe2O4 sont cou-
ramment utilisés.

• Les métaux purs (état d’oxydation 0) comme le fer, le cobalt et le nickel forment des particules
possédant une forte aimantation. Elles sont cependant facilement oxydées ce qui provoque la perte
ou diminution de leurs propriétés magnétiques.

• Des alliages tels que CoPt3 et FePt.

Dans les applications au vivant, la majorité des particules utilisées sont en oxyde de fer (en magnétite
(Fe3O4) ou en maghémite (γ −Fe2O3)). Ceci est principalement dû à leur meilleure biocompatibilité à
faible dose et au fait que les cellules possèdent une voie métabolique du fer. De plus leur synthèse est
très bien maitrisée et elles possèdent un bon potentiel de biofonctionnalisation. Ces nanomatériaux sont
actuellement utilisés en essais pré-cliniques et certains produits ont déjà été approuvés sur le marché.
L’article de Cortajarena et al. passe en revue les essais cliniques en question [28].

Voici un aperçu des applications des nanoparticules magnétiques en nano-médecine :

• Du fait de leur propriétés magnétiques, elles modifient les temps de relaxation des protons situés
dans leur voisinage (diminution du temps de relaxation T2, ce qui conduit à une diminution de
l’intensité locale du signal). Ces suspensions sont injectées par voie intraveineuse. Elle servent
ainsi d’agent de contraste pour l’imagerie IRM en modifiant le contraste des zones où elles s’ac-

1. Recommandation de la Commission du 18 octobre 2011 relative à la définition des nanomatériaux, Journal officiel de
l’Union européenne, 20 octobre 2011, p. 40
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cumulent. Les nanoparticules d’oxyde de fer sont les seuls nanomatériaux d’oxydes métalliques à
avoir reçu l’autorisation d’utilisation en clinique comme agent de contraste (la liste des autorisa-
tions successives depuis 1996 est donnée en [28], ces produits ont depuis été arrêtés). Un grand
nombre d’essais cliniques sont en cours (recensement fait en avril 2014 dans [28]).
En médecine régénérative ces nanoparticules peuvent servir à la détection après transplantation
de cellules marquées magnétiquement. Ceci permet de suivre par IRM le devenir des cellules que
l’on a implantées.

• La méthode d’imagerie des particules magnétiques (MPI en anglais) est une nouvelle technique
d’imagerie médicale qui tire profit de la non-linéarité de l’aimantation des nanoparticules d’oxyde
de fer superparamagnétiques pour faire l’image de la répartition spatiale des nanoparticules avec
de très bonnes résolution, sensibilité et rapport signal à bruit [29].

• Les nanoparticules magnétiques peuvent servir de vecteurs magnétiques pour aller délivrer de ma-
nière ciblée et contrôlée magnétiquement des agents actifs, notamment dans les traitements contre
les tumeurs. Cette approche implique la fonctionnalisation des particules avec l’agent thérapeu-
tique qui peut être un anticorps, un peptide ou plus communément une drogue déjà approuvée
comme la doxorubicine [28, 30].

• Lorsqu’elles sont soumises à un champ magnétique oscillant à haute fréquence, les nanoparticules
génèrent un échauffement du milieu environnant, par transfert d’énergie magnétique en énergie
thermique, qui permet de détruire les cellules. Cette méthode est appelée hyperthermie magnétique
[31]. Des essais cliniques sont en cours en Allemagne pour le traitement des tumeurs cérébrales
avec le produit Nanotherm de MagForce [32]. Cette approche peut être combinée avec la vectori-
sation magnétique d’agents thérapeutiques, on parle d’approches multimodales.

• Ces propriétés de chauffage ont récemment été utilisées pour contrôler l’activité de certains neu-
rones. L’élévation locale de la température permet d’activer les neurones via des récepteurs ther-
mosensibles qu’on leur a fait exprimer. Cette technique est un analogue moins invasif de l’optogé-
nétique [33].

• Le chauffage de nanoparticules piégées dans un hydrogel thermosensible permet de délivrer des
principes actifs à la demande [34].

• Un médicament, le ferumoxytol est autorisé depuis 2009 pour traiter les carences en fer dues à des
maladies rénales chroniques [35].

• Le contrôle spatial et temporel de l’organisation de cellules magnétisées par des nanoparticules
magnétiques constitue une voie prometteuse pour l’ingénierie tissulaire [18, 16, 36, 37].

2.2.2 Description des nanoparticules utilisées

Les nanoparticules utilisées dans cette thèse sont des nanoparticules magnétiques d’oxyde de fer synthé-
tisées au laboratoire PHENIX (UMR8234), à l’exception des nanomatériaux (nanocubes, nanodimers et
nanofleurs) utilisés au chapitre II.10.
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Synthèse

Les nanoparticules utilisées sont constituées de maghémite γ−Fe2O3 (oxyde de fer de structure spinelle
inverse). Elles sont issues de l’oxydation de nanoparticules de magnétite Fe3O4 elles-mêmes formées
par co-précipitation d’ions Fe2+ et Fe3+ selon un procédé mis au point par Massart en 1981 [38]. Elles
ont un diamètre caractéristique de 8 nm et une polydispersité de 0,28. Un cliché de microscopie électro-
nique présente l’allure de ce nanomatériau en Figure .2.5. La solution de nanoparticules obtenue est une
suspension colloïdale.

50 nm

FIGURE .2.5 – Nanoparticules de maghémite Cliché de microscopie électronique en transmission des
nanoparticules de maghémite utilisées pour le marquage magnétique. Elles ont un diamètre moyen de 9
nm.

Stabilisation colloïdale et enrobage des nanoparticules

La stabilité de cette suspension colloïdale est gouvernée par la compétition entre les forces attractives
et répulsives entre nanoparticules. Les forces de type Van der Waals sont fortement attractives mais de
courte portée. La nature attractive ou répulsive des forces de type électrostatique dépend de la charge
de surface des nanoparticules. Enfin les interactions dipolaires entre nanoparticules sont attractives. Il
est important de s’assurer de la stabilité de la suspension afin d’éviter toute floculation. Pour cela, des
molécules de citrate C(CH3COOH)2(COOH)(OH) ont été adsorbées en surface des nanoparticules à la
fin de la synthèse. A pH physiologique, les groupes acides carboxyliques sont chargés négativement. La
présence de cette charge surfacique négative augmente les interactions électrostatiques répulsives entre
les particules et assure ainsi la stabilité de la suspension colloïdale. Pour éviter la désorption des molé-
cules de citrate, la phase aqueuse doit contenir du citrate libre en solution afin d’instaurer un équilibre
d’adsorption.
Il existe également d’autres stratégies. Il est par exemple possible d’enrober les particules de polymères
(par exemple de polyéthylène glycol (PEG), de dextran, de chitosane, ...) pour générer une répulsion
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stérique entre elles.

Propriétés magnétiques

Chaque nanoparticule porte un moment magnétique permanent. Elles sont en effet constituées d’un mo-
nodomaine de Weiss dans lequel les spins électroniques sont alignés. En absence de champ magnétique
extérieur, l’agitation thermique moyenne l’orientation des moments magnétiques des particules en solu-
tion. L’aimantation d’une telle suspension est donc nulle. En présence d’un champ magnétique extérieur,
les particules vont s’aligner selon ce champ et ainsi conférer une aimantation macroscopique à la suspen-
sion. On parle de propriétés superparamagnétiques. L’aimantation de la solution dépend de la valeur du
champ magnétique extérieur. La relation entre l’aimantation macroscopique de la solution et le champ
magnétique extérieur est régie par le formalisme de Langevin. La courbe d’aimantation des nanoparti-
cules utilisées est présentée en Figure .2.6. L’ajustement de cette courbe par une loi de Langevin pondérée
par une distribution log-normal de la taille permet de déterminer le diamètre caractéristique des nano-
particules ainsi que leur polydispersité (voir détails en II.8.3.2). Pour un échantillon donné la mesure de
l’aimantation macroscopique à saturation Msat

V permet de déterminer la quantité de nanoparticules (ex-
primée en masse de fer) présentes dans l’échantillon. Pour les nanoparticules utilisées, un gramme de fer
a une aimantation à saturation de 56.10−3 A.m2.
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FIGURE .2.6 – Courbe d’aimantation des nanoparticules Aimantation de la solution de nanoparticules
normalisée par l’aimantation à saturation en fonction du champ magnétique extérieur (mesure réalisée
avec un magnétomètre à échantillon vibrant ou VSM voir détails en II.8.2.1).

2.2.3 Internalisation par les cellules

Les nanoparticules sont internalisées par les cellules en suivant la voie d’endocytose. La Figure .2.7
présente les différentes étapes de ce processus d’internalisation. Dispersées dans le milieu de culture des
cellules, les nanoparticules s’adsorbent d’abord de manière non spécifique sur les membranes plasmiques
qui s’invaginent et conduisent à la formation de vésicules d’endocytose renfermant ces nanoparticules.
Ces vésicules transportent leur contenu jusqu’aux endosomes, vésicules préexistantes, avec lesquels elles
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FIGURE .2.7 – Internalisation cellulaire des nanoparticules (1) Adsorption non spécifique des nano-
particules sur la membrane plasmique. (2) Invagination de la membrane. (3) Formation par endocytose de
vésicules intracellulaires contenant les nanoparticules. (4) Ces vésicules fusionnent avec les endosomes
où les nanoparticules sont stockées.

5μm

Noyau

FIGURE .2.8 – Cellule aux endosomes chargés en nanoparticules Image de microscopie électronique
en transmission d’une cellule adhérente après marquage magnétique. Les nanoparticules ont un fort
contraste car elles sont denses aux électrons. Elles sont localisées dans les endosomes de la cellule
(indiqués par des flèches).
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fusionnent. Les endosomes se chargent progressivement en nanoparticules. La Figure .2.8 présente une
image de microscopie électronique en transmission illustrant la localisation des nanoparticules à la suite
du marquage magnétique.

Dans la suite de cette thèse on parlera de marquage magnétique pour désigner cette étape d’internali-
sation et l’on désignera comme cellules marquées des cellules qui contiennent des nanoparticules.

Les deux paramètres qui contrôlent la quantité de nanoparticules par cellule sont la concentration des
nanoparticules dans la solution d’incubation (exprimée par la concentration en fer) et le temps d’incuba-
tion durant lequel on laisse les cellules et les nanoparticules en contact [39]. Plus la concentration en fer
et le temps d’incubation sont importants, plus la quantité de nanoparticules capturées est importante. La
masse de fer par cellule peut être mesurée par une méthode de magnétophorèse (voir détail en Annexe
A). On observe une saturation du chargement cellulaire en nanoparticules avec la concentration et le
temps d’incubation.

L’enrobage des nanoparticules joue un rôle important sur l’internalisation en facilitant ou non les in-
teractions avec les cellules. Par exemple, les charges négatives portées par les groupes citrate, facilitent
l’interaction avec les sites cationiques de la membrane plasmique, et améliorent donc l’internalisation.
Pour que la quantité de nanoparticules soit homogène sur une population de cellules, il est très impor-
tant que la solution d’incubation soit stable pour que les particules interagissent individuellement avec
la membrane et ne forme pas des agrégats, ce qui rendrait l’internalisation très inhomogène. Afin de
s’assurer de la stabilité de la suspension, du citrate libre est systématiquement ajouté au milieu utilisé
pour le marquage magnétique.

2.2.4 Questions de la toxicité et la bio-transformation des nanomatériaux

Les propriétés remarquables des nanomatériaux (taille, surface exposée et réactivité importante) qui
rendent possibles les applications évoquées précédemment sont également sources d’inquiétudes quant
à la potentielle toxicité de ces objets [40]. Leur taille leur permet de diffuser facilement à travers les
membranes et barrières biologiques et leur réactivité de surface peut générer des radicaux libres. Ceci
provoque un stress cellulaire qui impacte certains mécanismes de la cellule et peut même induire une
cytotoxicité. Les nanomatériaux sont présents de manière naturelle dans l’environnement, notamment
les particules en magnétite ou maghémite qui sont produites lors de combustions ou d’éruptions volca-
niques. Mais le boom des nanotechnologies augmente considérablement notre exposition, jusqu’à de-
venir aujourd’hui une question de santé publique. Du trajet en métro qui nous expose quotidiennement
à des niveaux importants de nanomatériaux (notamment d’oxyde de fer) [41], aux besoins d’améliorer
les méthodes de traitement des eaux usées et des déchets [42], la toxicité et le devenir des nanomaté-
riaux sont des questions d’actualité. Tout particulièrement pour les applications en nanomédecine où les
bienfaits du traitement ne doivent pas être contrebalancés par la toxicité des nanomatériaux utilisés pour
pouvoir espérer être utilisé en clinique.

Les études sur la toxicité des nanomatériaux se limitent jusqu’à présent à évaluer la cytotoxicité im-
médiate en réponse à une certaine dose de nanomatériaux [43]. Les études récentes montrent que même
lorsque la dose globale reste inférieure au niveau cytotoxique, des effets d’accumulations locales peuvent
engendrer des dérèglements fins de certains processus cellulaires (organisation du cytosquelette, acti-
vation de voies de signalisation, expression de certains gènes, ...) [44]. Ce constat impose d’enrichir,
d’élargir et d’uniformiser les tests pour évaluer la toxicité des nanomatériaux. Une définition commune
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de critères relatifs à la toxicité est aussi nécessaire.

Les nanoparticules d’oxyde de fer semblent néanmoins être bien tolérées par les cellules à faibles doses.
De nombreuses études ont mis en évidence une cytotoxicité nulle ou faible. Des études récentes montrent
que l’internalisation de particules de maghémite dans des cellules souches mésenchymateuses et des cel-
lules embryonnaires de souris n’altère pas leur potentiel de différenciation en deçà d’une certaine quantité
de fer par cellules [45]. Néanmoins les effets des nanoparticules d’oxyde de fer sur les cellules ne sont
pas nuls et il convient de les caractériser et comprendre en détails les mécanismes en oeuvre. Pour ce
faire il existe un réel besoin de standardisation des études de toxicité [46].

Dans l’environnement intracellulaire, les nanoparticules peuvent être bio-dégradées et perdre leur struc-
ture cristalline [47]. La toxicité est souvent associée aux produits de dégradation (notamment les ions
fer libres qui peuvent générer des radicaux libres via la réaction de Fenton). Il existe peu d’études quan-
titatives et à long terme sur les bio-transformations subies par les nanoparticules dans l’environnement
intracellulaire. Ces questions sont particulièrement importantes pour les applications en médecine régé-
nérative où les particules restent à terme confinées dans les cellules implantées.

L’état de l’art sur la toxicité, l’impact sur les cellules et le devenir sur le long terme des nanoparticules
magnétiques en oxyde de fer est détaillé au Chapitre II.7.

Les propriétés magnétiques des cellules ayant internalisé les nanoparticules d’oxyde de fer vont
nous permettre de former des agrégats multicellulaires de taille et de forme souhaitées, pour ensuite les
déformer via des forces magnétiques à distance, afin d’étudier leur réponse mécanique (Partie I). Ces
agrégats magnétiques constituent également un modèle idéal pour l’étude de la biotransformation et du
devenir intracellulaire des nanomatériaux (Partie II).
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Ce chapitre présente une sélection de l’état des connaissances sur les propriétés mécaniques des
tissus biologiques. Après une rapide description de l’architecture biologique de la cellule et des tissus,
une brève revue des propriétés rhéologiques d’une cellule unique sera faite. Il est en effet nécessaire de
caractériser et de comprendre la réponse de la brique élémentaire, la cellule, avant d’appréhender les
propriétés d’un assemblage plus complexe, le tissu. Enfin, on se concentrera sur la physique de tissus
biologiques et sur les différentes techniques expérimentales utilisées pour conduire ces études.

3.1 De la cellule au tissu : un matériau complexe

Les tissus biologiques sont constitués de cellules en contact entre elles et avec la matrice extracellu-
laire (ECM). Ces deux constituants contribuent à la mécanique de ce matériau hétérogène, cellulaire et
actif. La composition relative en matrice et en cellules varie selon le type de tissu. Les tissus conjonctifs
contiennent beaucoup d’ECM entourant chaque cellule (cartilage, cornée, ...), tandis que les épitheliums
(épiderme, muqueuses, ...) sont principalement constitués de cellules adhérant entre elles.

Cytosquelette des cellules

La forme d’une cellule ainsi que ses fonctions mécaniques sont assurées par son cytosquelette. Le cytos-
quelette est un réseau dynamique de filaments de protéines, qui s’étend dans toute la cellule et dont la
structure est sans cesse renouvelée. La cellule consomme de l’énergie en continu pour désassembler (dé-
polymérisation) et réassembler (polymérisation) son cytosquelette. Ceci lui permet de changer de forme,
se contracter, se déplacer, se diviser et ainsi réagir à son environnement. Ces propriétés dynamiques
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différencient notamment les cellules de la matière inerte. Le cytosquelette d’une cellule eucaryote est
constitué de trois types de protéines :

• Les filaments d’actine ou microfilaments sont issus de la polymérisation de monomères d’actine et
forment une structure semiflexible (longueur de persistence de 17 µm). Ces filaments sont présents
dans le cortex d’actine en périphérie de la cellule sous la membrane et peuvent également former
des fibres de stress en reliant les complexes d’adhésion entre eux. Cette organisation est illustrée
par la Figure I.3.1. Le réseau d’actine, couplé aux protéines myosines, qui sont des moteurs mo-
léculaires permettant de faire coulisser les microfilaments les uns par rapport aux autres, possède
des propriétés contractiles. Le réseau actine-myosine met le cytosquelette en tension en exerçant
des forces sur les points d’adhésion de la cellule.

• Les microtubules, formés par la polymérisation de monomères tubulines, sont des filaments plus
rigides (longueur de persistance de quelques milimètres) qui radient généralement à partir du cen-
trosome vers la membrane plasmique. Ils servent au transport intracellulaire et jouent un rôle
important dans l’établissement de la polarité cellulaire, notamment au moment de la mitose.

• Les filaments intermédiaires regroupent différentes protéines qui sont tissus spécifiques (par exemple
la kératine dans les cellules épithéliales ou la desmine dans les cellules musculaires). Ces filaments
influencent la réponse mécanique de la cellule surtout aux grandes déformations lorsqu’ils sont mis
sous tension [48].

Tous ces constituants du cytosquelette sont connectés entre eux, au noyau et à la membrane cellulaire. Il
est ainsi difficile de séparer les contributions de chacun dans la réponse mécanique globale de la cellule.

Matrice extracellulaire

La matrice extracellulaire est un réseau interconnecté de macromolécules, constitué de protéines (colla-
gène, élastine, fibronectine et laminine) et de polysaccharides (glycosaminoglycanes) qui sont sécrétées
et orientées localement par les cellules. La composition précise et l’organisation est spécifique de chaque
tissu.
La matrice extracellulaire possède un rôle structural. Le collagène et les glycosaminoglycanes peuvent
par exemple créer des structures rigides (cartilage ou tendon) tandis que l’élastine est indispensable à la
structure et aux propriétés des artères et de la peau.
Elle assure également un rôle important pour l’adhésion cellulaire via les fibronectines.
Enfin elle joue un rôle de régulation des processus cellulaires via des signaux physiques (augmentation de
la rigidité par exemple) et/ou chimiques (interaction avec des facteurs de croissance circulants) [50, 51].

La cellule interagit avec son environnement cellulaire ou matriciel via les adhésions qu’elle peut dé-
velopper.

Adhésions cellule-cellule

Les liaisons cellules-cellules sont assurées par des protéines transmembranaires qui interagissent via
leurs domaines extracellulaires. On distingue 4 familles, qui sont présentées sur la Figure I.3.2 : les
cadhérines, les immunoglobulines, les sélectines et certaines intégrines.
La famille des cadhérines a été la plus étudiée et caractérisée jusqu’à présent. La liaison entre deux
domaines extracellulaires des cadhérines est dépendante de la présence de calcium (d’où leur nom). La
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FIGURE I.3.1 – Réseau de filaments d’actine dans une cellule adhérente Image de microscopie confo-
cale issue de la fusion des différents plans sur la hauteur de l’échantillon. L’actine est marquée à la
phalloïdine. Le code couleur correspond à la hauteur du plan correspondant. Image réalisée par Howard
Vindin.

figures/chapitre1/adhesion.pdf

FIGURE I.3.2 – Protéines responsables de l’adhésion cellulaire Illustration des 4 types de protéines
permettant aux cellules d’adhérer entre elles ou à la matrice extracellulaire. Extrait de [49].
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fixation de Ca2+ permet de rigidifier les domaines extracellulaires et rend ainsi possible l’établissement
d’interactions homotypiques. Les cadhérines sont reliées au cytosquelette via les α-caténines.

Adhésions cellule-matrice

L’adhésion entre les cellules et la matrice extracellulaire est assurée par les protéines transmembranaires
intégrines. Leur domaine extracellulaire est capable d’interagir, via des interactions calcium ou magné-
sium dépendantes, avec des domaines de certaines protéines de la matrice, notamment la fibronectine, le
collagène et la laminine (voir Figure I.3.2). La partie intracellulaire des intégrines est reliée au cytosque-
lette de la cellule par le biais de protéines d’ancrage. Ceci participe à la perception de l’environnement
physique par la cellule.

3.2 Rhéologie d’une cellule unique

La rhéologie d’une cellule dépend principalement des contributions de son cytosquelette [52]. Des sys-
tèmes in vitro de réseaux d’actine reconstitués reproduisent certaines propriétés rhéologiques des cel-
lules [53]. De manière intéressante, les cellules sont bien moins rigides (module élastique de l’ordre de
la centaine au kiloPascal) que les constituants du cytosquelette. Les filaments d’actine ont par exemple
un module d’Young de l’ordre du gigaPascal. Cette différence s’explique par le fait que ces fibres sont
sollicitées le plus souvent en flexion et que les processus dynamiques réduisent eux aussi la rigidité de
l’ensemble. Aux grandes déformations, la contribution des propriétés mécaniques du noyau devient non
négligeable. Les cellules possèdent une structure multi-échelle. Elles présentent donc une rhéologie très
riche avec un comportement en loi puissance et de fortes non linéarités [54, 55, 56].

3.2.1 Méthodes expérimentales pour étudier la mécanique d’une cellule

Pour étudier les propriétés mécaniques d’un objet il faut le soumettre à une force et mesurer la déforma-
tion qui en résulte, ou vice versa, imposer une déformation et mesurer la force à appliquer. Accéder aux
propriétés rhéologiques des cellules est en soi un défi technologique. Du fait de leur taille et de leur faible
rigidité, les forces et déplacements mis en jeu sont faibles, respectivement de l’ordre du picoNewton et
du nanomètre.
Au cours des dernières décennies, le développement d’outils modernes de microrhéologie, tels que les
pinces magnétiques, les pinces optiques, des techniques d’indentation ou d’étirement cellulaire, a rendu
possible de telles mesures. La Figure I.3.3 présente ces différentes méthodes, leurs avantages et inconvé-
nients. Les mesures à l’échelle de la cellule sont délicates à comparer, car chaque technique peut sonder
des contributions différentes de la réponse mécanique. La taille de la sonde utilisée, sa forme et sa fonc-
tionnalisation ainsi que la résolution temporelle déterminent quelles sont les propriétés mesurées. Des
billes reliées via des protéines d’adhésion aux fibres de stress de la cellule mettront en évidence des
processus différents de ceux mis en jeux lorsqu’une pointe de microscope à force atomique vient inden-
ter le cortex ou lorsque l’on étire une cellule entière entre deux microplaques. Ces techniques mesurent
ainsi différents aspects de la rhéologie cellulaire. Les résultats dépendent aussi de zone de la cellule sur
laquelle est faite la mesure [57]. De plus il existe une forte variabilité entre les différentes cellules [58].

Un consensus a cependant pu émerger et il laisse apparaître certains aspects universels de la réponse
mécanique d’une cellule. Nous allons en présenter les principales caractéristiques.
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the full range of the irritatingly rich and complex viscoelastic behavior of cells, including plasticity
and shear thinning, and reported stiffness values of the cell interior in the range of 2 to 50 Pa.

Why are cells so soft? The filamentous network of the cytoskeleton, when viewed in isolation,
is actually made of rather strong materials. Intermediate filaments, for example, keratin, which is
the main component of wool, have a stiffness (1–5 GPa) and tensile strength (0.2 GPa) that make
them a useful material for many technical applications (2). The cytoskeletal protein actin, the most
abundant intracellular protein, has a Young’s modulus in the range of 1–2 GPa (2). The cell as a
material, however, is approximately six orders of magnitude softer (Figure 1) for the same reason
as why a wool jumper is soft to the touch: The volume fraction of the keratin fibers is low, and the
individual fibers undergo bending rather than stretching deformations. In cells, the metastability,
or dynamics, of the fiber network reduces the overall stiffness further still.

From the measured value of cell stiffness, however, it is impossible to estimate the relative con-
tributions of volume fraction, filament bending, cross-linker stretching, and dynamic remodeling
mechanisms. The concept of cell stiffness as a single number neglects, or rather averages over,
any inhomogeneity, granularity, anisotropy, nonlinearity, and time fluctuations. Moreover, the
particularities of this averaging depend on the probe, e.g., its shape, size, surface functionalization,
contact time with the cell, or position relative to the cell body. The averaging further depends on
the applied force or deformation magnitude and on the time or frequency range over which the
measurement is performed. Different measurement techniques therefore measure different facets
of cell rheology, and each has particular characteristics, advantages, and limitations (Table 1).

Large range of frequencies (0.01–1,000 Hz) 
Parallel measurements of ~100 cells possible
High time resolution of stiffness changes (~1 s)

Large range of forces (up to ~100 nN)
Good measurement throughput (30 cells h–1)

High time resolution of stiffness changes
(~1 s)
Good measurement throughput (30 cells h–1)

Large range of forces (up to ~1 °N) 
Control of cellular prestress

Quantitative measurements of shear modulus
possible
High frequency (up to 100 kHz)

Maximum specific torque
<140 Pa 

Only for unidirectional
forces
No frequency modulation
(lock-in) possible

Low throughput
No subcellular resolution

Only for soft materials
(G << 100 Pa)

44, 55, 64

25, 102

14, 103

35, 63, 65

48, 104

Magnetic twisting
cytometry with
optical detection
of bead movements 

Magnetic tweezers 

Optical tweezers 

Microplate
rheometer 

Particle tracking
microrheology

High spatial resolution (10 nm, depending on
tip geometry)
Quantitative measurements of shear modulus
possible
High time resolution of stiffness changes (~1 s)
Large range of forces (up to ~100 nN)

•
•
•

•
•

•
 
•

•
•

•
 
•

•

•

•
•

Low scanning speed
Low throughput

•

•
 
•

Maximum forces <500 pN
Heating caused by laser
traps 

•
•

•
•

•

•
•

51, 100, 101Atomic force
microscopy 

AdvantagesMethod Limitations References

Table 1 Comparison of common methods to measure cell rheology
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FIGURE I.3.3 – Techniques expérimentales pour étudier la mécanique des cellules uniques Un mi-
croscope à force atomique vient indenter la surface de la cellule avec une poutre cantilever, la déflexion
de la poutre due à la réponse cellulaire est mesurée par la déflexion d’un laser. Des billes fonctionnalisées
avec des protéines d’adhésion peuvent être fixées à la membrane cellulaire, on peut ensuite exercer des
forces ou des couples grâce à des champs magnétiques ou un piège optique et mesurer le déplacement
des billes. Les méthodes de microrhéologie par tracking suivent le mouvement forcé ou spontané de
traceurs intracellulaires pour en déduire les propriétés rhéologiques. Le microrhéomètre entre deux
plaques permet d’étirer ou de compresser une cellule entière. Extrait de [56].
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3.2.2 Loi puissance

Un ensemble récent d’expériences utilisant des techniques expérimentales différentes sur des types cel-
lulaires variés, a mis à jour des comportements mécaniques communs [59]. La principale caractéristique
de la rhéologie des cellules est l’existence d’une réponse en loi puissance.

La manière la plus simple de présenter ce comportement est de se placer en régime temporel et de
considérer une expérience de fluage où une cellule est soumise à une contrainte constante σ0. La défor-
mation normalisée ε(t) de la cellule dépend alors du temps à la puissance α . On peut définir la fonction
de fluage J(t) qui s’écrit :

J(t) =
ε(t)
σ0

= j0

(
t
t0

)α

(3.2.1)

Le préfacteur j0 est proportionnel à l’inverse d’un module élastique. Le temps est renormalisé par t0, que
l’on fixe arbitrairement à 1 s. La valeur choisie pour t0 ne modifie pas l’exposant α , c’est un système
invariant dans le temps. L’exposant α est compris entre zéro et un. Le cas α = 0 correspond à un compor-
tement de solide purement élastique (on retrouve la loi de Hooke) tandis que pour un liquide purement
visqueux, α = 1 (on retrouve la loi des fluides newtoniens). La Figure I.3.4 illustre la déformation de ces
deux comportements limites et montre que les cellules se déforment en suivant cette loi avec un exposant
intermédiaire, ici autour de 0,3 pour des cellules F9 (la mesure a été réalisée avec un rhéomètre à bille
magnétique) [56].

MR41CH04-Fabry ARI 3 June 2011 7:57

Elastic

Viscous

0 5 10 15 20

0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

1.2

Time (s)

d(
t)

/d
m

ax

PAA  (β = 0)

PDMS (β = 1)
Cell (β ≈ 0.3)

Figure 3
Power-law creep response. Experimental creep response of an elastic material [polyacrylamide-bis-
acrylamide (PAA) hydrogel; blue curve], a viscous material [polydimethylsiloxane (PDMS) silicone oil; red
curve], and a cell (F9 embryonic carcinoma; purple curve) measured with a magnetic bead rheometer. In each
case, the creep response follows a power law, with an exponent of zero for the elastic hydrogel, unity for the
viscous silicone oil, and 0.3 for F9 cells.

In this equation, the prefactor j0 characterizes the softness or compliance of the material, which
is the inverse of stiffness. Time is normalized by a timescale τ 0, which can be arbitrarily set to 1 s
or any other convenient value. Changing τ 0 does not change the value of the power-law exponent
β. Such behavior is termed timescale invariant.

Often, the material is probed not with a constant force but instead with a sinusoidally varying
force, in which case the ratio of the Fourier-transformed displacement and force defines the
complex modulus of the material G(ω) = d (ω)/F (ω) as a function of the radian frequency ω.
Equation 1 then transforms to a power law with the same exponent β (43),

G(ω) = 1/j0 · (iωτ0)β$(1 − β),

with $ denoting the gamma function and i denoting the imaginary number i2 = −1.
The power-law exponent describes the viscoelastic behavior of a material in a very economical

way. If β approaches zero, then Equation 1 simplifies to d/F = j0, which is Hooke’s law of
elastic deformations. All the deformation energy is elastically stored in the material, and after the
external force is removed, the material springs back to its original shape. If β approaches unity,
Equation 1 simplifies to d/F = j0 · t, which is Newton’s law of viscous deformations. The material
is unable to elastically store the deformation energy, which is dissipated as heat. After the external
force is removed, the material remains in its deformed state. At intermediate values of β, both
elastic and dissipative mechanisms coexist (Figure 3). Higher β values point to a more dissipative
behavior and lower values to a more elastic behavior. In cells, measured β values are typically
between 0.1 and 0.5.

2.4. Implications for Our Understanding of Cell Mechanics
Power-law rheology and the applicability of Equation 1 have been confirmed in a large number
of different cell types as measured with many different techniques and over an exceedingly large
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FIGURE I.3.4 – Réponse de fluage en loi puissance Trois matériaux différents : un matériau élastique
(hydrogel de polyacrylamide-bis-acrylamyde : PAA, courbe violette), un matériau visqueux (huile sili-
cone de polydimethylsiloxane : PDMS, courbe bleue) et une cellule F9 (courbe rouge) sont soumis à une
contrainte constante non nulle entre t = 5 s et t = 15 s. Les déformations (normalisées par la déformation
maximale) qui en résultent suivent dans chacun des cas une loi puissance avec un exposant nul pour
l’hydrogel élastique, valant 1 pour l’huile visqueuse et 0,3 pour la cellule. Extrait de [56].
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Si l’on se place en régime fréquentiel et que l’on considère une expérience de rhéologie oscillatoire, où
la cellule est soumise à une contrainte sinusoïdale de pulsation ω variable, on définit le module complexe
viscoélastique :

G∗(ω) = |G∗(ω)|e jφ(ω) =
σ(ω)

ε(ω)
(3.2.2)

Pour un matériau ayant une rhéologie en loi puissance (equ. 3.2.1), on peut calculer l’expression de G∗

[60] :

|G∗(ω)|= ωαtα
0

j0Γ(1+α)
(3.2.3)

φ =
απ

2
(3.2.4)

où Γ est la fonction d’Euler. Le module de G∗ suit donc lui aussi une loi puissance de la pulsation ω avec
le même exposant α que la fonction de fluage J(t), tandis que la phase est une constante fixée par α .

Les modèles rhéologiques classiques pour les fluides viscoélastiques, comportant un nombre fini de
temps de relaxation (nombre fini de ressorts et de pistons), ne sont pas suffisants pour décrire la réponse
d’une cellule. Il n’y a pas de temps ou de processus de relaxation qui domine, c’est un continuum de
temps et de processus associés qui sont à l’oeuvre.
On retrouve ainsi un comportement en loi puissance lorsque que l’on place en série une infinité de blocs
élémentaires ayant des temps de relaxation différents (de type Kelvin Voigt par exemple, les temps de
relaxation sont tirés aléatoirement parmi une distribution en loi puissance) [60].
Des études théoriques ont montré qu’un modèle fractal pour le cytosquelette permettait également de
retrouver ces comportements en loi puissance, l’exposant étant lié à la dimension fractale [61]. Ces lois
puissances pourraient donc provenir de la structure multi-échelle du cytosquelette.

En réalité la réponse de la cellule est encore plus complexe, c’est une loi puissance par morceau (voir la
Figure I.3.5 qui présente le fluage d’une cellule en fonction du temps en échelle log-log). A temps très
court (inférieur à 10 ms) ou à haute fréquence (supérieure à 100 Hz), la loi puissance observée (α ' 0,75)
correspond à la réponse du réseau d’actine. Pour des temps plus longs (10 ms à la dizaine, voire centaine
de secondes), on trouve un exposant plus faible compris en général entre 0,05 et 0,35. Aux temps encore
plus longs, l’exposant augmente (α ' 0,5), les mécanismes associés à ce comportement demeurent in-
connus [62, 63].
La majorité des mesures effectuées a été réalisée dans la gamme 0,01 s à 100 s, les exposants obtenus
sont tous répartis autour de la valeur α ' 0,2 quel que soit le type de cellules utilisées [59, 60].

Les comportements en loi puissance sont habituels en matière molle (mousses, émulsions, colloïdes). Le
cadre théorique pour décrire les similarités rhéologiques de ces différents matériaux a été proposé par
Sollich avec son modèle de « Soft Glassy Material » [64, 65]. Les propriétés découlent de la structure
désordonnée et de la métastabilité du milieu. Les constituants du milieu sont maintenus en place par
des forces attractives faibles, telles que l’agitation thermique suffit à modifier leur position. La rhéologie
en loi puissance découle des caractéristiques du paysage énergétique du milieu (large distribution de la
profondeur des puits de potentiel). Cette description peut être appliquée aux cellules, la température ef-
fective de la cellule est générée par les processus actifs qui consomment de l’ATP (activité des moteurs
moléculaires du réseau acto-myosine par exemple) et est reliée à la valeur de l’exposant α [66].

Des expériences ont été réalisées en utilisant des inhibiteurs pour observer l’effet de certaines protéines
du cytosquelette sur la rhéologie des cellules [67, 68, 69]. Quelles que soient les protéines visées, la
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the applied stress following two distinct regimes: at 
high frequency (>100 Hz) it is in a fast regime that 
is consistent with the dynamics of actin networks, 
in which the modulus scales with frequency with 
a universal power-law exponent α = 0.75; at low 
frequency (<100 Hz) it is in a slow regime that is 
consistent with SGR, in which the modulus scales 
with frequency with a much smaller exponent α = 
0.05. From a biological point of view, these fi ndings 
are enlightening. Th ey suggest that the fast dynamics 
of actin networks is of little relevance because its 
infl uence is important only over short timescales 
(<0.01 s), whereas in cells most integrated mechanical 
events (spreading, crawling, contracting) are set 
within much longer timescales.

One lingering question remains though 
— whether the SGR regime also extends to longer 
timescales (>100 s). Th is is important considering 
the much longer time course of a number of cellular 
mechanical events. Previous studies performed on 
cultured cells6,7 show that under constant stress, the 
initial slow deformation rate increases sharply aft er 
10–100 s, suggesting that mechanisms other than the 
SGR might govern cell dynamics at long timescales. 
A more complete picture of cell dynamics will be 
achieved when those mechanisms will be identifi ed.

Another issue to consider is that the CSK 
of living cells is mechanically prestressed8. Th is 
prestress is generated by molecular motors that 
generate forces transmitted by the actin network 
and through adhesion plaques to the extracellular 
matrix that counterbalances these forces. 
Microrheological measurements on cells have 
shown that the power-law exponent α decreases 
with increasing prestress9. Because α is an index 
of deformability (α = 0 corresponds to an elastic 
solid, whereas α = 1 corresponds to a fl owing 
liquid such as water), the fact that α changes with 
prestress suggests that this regulates the transition 
between solid-like and fl uid-like behaviour in 
cells. More-recent experiments on actin gels also 
show a similar dependence of α on prestress10. 
However, this behaviour is interpreted as a direct 
eff ect of the materials properties of the actin 
gel10, whereas in cells its origin may be related 
to the architectural organization of the CSK8. 
Th is is an intriguing question because it implies 
that dynamic rheological processes within the 
CSK are regulated by the static mechanical stress 
it bears, a concept that has not been included 
in the present rheological models of the cell. A 
complete understanding of the cell’s ability to 
deform and adapt demands a better understanding 
of mechanisms by which the prestress infl uences 
cell rheology. Th e results of Deng et al. hint at a 
rheological model where SGR and prestress play 
central roles.
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Figure 2 What is relevant in 
cell rheology? A log–log plot 
of the creep response — a 
time course of cell deformation 
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stress — summarizes the 
current understanding of cell 
rheology. The creep response 
is characterized by three 
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(scales with the power-law 
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indicative of the corresponding 
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FIGURE I.3.5 – Les lois puissance d’une cellule Représentation schématique en échelle log-log de la
déformation d’une cellule en fonction du temps dans une expérience de fluage. [62].

réponse est toujours en loi puissance, mais les paramètres α et j0 varient légèrement.

Par exemple, l’action de la blebbistatine, qui inhibe l’activité des myosines II, sur des myoblastes di-
minue la valeur de l’exposant (de 0,1) et rend ces cellules moins rigides (diminution d’un facteur 5 du
module élastique) [69]. La réduction de l’activité des moteurs moléculaires diminue la dissipation active
et le cross-linking.
La latrunculine qui dépolymérise l’actine, diminue la rigidité (d’un facteur 4) de cellules musculaires
lisses tout en augmentant légèrement la valeur de l’exposant (passage de 0,2 à 0,27) [68].

L’état de précontrainte du cytosquelette, c’est à dire l’état de tension interne de la cellule avant qu’elle
ne soit soumise à une contrainte extérieure, joue un rôle important sur la réponse de la cellule. Les pré-
contraintes sont principalement générées par les propriétés contractiles du réseau acto-myosine. Plus la
tension interne est importante, plus la cellule est rigide [70] et plus l’exposant de la loi puissance est
faible [71]. Une relation reliant les précontraintes, j0 et α a été vérifiée expérimentalement [72]. La mo-
dulation de la contractilité du réseau acto-myosine apparaît donc comme un moyen pour la cellule de
faire varier ses propriétés mécaniques pour répondre à son environnement [56].

Les propriétés mécaniques des cellules peuvent également être affectées par l’environnement mécanique
de la cellule et l’histoire des sollicitations mécaniques qu’elle a subies. Trepat et al ont ainsi observé une
fluidification sur différents types de cellules juste après les avoir soumises à un étirement (du substrat
élastique sur lequel les cellules sont cultivées). Ce phénomène est d’autant plus important que α est petit
[73].
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3.2.3 Réponse non linéaire

Les cellules individuelles possèdent une réponse non linéaire lorsque que la contrainte appliquée devient
grande [74, 75]. La rigidité des cellules augmente avec la contrainte appliquée et la valeur de l’exposant
augmente, ce qui indique respectivement un durcissement et une fluidification avec la contrainte [75]. Le
taux de fluidification observée dans cette étude est fonction de l’état de précontrainte initial du cytosque-
lette.
Certaines caractéristiques de la réponse non linéaire des cellules ont été également observées sur des
systèmes in vitro constitués de protéines du cytosquelette [53].

La mécanique de la cellule unique fait donc apparaître une grande richesse de comportements qui lui
permet sans doute son adaptabilité. Toutefois, des lois simples permettent de décrire correctement ces
phénomènes. La cellule étant la brique élémentaire des tissus, on peut raisonnablement penser que les
concepts de matière molle peuvent aussi être appliqués à ces objets biologiques et plus spécifiquement à
des tissus modèles : les agrégats multicellulaires.

3.3 Physique et rhéologie des agrégats multicellulaires

L’étude des propriétés mécaniques et rhéologiques des tissus biologiques, inspirée par les concepts
développés pour la matière molle, a été initié en grande partie par Steinberg. Il a proposé le premier une
analogie entre les liquides et des tissus d’embryons de poulets en observant l’arrangement spontané de
différents types cellulaires au sein d’agrégats [76]. Cette observation célèbre avait été faite pour la pre-
mière fois par Townes et Holtfreter en 1955 [77]. Après avoir dissocié un embryon, Steinberg a mélangé
deux types cellulaires entre eux et a observé l’organisation spontanée du tissu formé, les cellules hépa-
tiques entourant par exemple les cellules cardiaques (voir Figure I.3.7). Il a dressé un parallèle avec le
mélange de deux gouttes de fluides non miscibles qui s’arrangent en fonction de leurs tensions de surface
respectives.
Les développements expérimentaux et théoriques qui ont suivi ont permis de mieux décrire les tissus bio-
logiques comme des objets de la matière molle. Ils possèdent cependant une richesse de comportements
bien plus grande du fait de leur réponse active aux stimuli extérieurs, contrairement à la matière inerte.
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Fig. 6. Section through an aggregate formed by dissociated 4-day limb-bud chon- 
drogenic cells and 5-day heart ventricle cells of chick embryo. The reconstructed 
heart tissue envelops the now-differentiated cartilage. 

Fig. 7. Section through a structure formed by an intact fragment of the chondrogenic 
zone of a 4-day limb bud laterally fused with a fragment of 5-day heart ventricle. The 
heart tissue had spread over and enveloped the chondrogenic tissue prior to the 
deposition of matrix by the latter. 

Fig. 8. Section through an aggregate formed by dissociated 5-day heart ventricle cells 
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It was experimentally established 
(28) that sorting out of the two types 
of cells, to yield configurations such 
as that shown in Fig. 3, normally was 
accomplished within 2Vi days. Reduc? 
tion of the proportion of heart cells to 
1 percent (by volume) of the popula? 
tion yielded aggregates whose surfaces 
at the end of this time were virtually 
devoid of heart cells, the latter being 
otherwise distributed apparently at ran? 
dom within the aggregates (Fig. 4). 
This result, in showing that heart cells 
do not "seek the center," would appear 
to exclude the possibility that directed 
migration plays a role in the sorting out 
of these cells. 

Prediction 3. Sorting out should pro- 
ceed by way of the progressive exchange 
of heteronomic adhesions for homonomic 
ones, in the course of which process the 
potentially internal tissue should appear 
as a discontinuous phase (that is, as 
coalescing islets), while the potentially 
external tissue should constitute a con- 
tinuous phase. 

Histological analysis of heart-retina 
aggregates fixed after graded intervals 
in culture bore out prediction 3 (27) 
(see Fig. 5). Similar observations have 
been reported for the sorting out of 

406 

mixed amphibian neurula chordameso- 
derm and endoderm cells (77) and of 
mixed pigmented retinal and wing bud 
cells from chick embryos (29). 

Prediction 4. If the distribution of the 
two phases after segregation is that at 
which the system is in thermodynamic 
equilibrium, this same terminal distribu? 
tion should be approached regardless of 
the initial distribution of the phases. Thus, 
lateral fusion of an intact fragment of 
tissue b with an intact fragment of tissue 
a should be followed by the progressive 
spreading of the one over the surface of 
the other to yield the same configuration 
which is ultimately produced through the 
sorting out of intermixed a and b cells. 

The accuracy of this prediction has 
been established, to date, for 11 differ? 
ent combinations of tissue fragments 
and of their dissociated cells (30, 31). 
In each case, fusion of undissociated 
fragments of two tissues leads to the 
progressive envelopment of one frag? 
ment by the other, the final disposition 
of the two tissues being the same as 
that which is arrived at when the start- 
ing material is a mixed suspension of 
the corresponding dissociated cells. Of 
these 11 combinations, nine behaved 
in the manner described for our case 2 

(Figs. 6 and 7), while two behaved in 
the manner described for our case 3. 
The latter showed partial retraction of 
the earlier continuous, external tissue 
after segregation within mixed aggre? 
gates; correspondingly, they showed 
only partial enclosure of one fragment 
by the other after fusion of intact frag? 
ments which had never been dissoci- 
ated. 

Prediction 5. In a segregating commu- 
nity composed of two kinds of mutually 
adhesive, motile units, the less cohesive 
phase will tend to envelop, partially or 
completely, the more cohesive phase at 
thermodynamic equilibrium. The motile 
cells of a series of different embryonic 
tissues constitute a series of phases, each 
of which is adherent to, yet segregates 
from, any of the others. Therefore, when 
the cell populations comprising such a 
series are intermixed in all possible binary 
combinations, the mutual positions which 
they come to assume at equilibrium should 
establish a hierarchy definable by the spe- 
cification that if a is covered by b and 
b is covered by c, a will be covered by c. 

In testing this prediction all possible 
binary combinations among cell sus- 
pensions derived from six different 
chick-embryo tissues have been used. 
There are, in all, 15 different combina- 
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FIGURE I.3.6 – Arrangement spontané de cellules embryonnaires dans des agrégats Coupes d’agré-
gats formés à partir de différents types cellulaires (cartilage, cardiaque et du foie) issus de la dissociation
d’embryons de poulets. Les cellules s’organisent spontanément pour former des structures concentriques.
Extrait de la publication de Steinberg [76].

Les études présentées ici se concentrent sur les tissus mous ne contenant pas (ou peu) de matrice ex-
tracellulaire, comme c’est le cas pour les tissus embryonnaires précoces et les tumeurs. Ces tissus sont
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bien modélisés par les agrégats multicellulaires. Il existe peu d’études se concentrant sur l’étude de tissus
modèles contenant une quantité contrôlée de matrice extracellulaire.

3.3.1 Tension de surface des agrégats multicellulaires

Un liquide est constitué de molécules qui interagissent via des forces attractives. Ces dernières assurent
la cohésion du milieu et définissent ses propriétés macroscopiques telles que sa viscosité ou sa tension
de surface. De manière similaire un tissu est constitué de cellules qui ont des propriétés adhésives via
leurs protéines membranaires. On peut ainsi adopter une approche de physique des milieux continus pour
décrire les agrégats, car la taille de la brique élémentaire, la cellule, est petite devant celle du tissu.

Steinberg a développé l’hypothèse d’adhésion différentielle (DAH) pour décrire la tension de surface
des tissus. Par analogie avec les liquides, c’est l’adhésion entre les cellules qui crée la tension de sur-
face du tissu. Suivant la valeur des énergies d’interaction homotypiques et hétérotypiques, on observe
différents assemblages présentés sur la Figure I.3.7. Des cellules d’un même type « préférerons » adhérer
entre elles plutôt qu’avec des cellules d’un autre type ou être en contact avec le milieu environnant. Un
groupe de cellules cherchera à minimiser son énergie interfaciale en minimisant sa surface. En particulier,
Steinberg a démontré expérimentalement la proportionnalité entre intensité de l’adhésion intracellulaire
et la tension de surface, en faisant varier l’expression des protéines cadhérines dans des agrégats [78].

hypothesis for cell sorting and tissue morphogenesis. The complete array of
mixing/sorting, and partial and total envelopment behaviors has also been
simulated in silico using the adhesion energy conditions formulated by
Steinberg (Glazier and Graner, 1993; Graner and Glazier, 1992).

4.3. Origins of heterotypic adhesion energy

Although there is agreement between homotypic adhesion energy ranking
and envelopment order, measurement of heterotypic adhesion energy Wab

was generally missed in these aggregate envelopment studies. Indeed,
whereas gaa and gbb (and hence Waa and Wbb) can be measured at the tissue
scale by homotypic aggregate compression or centrifugation, gab can only be
inferred from contact angle measurement between subaggregates in a partial
envelopment configuration, which is not always experimentally feasible and
even then has no predictive value. Hence, whether Wab falls in the appro-
priate range for cell sorting and total envelopment is usually not verified. On
the other hand, some tissues comprised of two cell types, such as the avian
oviduct epithelium, adopt a checkerboard pattern of cell organization
(Honda et al., 1986), which can be explained for the unsorted condition
gab < 0 (or Wab > ðWaa þWbbÞ=2).

How Wab is related to Waa and Wbb remains an open question. For cell
types differing only by the surface density of the same adhesion protein, and
assuming that heterotypic adhesionWab is limited by the lowest homotypic

0 < (Waa+ Wbb)/2 < Wab 0 < Wab< Waa< (Waa+ Wbb)/2

Wcc< 0 0 < Waa< Wab< (Waa+ Wbb)/2Wab< 0 < Waa,bb

Figure 1.4 Cell sorting and tissue envelopment. Depending on the values of homotypic
and heterotypic adhesion energies, cells of different types, ‘‘a’’ (red) and ‘‘b’’ (blue)
(according to their cadherin expression level, subtype, or cytoskeleton remodeling extent
upon adhesion), can aggregate, sort, or unsort, and tissues can envelop each other partially
or completely, as verifiedwith tissue explants and culture cells (Foty and Steinberg, 2005;
Foty et al., 1996; Friedlander et al., 1989; Krieg et al., 2008).

16 Nicolas Borghi and W. James Nelson

FIGURE I.3.7 – Arrangements cellulaires selon leur énergie d’adhésion relative Les deux types cellu-
laires sont représentés par les lettre a (orange) et b (bleu). Wi j est l’énergie d’interaction entre les cellules
de type i et j. Lorsque l’on mélange ces deux types cellulaires, on peut observer différentes organisations
de l’agrégat formé en fonction des valeurs relatives des Wi j. Extrait de [79].

Toutefois certaines observations relatives à la ségrégation de l’endoderme, de l’ectoderme et du meso-
derme chez l’embryon ont remis en cause ce modèle. D’autres hypothèses ont donc été formulées à la
suite de Steinberg pour expliquer l’origine de la tension de surface. Harris a ainsi proposé l’hypothèse de
contractilité surfacique différentielle (DSCH), où ce sont les différences de contractilité corticale due au
cytosquelette d’acto-myosine, qui génèrent la tension de surface [80]. Selon cette hypothèse les cellules
avec une forte contractilité corticale cherchent fortement à minimiser leur surface exposée, leur pré-
sence en périphérie de l’agrégat est donc énergétiquement défavorable. Ceci expliquerait l’arrangement
spontané en fonction de la contractilité respective de types cellulaires. Certaines études expérimentales
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montrent l’importance de la contractilité corticale (mesurée par exemple avec un microscope à force
atomique) pour interpréter l’organisation de tissus embryonnaires [25]. Cependant ce paramètre seul ne
suffit pas à expliquer tous les phénomènes observés [81].

Plus récemment l’hypothèse de tension interfaciale différentielle (DITH) combine la DAH et la DSCH
[82]. L’arrangement spontané des cellules est alors contrôlé par leur différence de tension interfaciale qui
dépend à la fois de leur propriétés d’adhésion et de contractilité. L’adhésion intercellulaire augmente la
tension de surface tandis que la contractilité corticale peut à la fois l’augmenter (en augmentant la tension
cellule-milieu) ou la diminuer (en augmentant la tension cellule-cellule). Les rôles précis de l’adhésion
et de la tension corticale sur la tension interfaciale sont des sujets actuels de recherche [83]. Des études
récentes sont venues confirmer la DITH [84, 85].

Des analogies avec le mouillage d’une goutte liquide ont également été faites. En fonction de l’affi-
nité des cellules pour le substrat sur lequel est déposé un agrégat (contrôlé par la fonctionnalisation du
substrat ou sa rigidité), il peut être en situation de mouillage nul ou partiel [86].

Ces modèles basés sur des analogies avec les liquides s’appliquent à des agrégats à l’équilibre méca-
nique ou à des échelles de temps longues par rapport aux temps de réarrangements cellulaires. Aux
échelles de temps intermédiaires, les agrégats possèdent une variété de comportements dynamiques.

3.3.2 Comportement rhéologique

La manière avec laquelle un agrégat multicellulaire répond à une contrainte extérieure dépend de l’échelle
de temps considérée.

Une question d’échelle de temps

Echelle de la seconde à la minute : réponse élastique Quand il est sollicité sur des échelles de temps
courtes avec de faibles déformations (en compression [87] ou en aspiration [88]), un agrégat présente
un comportement élastique et retrouve sa forme initiale après avoir subi une déformation réversible.
L’élasticité provient des propriétés élastiques du cytosquelette des cellules qui forment l’agrégat.

Echelle de la minute à l’heure : réponse viscoélastique Sur des échelles de temps plus longues,
les déformations ne sont plus immédiatement réversibles. L’agrégat se déforme beaucoup plus lente-
ment, des réarrangements cellulaires peuvent se produirent. On parle de comportement de liquides visco-
élastiques [89, 90, 88]. Les agrégats sont caractérisés par leur tension de surface, leur module élastique
effectif et une viscosité effective.

Les processus de réarrangements sont très importants car ce sont eux qui permettent de relaxer les
contraintes dans le milieu, et fournissent ainsi les propriétés visqueuses. Ces processus de réorganisation
entre cellules ne sont pas faciles à mettre en évidence. Jusqu’à récemment la seule observation expéri-
mentale avait été fournie par Phillips et Steinberg [91]. En fixant à différents temps de centrifugation des
agrégats de cellules d’embryon de poulet, ils ont montré qu’à temps courts (minutes) les cellules du tissu
étaient déformées, tandis qu’à temps longs (plusieurs heures) elles récupéraient leur forme initiale. Ceci
montrait qu’une relaxation avait lieu durant une centrifugation prolongée.
Plus récemment Abbas Mgharbel et Sham Tlili ont pu observer des réarrangements en direct en utilisant
la microscopie deux photons sur un agrégat comprimé et un agrégat dont on force le passage dans une
constriction microfluidique [92, 93]. Cette réorganisation est très similaire à un réarrangement de type
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T1 observé dans les mousses. La Figure I.3.8 illustre ce processus de relaxation où les cellules changent
de voisins.

figures/chapitre1/rearrangement.pdf

FIGURE I.3.8 – Réarrangement cellulaire Expérience réalisée par Sham Tlili durant sa thèse au labora-
toire. Le passage forcé d’un agrégat (marqué à la sulforhodamine B qui colore l’espace extracellulaire)
à travers un canal microfluidique étroit provoque un réarrangement cellulaire. Les cellules a et c sont
initialement en contact (gauche), il y a ensuite une transition par un contact entre 4 cellules pour finir par
une situation où b et d sont en contact. Le temps défile de gauche à droite. Le processus dure quelques
dizaines de minutes. Extrait de [93].

Certains modèles théoriques décrivent les agrégats cellulaires comme des solides élasto-visco plastiques
[94, 95]. En dessous d’une certaine contrainte seuil, l’agrégat se comporte comme un solide parfait.
Quand ce seuil est dépassé l’agrégat subit une déformation plastique irréversible. Ce seuil peut être in-
terprété comme la force nécessaire pour casser les jonctions adhésives cellule-cellule et permettre des
réarrangements. A ce jour, il n’y a pas d’observation systématique de l’existence d’un tel seuil. Les ex-
périences de fusions de deux agrégats [96] montrent que s’il existe, ce seuil est inférieur aux contraintes
induites par la tension de surface, puisque l’action seule de la tension de surface suffit à induire les réar-
rangements cellulaires pour former in fine un seul agrégat. Des expériences réalisées avec un rhéomètre
en cisaillement commercial dans lequel on place un grand nombre d’agrégats, rapportent l’existence d’un
seuil entre réponse élastique et fluage pour une contrainte de 0,07 Pa et une déformation correspondante
de 12% [3].

La solution proposée par Marmottan et al. [87] permet de réconcilier ces deux descriptions. Il existe une
barrière énergétique correspondant aux réarrangements cellulaires. Si la contrainte imposée au tissu est
grande devant cette barrière, les contraintes sont relaxées rapidement par une réorganisation des cellules.
Lorsque la contrainte résiduelle est inférieure à cette barrière énergétique, des processus de fluctuations
assurent la relaxation, qui intervient à des échelles de temps beaucoup plus grandes. Ainsi à temps court,
les contraintes résiduelles peuvent être interprétées comme une plasticité apparente du tissu.

Echelle de la journée Sur des échelles de temps encore plus longues, la rhéologie du tissu peut être
affectée par la croissance cellulaire et l’apoptose. Des développements théoriques montrent que les fluc-
tuations et réarrangements provoqués par la division et la mort cellulaires peuvent fluidifier le tissu [97].
A temps très longs, cette contribution est à ajouter aux effets visqueux provenant des propriétés adhésives
des cellules.

Réponse active

Contrairement à la matière inerte, les cellules vivantes peuvent adapter leur réponse en fonction de leur
environnement mécanique. Par exemple, dans les expériences d’aspiration d’agrégats à l’aide d’une mi-
cropipette, on peut observer une augmentation de la tension de surface avec la pression d’aspiration
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imposée et même un comportement pulsatile [88, 98]. Lorsqu’ils sont soumis à une contrainte de com-
pression, la croissance des agrégats peut être fortement modifiée [22] ainsi que les mouvements des
cellules de l’agrégat [99].

Développements théoriques

De nombreux modèles et formalismes ont été développés pour décrire les propriétés des tissus biolo-
giques. Ils constituent en effet des matériaux complexes hétérogènes, cellulaires et hors équilibre aux
comportements très riches qui soulèvent de nombreux problèmes théoriques aussi bien en modélisation
qu’en simulation numérique. Il existe également un réel effort pour essayer de relier les propriétés macro-
scopiques avec les caractéristiques microscopiques des cellules ou de leur cytosquelette [100, 101, 102].

Loi puissance

Dans certaines études, des comportements en loi puissance ont déjà été observés, dans les tissus, à
l’échelle d’organes entiers ou de tissus prélevés chez l’animal. Par exemple la relation pression volume
d’un poumon de chat suit une loi puissance [103, 104]. Des expériences utilisant un rhéomètre en cisaille-
ment sur des rates et foies [105] et des tissus adipeux [106] de porc ont mis à jour des comportements en
loi puissance avec des exposants proches de 0,2. Cependant il ne semble pas que de telles observations
aient été faites sur des agrégats multicellulaires qui constituent des milieux mieux contrôlés.

3.3.3 Non linéarités

Des non linéarités ont également été mises à jour sur les agrégats multicellulaires. Une étude, utilisant
un rhéomètre en cisaillement rapporte une diminution de la rigidité des agrégats lorsque la contrainte
imposée devient suffisamment grande [3]. On peut remarquer que ce comportement est différent de celui
des cellules uniques qui tendent à se rigidifier aux fortes contraintes.

3.3.4 Méthodes expérimentales pour étudier la mécanique des agrégats multicellulaires

Plusieurs techniques expérimentales ont été mises au point pour mesurer la tension de surface des agré-
gats multicellulaires ainsi que leurs propriétés rhéologiques. On peut distinguer les méthodes macrosco-
piques qui considèrent le tissu dans son ensemble et les techniques visant à caractériser la mécanique à
l’échelle de la cellule dans le tissu.

Méthodes macroscopiques

Centrifugation C’est la première méthode utilisée par Steinberg en 1969 pour comparer les profils
d’agrégats de différents types cellulaires après centrifugation afin de vérifier son hypothèse d’adhésion
différentielle [107]. Cette méthode s’inspire de l’expérience de la goutte pesante. L’agrégat est placé
dans une centrifugeuse pour être soumis à une gravité augmentée (environ 1000 fois l’accélération de la
pesanteur), ce qui permet de le déformer (voir Figure I.3.9.A). La forme de l’agrégat à l’équilibre traduit
sa tension de surface. Plus il est écrasé, plus sa tension de surface est faible. Ces observations étaient
avant tout qualitatives, mais cette méthode peut être rendue quantitative en ajustant le profil expérimental
par le profil théorique d’une goutte liquide, calculé à partir des équations de la capillarité (voir détail en
Annexe B) [108]. Cette méthode nécessite la fixation de l’agrégat avant la fin de la centrifugation, afin
que celui-ci ne relaxe pas. De plus il n’est pas possible d’observer l’écrasement en direct, ce qui empêche
d’étudier la réponse dynamique de l’agrégat.
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Ecrasement entre deux plans parallèles L’agrégat est déformé entre deux plans parallèles qui per-
mettent d’imposer la déformation de l’agrégat (voir Figure I.3.9.B). La mesure de la contrainte ainsi
que des rayons de courbures à l’équilibre permet de déduire la tension de surface donnée par : γ =
(1/R1 + 1/R2)

−1F/(πR2
3) [109]. Déterminer de manière précise les différents rayons de courbure est

délicat [110]. La mesure de la relaxation de la force de compression à imposer permet également de
mesurer la viscosité effective de l’agrégat [90]. C’est la méthode qui a été la plus utilisée jusqu’à présent.

Aspiration par une micropipette Une méthode développée plus récemment par Guevorkian et al.
consiste à aspirer un agrégat avec une micropipette dans laquelle on impose une dépression [88] (voir
Figure I.3.9.C). Il existe une pression seuil ∆Pc à partir de laquelle l’agrégat est aspiré dans la micropi-
pette. Cette pression est reliée à la tension de surface du tissu : γ = (1/Rp−1/R0)

−1∆Pc/2, où Rp est le
rayon de la pipette et R0 le rayon initial de l’agrégat. Cette méthode sonde l’agrégat seulement de façon
locale, sur une taille correspondant à celle de la micropipette. La mesure de la vitesse d’avancement du
tissu dans le conduit de la pipette alors qu’il est aspiré permet de remonter aux propriétés rhéologiques
du tissu [98].

Fusion de deux agrégats Lorsque deux agrégats sont mis en contact, ils fusionnent pour former un
seul agrégat comme le feraient deux gouttes d’un même liquide (voir Figure I.3.9.D). Le suivi de la
dynamique de croissance de la ligne de contact entre les agrégats donne le ratio de la tension de surface
sur la viscosité effective en utilisant un modèle hydrodynamique. La mesure de la tension de surface
par une autre méthode permet de déterminer la viscosité. La taille de la zone de contact L suit la loi :
L(t)2 = tR0σ/η , où R0 est le rayon initial des agrégats, σ le tension de surface et η la viscosité effective
du tissu [85].

Rhéomètre en cisaillement Il est possible d’utiliser un rhéomètre classique pour cisailler en même
temps un grand nombre d’agrégats placés entre les deux rotors [3]. Il est cependant difficile de contrôler
le nombre d’agrégats et donc la surface de contact. Cette méthode ne permet donc pas de réaliser de
mesure absolue mais peut donner des informations importantes à partir de l’allure des courbes contrainte
déformation.

Mesure à l’échelle des cellules

Récemment de nombreuses méthodes ont été développées pour avoir accès aux processus cellulaires à
l’oeuvre dans les tissus biologiques et les embryons, le but étant de pouvoir mesurer les forces ou les
contraintes à l’échelle des cellules pour comprendre les relations entre les échelles microscopiques et
macroscopiques. La revue récente de Sugimura et al. dresse un bilan complet des techniques actuelles
[111]. On distingue des méthodes de manipulations mécaniques (micromanipulateurs), ou optiques (abla-
tion laser, pinces optiques), des méthodes de visualisations (FRET) et des méthodes d’analyse d’images
(inférence de forces).
Sham Tlili a mis au point durant sa thèse au laboratoire, un dispositif microfluidique afin de faire passer
des agrégats cellulaires dans une constriction en imposant une différence de pression de part et d’autre. Le
couplage à l’imagerie deux photons permet d’observer les réarrangements cellulaires au sein de l’agrégat
[93].
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fluids. The second paradigm describes a tissue
as an elasto-visco-plastic solid, characterized by
a Young’s modulus, a dynamic viscosity, and a
yield stress (22–24). The yield stress is a thresh-
old of stress below which the tissue can elas-
tically recover its initial shape after the load is
released. According to this second paradigm, if
the applied stress is larger than the yield stress
the tissue acquires permanent plastic deforma-
tions that remain present even after the load is
released. In the following, we discuss the main
techniques that have been developed to measure
tissue mechanical parameters, which are illustrated
in Fig. 1; some of these techniques have also been
reviewed by Krens and Heisenberg (25).

Phillips and Steinberg proposed characteriz-
ing tissue surface tension by using aggregate cen-
trifugation. It consists of subjecting the tissue to
a centrifugal field that is a few hundred times
stronger than gravity in order to produce measur-
able deformations (26). When an aggregate is cen-
trifuged for a sufficiently long time, it adopts a
flattened shape, which is independent of the ini-
tial aggregate shape. The degree of flattening is
inversely correlated with the tissue surface ten-

sion. Later improvements of the technique have
produced quantitative measurements of the tis-
sue surface tension by using an analysis algorithm
of the deformed aggregate shape (27, 28). By
following the evolution of the aggregate shape
in the centrifugal field (2) or its shape relaxa-
tion after centrifugation is stopped, this tech-
nique could in principle be used to evaluate the
tissue’s elastic modulus and viscosity.

To date, the most widely used technique to
characterize tissue properties has been parallel-
plate compression, introduced by Steinberg and
co-workers (20, 29, 30). In this method, an aggre-
gate is placed between two nonadhering parallel
plates and compressed to a fixed deformation. A
scale measures the evolution of the compression
force as a function of time, which allows the de-
termination of the aggregate’s viscoelastic prop-
erties (h, E). The aggregate eventually reaches
an equilibrium shape, analogous to the shape of
a liquid drop compressed between two plates.
From knowledge of the equilibrium shape of the
aggregate and of the corresponding applied force
F, the aggregate surface tension can be deter-
mined as g = (1/R1 + 1/R2)

−1F/(pR3
2), where R1

and R2 are the principal radii of curvature of the
deformed aggregate and pR3

2 is the contact area
between the aggregate and either of the plates
(Fig. 1) (29). The value of the surface tension is
very sensitive to an accurate determination of
the aggregate’s equilibrium shape, which can be
experimentally challenging (31).

Micropipette aspiration is a more recently
introduced technique to characterize tissue rhe-
ology (21, 32–36). In the method proposed by
Guevorkian et al. (21), an aggregate is aspirated
at constant suction pressure into a micropipette
of smaller diameter than that of the aggregate,
and the length of the aspirated tongue, L(t), is
tracked with time. For the aggregate to be aspi-
rated, the applied suction pressure must be larger
than a critical aspiration pressure ∆Pc, related to
the aggregate’s surface tension by g = (1/Rp −
1/R0)

−1∆Pc/2, where Rp and R0 are the micro-
pipette and aggregate radii, respectively. After
aspirating the aggregate for a long enough time
to capture its long-term behavior, the pressure is
released, causing the aggregate to retract out of
the pipette under the action of its surface ten-
sion. By fitting the aspiration and retraction curves

Fig. 1. Primary experimental techniques used to quantify mechanical properties of model tissues.
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to a viscoelastic model, the aggregate’s elastic
modulus, viscosity, and surface tension are de-
termined. This technique has the advantage of a
relatively simple experimental setup and image
analysis. Using this technique on aggregates of
mouse sarcoma cell lines expressing E-cadherin,
Guevorkian et al. reported that the aggregate’s
surface tension increasedwith the applied pressure
(21), which could indicate an active reinforce-
ment of the aggregate in response to the applied
stress. Such a reinforcement has not been reported
in parallel-plate compression experiments.Although
in parallel-plate compression aggregates are com-
pressed to a constant strain,with the exerted stresses
being relaxed over a typical time scale of about
an hour, in micropipette aspiration aggregates
undergo a continuous traction at constant stress.
It has been reported that traction forces elicit
active cell contractile responses (37, 38), which

may not arise during compression. A systematic
study comparing parallel-plate compression and
micropipette aspiration on aggregates of the same
cell lines would help to clarify the effect of these
differences. It has also been pointed out that where-
as in parallel-plate compression the whole aggre-
gate is stressed, micropipette aspiration probes
only a subset of the aggregate’s cells (39). The
number of cells subjected to stress scales as Rp

3.
Thus, for the continuum hypothesis to be valid
and the technique applicable to characterize ag-
gregate rheology, the micropipette radius should
be large enough to probe a few hundreds of cells,
which is usually accomplished with Rp ≈ 30 mm.

The existence of a yield modulus above which
aggregates exhibit plastic behavior remains a mat-
ter of controversy. Some authors have postulated
the existence of a yield modulus in tissues, which
physically would arise from the critical force

required to break intercellular bonds and induce
cellular reorganization (22). To our knowledge,
no systematic experimental investigation of the
existence of a yield stress in tissues has been con-
ducted. Existing experimental observations such
as the spontaneous fusion of two aggregates
(40) seem to suggest that the yield stress, if it
exists, is smaller than the stresses induced by
tissue surface tension, and thus deformations are
relaxed by surface tension over a time scale of
the order of hR/g, where R is the characteristic
aggregate size (typically a few hundred micro-
meters). Moreover, bond formation and dissoci-
ation is more accurately described as a dynamic
process, where the formation and dissociation
rates vary continuously with the applied load. An
appealing solution to the debate about the exist-
ence of tissue plasticity has been suggested by
Marmottant et al. (41), who proposed that the

Fig. 2. Wetting analogies of tissue behavior. (A) Cell sorting. Two different cell
populations (pink and blue) in a cell aggregate spontaneously sort out according to
their surface and interfacial tensions. (B) Aggregate fusion. When brought into
contact, two aggregates of the same cell line fuse to yield a larger, spherical aggre-
gate. (C) Aggregate spreading on a wettable substrate. Reprinted with permission
from (57). (D) Long-term spreading dynamics. As the aggregate cohesivity is de-

creased, the dynamics of the precursor film transitions froma liquid (left) to a2Dgas
(right). Reprinted with permission from (3). (E) Dewetting of a cellularmonolayer on
a nonwettable substrate, a phenomenon opposite to spreading. Reprinted with kind
permission of The European Physical Journal (EPJE) from (6). Scale bars, 100 mm. (F)
Aggregate shivering. Active pulsatile contractions are observed during micropipette
aspiration when the aspiration pressure is within a certain range.
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FIGURE I.3.9 – Méthodes de mesure des propriétés mécaniques des agrégats multicellulaires (A)
Méthode d’écrasement par centrifugation. (B) Méthode d’écrasement entre deux plans parallèles. (C)
Méthode d’aspiration par une micropipette. (D) Méthode de fusion entre deux agrégats. Extrait de [21].
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3.4 Approche proposée

S’il existe de nombreuses techniques pour étudier la mécanique des agrégats multicellulaires, rares
sont celles qui permettent de caractériser la réponse fréquentielle des agrégats ou d’étudier l’influence de
la taille d’un sphéroïde sur sa réponse mécanique.

Nous proposons ici des méthodes magnétiques pour former et stimuler des agrégats cellulaires afin de
mesurer leurs propriétés rhéologiques. L’aimantation des cellules ayant internalisé des nanoparticules
magnétiques est utilisée pour les assembler en agrégats multicellulaires de taille et de forme contrôlées,
grâce à la méthode de moulage magnétique développée durant cette thèse. En générant une force vo-
lumique magnétique d’écrasement à distance (ou « super-gravité » magnétique), on peut déformer les
agrégats et ainsi étudier leur réponse mécanique.

Lorsque l’on place un objet possédant une aimantation volumique
−→
MV dans un gradient de champ ma-

gnétique homogène dans le volume de l’objet
−−→
gradB, une force volumique

−→
fV s’exerce sur lui et a pour

expression : −→
fV = MV

−−→
gradB

Le gradient de champ magnétique peut être généré par un aimant permanent, ce qui permet d’avoir accès
aux propriétés statiques avec le dispositif du tensiomètre magnétique.
Un électroaimant peut également être utilisé. La force volumique d’écrasement peut facilement être mo-
dulée dans le temps, ce qui rend possible l’étude de la réponse mécanique en fonction de la fréquence de
sollicitation. On parle alors de rhéomètre magnétique.

Les méthodes magnétiques développées durant cette thèse pour former des agrégats magnétiques et les
soumettre à des contraintes mécaniques sont présentées dans le Chapitre I.4. Le Chapitre I.5 traite des
mesures de tension de surface réalisées avec le tensiomètre magnétique ainsi que de l’étude de l’influence
de la taille des sphéroïdes sur leur réponse mécanique. Enfin, le Chapitre I.6 se concentre sur les mesures
rhéologiques temporelles et fréquentielles menées avec le rhéomètre magnétique, qui montrent que les
agrégats obéissent à un comportement en loi puissance.
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Ce chapitre présente les différentes méthodes et dispositifs expérimentaux mis au point durant cette
thèse pour étudier la mécanique des tissus biologiques. La méthode de formation des agrégats multicellu-
laires par moulage magnétique est d’abord présentée. Suivent ensuite les descriptions détaillées des deux
dispositifs expérimentaux utilisés pour stimuler magnétiquement les agrégats, ainsi que leur étalonnage
et caractérisation.

4.1 Moulage magnétique d’agrégats multicellulaires

Cette technique de moulage magnétique a été développée pour palier les limites des techniques clas-
siques de formation d’agrégats, notamment concernant le contrôle de leur taille et de leur forme, tout en
tirant profit des propriétés magnétiques des cellules marquées avec des nanoparticules. Le principe de
la technique est simple : il s’agit de créer un moule d’agarose de forme choisie dans lequel les cellules
sont déposées et maintenues par application d’une force magnétique. Le développement des liaisons
intercellulaires crée ensuite la cohésion de l’ensemble.

35
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4.1.1 Protocole

Le protocole de formation par moulage est résumé par la Figure I.4.1. Les étapes sont les suivantes :

1. Une fine couche d’une solution d’agarose (type I-B, Sigma) à 2% en masse dans du PBS portée
à ébullition est coulée dans une boîte de culture cellulaire (1,8 mL pour une boîte de 35 mm de
diamètre).

2. La boîte de culture est positionnée sur un réseau d’aimants permanents cylindriques en néodyme
(diamètre 2 mm, hauteur 7 mm), puis une bille en acier de diamètre choisi (lavée à l’éthanol) est
déposée dans la boîte de culture. Sa position est fixée par l’aimant permanent. Pour obtenir des
agrégats cylindriques, il suffit d’utiliser un cylindre en acier à la place de la bille (diamètre 2 mm,
hauteur 7 mm). Le tableau I.4.1 présente les diamètres des billes utilisées.

3. L’agarose se solidifie en refroidissant, la bille (respectivement le cylindre) peut être extraite de la
couche d’agarose en utilisant un autre aimant. On obtient ainsi un moule hémisphérique (respec-
tivement cylindrique). La surface du moule est traitée par une solution de PLL-PEG (SuSoS) à
1 mg/mL pendant une heure, puis est rincée au PBS et avec du milieu de culture. Ce traitement
permet de rendre la surface du moule non adhérente aux cellules.

4. Après avoir rempli la cuve avec le milieu de culture, le nombre souhaité de cellules magnétiques
est déposé dans un petit volume (environ 10 µL) à l’aide d’une micropipette au dessus du puits.
L’aimant toujours présent sous le puits permet de guider et de compacter les cellules. Après 30
secondes l’aimant est retiré. Les cellules déposées ont au préalable été marquées magnétiquement
avec les nanoparticules (voir précisions en 2.2.3 et les détails du protocole en Annexe A).

5. La boîte est enfin placée à l’incubateur à 37˚C (5% CO2) pendant au moins une vingtaine d’heures.
Les contacts entre cellules se développent et l’assemblée de cellules prend la structure d’un tissu
qui se contracte (diamètre final de l’agrégat plus petit que le diamètre du moule).

Les agrégats se démoulent ensuite facilement en effectuant de légers aller-retours avec une pipette ou en
déformant la couche d’agarose à proximité.

4.1.2 Cellules utilisées

Deux types cellulaires ont été utilisés pour les expériences de mécanique des tissus.

Les cellules souches mésenchymateuses (MSC) Ce sont des cellules pluripotentes humaines extraites
de la moelle épinière. Elles peuvent se différencier en de nombreux types cellulaires, notamment en
cardiomyocytes, hépatocytes, ostéocytes et chondrocytes. L’équipe a déjà beaucoup travaillé sur la voie
de chondrogénèse induite par le facteur de croissance TGFβ3 [36]. Ces cellules ont été utilisées dans
les expériences avec le tensiomètre magnétique (Chapitre I.5) où elles ont servi à former des agrégats
sphériques. Elles développent de fortes adhésions cellule-cellule ce qui favorise la formation de sphères.
Les MSC supportent bien les conditions d’agrégation et les milieux pauvres en nutriments [112, 113]

Les cellules F9 C’est une lignée de cellules de carcinome embryonnaire murin. Ces cellules ont été
utilisées dans les expériences avec le rhéomètre magnétique (Chapitre I.6) où elles ont servi à mouler des
cylindres. La culture de ces cellules est plus facile et rapide que pour les MSC. Les agrégats de F9 ont
moins tendance à s’arrondir que ceux de MSC (ce qui est confirmé par leur tension de surface plus faible
γ ' 5 mN.m−1 [85] que celle des MSC (γ ' 18 mN.m−1)), il est donc plus facile de former des cylindres
avec ces cellules. Elles sont également utilisées par d’autres équipes travaillant sur la mécanique des
agrégats. C’est pourquoi elles ont été privilégiées pour le reste de l’étude.
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FIGURE I.4.1 – Moulage magnétique d’agrégats multicellulaires (A) Description du protocole de
moulage magnétique. Une fine couche liquide d’une solution d’agarose à 2% est déposée dans une boîte
de culture (1). Un aimant permanent est positionné sous la boîte de culture, une bille et/ou un cylindre en
acier est déposé dans l’agarose (2). L’agarose refroidit et se solidifie, la bille et/ou le cylindre est retiré
pour former le moule (3). Après traitement de la surface au PLL-PEG, les cellules qui ont été au préalable
marquées magnétiquement sont déposées dans le moule (4). L’aimant est ensuite retiré et l’agrégat mis
à maturer à 37˚C (5% CO2) (5). (B) Photos illustrant les différentes étapes du protocole de moulage
magnétique indiquées par les numéros.

Diamètre de la bille (mm) Nombre de cellules MSC Diamètre moyen de l’agrégat (mm)
1,00 75.000 0,64

1,191 126.000 0,85
1,587 300.000 1,05

2 600.000 1,25
2,381 1.013.000 1,6
2,778 1.600.000 1,8

Tableau I.4.1 – Conditions utilisées pour la formation des sphéroïdes de cellules souches mésenchyma-
teuses.
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Nous avons également utilisé des lignées de F9 modifiées génétiquement, les F9(α−/−) qui n’expriment
plus la protéine α caténine [114] et les F9 LifeAct chez qui la F-actine est marquée par la LifeAct, ce
qui permet de visualiser les filaments d’actine. Ces deux lignées nous ont été données par S. Tlili.

4.1.3 Caractéristiques des agrégats obtenus

Taille et géométrie

La figure I.4.2 présente des agrégats fabriqués avec cette méthode. En utilisant des billes en acier de
diamètres différents, il est possible d’obtenir des sphéroïdes de tailles variées (diamètres compris entre
600 µm et 1,8 mm) excédant la taille de ceux obtenus par les méthodes classiques (le plus souvent limitée
à 300 µm). Les caractéristiques des sphéroïdes de MSC obtenus sont présentées dans le tableau I.4.1. Le
contrôle précis de la taille ainsi que l’étendue des tailles accessibles seront mis à profit dans le chapitre
I.5.
L’originalité de cette méthode réside également dans la variété des formes pouvant être obtenues. Les
cylindres magnétiques seront utilisés dans le chapitre I.6 pour s’affranchir des non linéarités gouvernant
le contact entre une sphère et un plan 1. Les cylindres font 2 mm de diamètre pour une hauteur d’environ
1mm et contiennent en moyenne 1 million de cellules.

Structure et viabilité du tissu

Des coupes d’agrégats (obtenue par cryosections, voir détails en Annexe A) ont été réalisées pour ob-
server l’organisation et l’état des cellules au sein de l’agrégat, notamment pour s’assurer de la bonne
cohésion du tissu et de l’absence de coeur nécrotique au centre de l’agrégat. Une mort cellulaire au
centre des sphéroïdes est en effet souvent rapportée du fait de la mauvaise diffusion des nutriments et de
l’oxygène (voir 2.1.2).
La figure I.4.3 présente des images de microscopie confocale où les noyaux, l’actine et les cadhérines
sont marqués, dans différentes zones d’une coupe équatoriale d’un des plus gros sphéroïdes moulés. Les
cellules ont une morphologie normale même au centre de l’agrégat. Cette observation est confirmée par
la Figure I.4.4 qui compare les coupes marquées à l’hématoxyline et à l’éosine de deux agrégats, - un
agrégat placé à 44˚C pendant 30 minutes avant sa fixation pour induire l’apoptose des cellules (A) - et
un agrégat dans les conditions normales de l’expérience (B). Des cellules dont le cytoplasme est quasi
inexistant et dont le noyau apparaît très foncé, comme cela est visible pour (A), sont des cellules en train
de mourir. En comparaison les cellules de l’agrégat (B) ont la morphologie de cellules normales et bien
vivantes.
Concernant la structure du tissu, les deux marquages montrent que les cellules du tissu sont cohésives
entre elles. Les cellules du centre de l’agrégat n’ont pas d’orientation spécifique tandis que celles de la
périphérie sont alignées avec le bord de l’agrégat sur une épaisseur d’environ 150 µm. Les cellules en
contact avec le milieu extérieur sont plus allongées que les cellules dans le sphéroïde. Ceci a déjà été
observé et interprété comme étant dû à l’équilibre entre adhésion et tension corticale.

Aimantation des agrégats

Un pré-requis nécessaire aux mesures magnétiques développées dans cette thèse est l’homogénéité de
l’aimantation au sein des agrégats afin de pouvoir exercer des forces homogènes. Les nanoparticules
d’oxyde de fer sont visualisées au sein du tissu en marquant des coupes d’agrégat au bleu de Prusse (voir
protocole en Annexe A.6). La Figure I.4.5 présente ainsi la répartition des nanoparticules dans l’agrégat.

1. Relation non linéaire entre la déformation et la contrainte appliquée du fait de la géométrie sphérique (contact de Hertz)
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FIGURE I.4.2 – Allure des agrégats magnétiques (A) Agrégats sphériques de cellules souches mésen-
chymateuses (MSC) de taille variée. (B) Agrégat cylindrique de cellules F9, vue de côté (gauche) et vue
de dessus (droite).

FIGURE I.4.3 – Structure des agrégats magnétiques Images de microscopie confocale d’une coupe
équatoriale d’un agrégat sphérique de cellules MSC. Les noyaux marqués au DAPI apparaissent en bleu,
les filaments d’actine marqués à la Phalloïdine apparaissent en rouge tandis que les cadhérines marquées
par un anticorps spécifique apparaissent en vert. On peut remarquer certaines déchirures sur les coupes
qui sont dues à la cryosection.
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FIGURE I.4.4 – Viabilité des cellules au coeur des agrégats Images de coupes d’agrégats marquées à
l’hématoxyline et à l’éosine. Le cytoplasme apparaît coloré en rose et les noyaux en violet. (A) Agrégat
pour lequel la mort cellulaire a été induite par chauffage à 44˚C pendant 30 minutes. (B) Agrégat dans
les conditions normales de l’expérience.

FIGURE I.4.5 – Fer internalisé par l’agrégat Images d’une coupe d’un agrégat sphérique de cellules
MSC marquées au bleu de Prusse qui colore le fer en bleu.
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Cette répartition est homogène, ce qui donne au tissu une aimantation volumique uniforme (MV ).
L’aimantation des agrégats peut être mesurée par magnétophorèse. On place l’agrégat dans un gradient
de champ magnétique calibré alors qu’il est plongé dans un liquide de viscosité connue. La traînée de
Stokes (Re ' 10−4) compense la force magnétique, la mesure de la vitesse limite atteinte par l’agrégat
ainsi que sa taille permettent de remonter à son aimantation. L’aimantation peut également être mesurée
avec un magnétomètre. Ces deux méthodes sont décrites plus en détails en II.8.2.1.

Avec les conditions de marquage utilisées (voir Annexe A.2), l’aimantation volumique des sphéroïdes
de MSC vaut MV = 470± 100 A.m−1 (masse de fer par cellule : mFe = 26 pg) et celle des cylindres de
F9 vaut MV = 103±16 A.m−1 (masse de fer par cellule : mFe = 3 pg). La capacité d’internalisation des
cellules F9 est plus faible que pour les MSC et les cellules F9 sont plus petites que les MSC.

4.2 Le tensiomètre magnétique

Pour mesurer la tension de surface des agrégats en tirant profit de l’aimantation des cellules, nous
avons développé un analogue magnétique des expériences de gouttes liquides pesantes (sous leur propre
poids) ou de centrifugation de sphéroïdes (voir I.3.3.4). Les sphéroïdes magnétiques doivent être soumis
à une force d’écrasement homogène à distance. Dans notre cas cette force sera d’origine magnétique,
on peut parler de « super-gravité » magnétique. Le dispositif expérimental présenté ici est utilisé pour
l’obtention des résultats du Chapitre I.5.

Le dispositif repose sur le principe suivant (voir I.3.4) : un objet d’aimantation volumique MV (B) placé
dans un gradient de champ magnétique

−−→
gradB homogène, vertical et dirigé vers le bas, subit une force

volumique d’écrasement
−→
fV = MV

−−→
gradB.

Appareil photo

Cuve thermostatée

Sphéroïde magnétique

Aimant permanent

FIGURE I.4.6 – Le tensiomètre magnétique : dispositif expérimental L’agrégat sphérique est placé
dans une cuve thermostatée à 37˚C. Le fond de la cuve est constitué d’une lamelle en verre. Un aimant
permanent est placé au contact de la lamelle grâce à un support élévateur. Les images de l’écrasement du
sphéroïde sont prises sur le côté de la cuve par un appareil photo.
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4.2.1 Dispositif expérimental

Le dispositif expérimental du tensiomètre magnétique est présenté sur la figure I.4.6. Il est constitué
d’une cuve thermostatée à 37˚C, remplie de milieu DMEM incolore. Le fond est une lamelle de micro-
scope rendue non adhérente aux cellules donc non mouillante pour les agrégats par un traitement au PEG.
Pour cela, une solution de PLL-PEG 1 mg/mL dans de l’HEPES 5 mM est déposée pendant une heure sur
la lamelle puis rincée au PBS. Deux côtés opposés de la cuve sont également des lamelles de microscope
pour permettre la prise de clichés par un appareil photo Canon EOS 60D équipé d’un objectif MP-E
65mm 1 :2,8. Un aimant permanent cylindrique en néodyme (6 mm de diamètre pour 6 mm de hauteur)
est positionné sous le fond de la cuve au contact de la lamelle grâce à un support élévateur. Le champ
magnétique créé par l’aimant au contact de la lamelle vaut 470 mT. Le gradient de champ magnétique
est homogène dans un volume de 2 mm sur 2 mm et vaut 230 T/m.
Le choix de l’aimant a été très important. J’ai cartographié le champ magnétique de différents aimants
(rapports d’aspects variables) grâce à un gaussmètre fixé sur un déplacement micrométrique 3 axes.
L’aimant retenu présentait les meilleures homogénéité et intensité du gradient de champ magnétique. Il
est important de noter que la sonde à effet Hall du gaussmètre utilisé faisait 1 mm2, elle intégrait donc
le champ magnétique sur une taille de l’ordre de la taille de la zone de travail. Un autre étalonnage a été
réalisé en mesurant la tension de surface d’un système modèle pour confirmer l’homogénéité et la valeur
du gradient de champ magnétique.

4.2.2 Preuve de principe et étalonnage

Pour valider cette méthode de mesure de la tension de surface, notamment l’homogénéité de la super-
gravité, nous avons mesuré la tension de surface d’un système inerte modèle : des gouttes de ferrofluide
(suspension colloïdale aqueuse des nanoparticules utilisées pour le marquage cellulaire) dans un bain
d’huile silicone. Les gouttes utilisées sont de petite taille (entre 1 et 5 µL soit des rayons de 600 µm à 1
mm), inférieure à la longueur capillaire gravitaire (κ−1

grav = (γ/∆ρg)1/2 ' 6 mm), de telle sorte qu’elles
soient sphériques sous gravité normale (voir Figure I.4.7.A). Lorsque l’aimant est mis au contact du
fond de la cuve, la goutte se déforme (Figure I.4.7.B) car la taille des gouttes est maintenant de l’ordre
de grandeur de la longueur capillaire magnétique (κ−1

mag = (γ/ fV )1/2 varie de 1,5 à 0,6 mm selon la
concentration en ferrofluide). Le profil peut être ajusté par le profil théorique d’une goutte pesante dans
un champ de force homogène en condition non mouillante (la lamelle du fond de la cuve ayant été traitée
pour être super-hydrophobe, voir protocole en Annexe A). Il est obtenu en intégrant numériquement les
équations de Laplace pour la capillarité. Le détail des équations est présenté en Annexe B. L’aimantation
de la goutte étant connue (concentration en nanoparticules connue), la détermination des paramètres de
l’ajustement c= fV/γ et d permet de mesurer la tension de surface γ du système. Les plus grosses gouttes
testées (5 µL) ont un volume supérieur à celui des sphéroïdes. Le fait que le profil de la goutte sous
super-gravité puisse être ajusté par le profil théorique valide l’hypothèse de l’homogénéité du gradient
de champ dans le volume de travail.
D’autre part, pour vérifier l’exactitude de la mesure obtenue sous super-gravité et donc valider la mesure
de la valeur du gradient de champ magnétique, nous avons mesuré la tension de surface du même sys-
tème par la méthode plus classique de la goutte pesante sous gravité normale en déposant des gouttes
de taille de l’ordre de la longueur capillaire, voire supérieure à cette longueur (400, 800 et 1000 µL soit
des rayons de 4,6 à 7,2 mm). Ces gouttes se déforment donc en l’absence de champ magnétique et leur
profil peut être ajusté comme décrit précédemment. La force volumique responsable de l’écrasement de
la goutte s’écrit : fV = ∆ρg, où ∆ρ est la différence de masse volumique entre l’huile et le ferrofluide
et g l’accélération de la pesanteur. La Figure I.4.8 illustre cette expérience. Le tableau I.4.2 résume les
différentes mesures effectuées.
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FIGURE I.4.7 – Goutte de ferrofluide sous super-gravité magnétique Goutte de ferrofluide (125 mM)
dans l’huile silicone (A) en l’absence de l’aimant et (B) après application de la force magnétique. La
longueur capillaire gravitaire du sytème vaut κ−1

grav = (γ/∆ρg)1/2 ' 6 mm, la goutte sous gravité normale
est sphérique. La longueur capillaire magnétique est elle égale à κ−1

mag = (γ/ fV )1/2 ' 1,5 mm, la goutte
est donc déformée sous super-gravité. Le profil de la goutte écrasée est ajustée par le profil d’une goutte
pesante (en jaune).
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FIGURE I.4.8 – Goutte pesante de ferrofluide Goutte de ferrofluide (400 µL, [Fe]= 125 mM) de taille
de l’ordre de la longueur capillaire dans l’huile silicone en absence de l’aimant. La longueur capillaire
gravitaire du sytème vaut κ−1

grav = (γ/∆ρg)1/2 ' 6 mm, la goutte sous gravité normale est donc déformée.
Le profil de la goutte est ajustée par le profil d’une goutte pesante (en jaune).

Concentration ferrofluide Tension surface témoin Volume de la goutte Tension de surface mesurée

125 mM 62 mN.m−1 1 µL 58±3mN.m−1

5 µL 60±3mN.m−1

250 mM 54 mN.m−1 1 µL 55±2mN.m−1

5 µL 51±2mN.m−1

500 mM 50 mN.m−1 1 µL 49±2mN.m−1

5 µL 50±2mN.m−1

Tableau I.4.2 – Tensions de surface du ferrofluide Résumé des différentes mesures de tension de surface
du système ferrofluide/huile silicone pour différentes valeurs de la concentration du ferrofluide (en fer)
et différents volumes de goutte, par la méthode d’écrasement magnétique. La valeur témoin correspond
à la mesure par goutte pesante classique.
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L’accord entre les deux mesures est très bon et valide cette méthode de mesure de la tension de sur-
face en appliquant une super-gravité magnétique.

4.2.3 Mesure de la tension de surface d’un agrégat multicellulaire

Pour mesurer la tension de surface d’un agrégat, le déroulement de l’expérience est le suivant : environ
une vingtaine d’heures après le moulage (temps nécessaire pour la formation des contacts entre cellules
et l’obtention d’un agrégat lisse), le sphéroïde est d’abord placé dans la cuve en l’absence de l’aimant
permanent, puis l’aimant est rapidement mis au contact du fond de la cuve sous l’agrégat (temps d’ap-
proche ≤ 2 secondes). La synchronisation se fait par enregistrement de l’instant de contact de l’aimant
avec le fond de la cuve. Des clichés du sphéroïde sont pris sous gravité normale et à intervalle régulier
au cours de l’écrasement magnétique, jusqu’à ce que l’équilibre mécanique soit atteint et que le profil du
sphéroïde n’évolue plus au cours du temps.

4.3 Le rhéomètre magnétique

Le tensiomètre magnétique permet de mesurer les propriétés statiques d’un sphéroïde (tension de
surface). Nous avons voulu avoir accès à la réponse dynamique des tissus magnétiques étudiés. Cela
implique de pouvoir exercer une contrainte avec n’importe quelle dépendance temporelle et d’acquérir
les déformations du tissu à plus hautes fréquences. Les champs alternatifs générés par un électroaimant
sont plus faibles que ceux créés par des aimants permanents. Il a donc fallu adapter les méthodes de
détection et de synchronisation. Le dispositif décrit dans cette partie est utilisé dans le Chapitre I.6.

4.3.1 Dispositif expérimental

Le dispositif expérimental (présenté sur la Figure I.4.9) utilisé est similaire à celui du tensiomètre ma-
gnétique (voir I.4.2). Il utilise la même cuve thermostatée mais l’aimant permanent est remplacé par
un électroaimant. Cet électroaimant est constitué d’une bobine (6Ω, 14 mH, fabriquée au laboratoire et
refroidie par circulation d’eau), avec dans son entrefer une pièce polaire cylindrique (hauteur : 85 mm,
diamètre : 55 mm) en fer doux pour canaliser les lignes de champ magnétique. La géométrie de l’extré-
mité supérieure de la pièce en fer doux a été optimisée (réduction du diamètre (5 mm) de la partie qui
arrive à 3 mm du fond de la cuve) pour maximiser la valeur du gradient de champ magnétique et son
homogénéité dans le volume de travail. L’électroaimant est commandé en tension par un générateur de
signaux TGA 1242 (Aim&TTi) via un amplificateur (Kepco BOP). Les différents signaux utilisés sont
créés sur l’interface Waveform Manager Plus puis transférés au générateur de signaux. Pour synchroni-
ser le film et le signal de déformation, un générateur d’impulsions TGP110 (Aim&TTi), déclenché sur le
signal de synchronisation externe du générateur de signaux, alimente une diode placée derrière la cuve
sur le chemin optique de la caméra. La largeur de l’impulsion est réglée de telle sorte qu’une seule image
du film soit surexposée au début de chaque séquence de déformation. Ceci permet de repérer précisé-
ment le début de la séquence d’écrasement sur le film. L’erreur faite sur la synchronisation est au plus de
∆t = 1/ fcamera.
Les films de la déformation de l’agrégat sont réalisés avec une caméra rapide Phantom v9.1 (entre 10 et
100 images par seconde).
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FIGURE I.4.9 – Le rhéomètre magnétique : dispositif expérimental L’agrégat cylindrique est placé
dans une cuve thermostatée à 37˚C. L’électroaimant constitué d’une pièce polaire placée au centre d’une
bobine, est positionné sous la cuve. Le haut de la pièce polaire est à 3 mm de l’agrégat. La bobine est
contrôlée en tension par le générateur via l’amplificateur. Les déformations de l’agrégat sont enregis-
trées à la caméra rapide. Les images sont synchronisées avec la déformation par une diode (LED) qui
surexpose une image au t = 0 de chaque expérience.



46 I.4. OUTILS MAGNÉTIQUES POUR L’ÉTUDE DE LA MÉCANIQUE DES TISSUS

4.3.2 Etalonnage

Plusieurs étapes de caractérisation du système expérimental ont été nécessaires afin de savoir quelle ten-
sion appliquer pour obtenir la contrainte dépendant du temps souhaitée. Les caractéristiques statiques
sont d’abord présentées, avant d’étudier la réponse en fréquence du montage. Ceci permet enfin de dé-
terminer la méthode de construction du signal de tension à appliquer.

Champ magnétique et gradient généré

Du fait de la géométrie cylindrique de l’expérience, le champ magnétique B(r,z) créé au dessus de la
pièce polaire est seulement une fonction de la distance à l’axe de la pièce polaire (r) et de la position le
long de cet axe (z). Le volume de travail dans lequel est placé l’objet soumis à la force magnétique est
centré sur l’axe le la bobine et s’étend légèrement au voisinage de l’axe. Dans cette zone ~B ≈ Bz~ez et
∂Bz/∂ r� ∂Bz/∂ z, ainsi Bz et ∂Bz/∂ z sont des fonctions de z à intensité du courant fixée. On peut donc
faire l’approximation que ~grad‖~B‖/‖~B‖ est seulement une fonction de z.

Le champ magnétique créé par l’électroaimant a été mesuré en fonction de la distance à l’extrémité
supérieure de la pièce polaire et de la tension appliquée aux bornes de l’amplificateur (Figure I.4.10A
et B). Lors des expériences, le centre de l’agrégat se situe à 3 mm du sommet de la pièce polaire. La
relation entre le champ magnétique créé et la tension appliquée est linéaire.
Ces mesures permettent de calculer le gradient de champ magnétique. On retrouve bien expérimentale-
ment que :

~grad‖~B‖
‖~B‖ = ~β (z) (voir Figure I.4.10.C). Dans toute la suite on utilisera implicitement la norme

de β à z = 3 mm (β = 0,24 mm−1).

Mesure de la force volumique magnétique

La mesure du gradient de champ magnétique dans le volume de travail, ainsi que la connaissance de
l’aimantation volumique de l’objet à déformer (MV ) permettent de calculer la force magnétique d’écra-
sement par unité de volume ( fV ) :

fV (B) = MV
dB
dz

Pour vérifier expérimentalement que la force volumique générée par l’électroaimant vérifie cette expres-
sion, nous avons utilisé la même méthode que pour l’étalonnage du tensiomètre (I.4.2.2), en écrasant sous
super-gravité magnétique des gouttes de ferrofluide 2 de concentrations et de tailles différentes ([Fe] =
625 et 1250 mM, V= 0,6 / 1,5 et 4,5 µL), immergées dans un bain d’huile silicone. La connaissance de
la concentration de la goutte et du champ auquel elle est soumise permet de déterminer son aimantation
à partir de la courbe d’aimantation du ferrofluide (2.2.2). La Figure I.4.11 présente les profils de gouttes
de différentes tailles soumises à une force magnétique variable. Ces profils peuvent être ajustés par les
profils théoriques de gouttes non mouillantes dans un champ de force homogène (voir détails en Annexe
B). Ceci montre que le gradient de champ magnétique est suffisamment homogène dans le volume de
travail (les cylindres magnétiques utilisés sont de taille inférieure à la goutte de 4,5 µL). La tension de
surface γ du système ferrofluide/huile est mesurée de manière indépendante (méthode de goutte pesante
classique), ce qui permet de déterminer la force volumique appliquée à partir du paramètre c= κ2 = fV/γ

issu de l’ajustement des profils. L’accord entre les valeurs calculées et obtenues expérimentalement est
très bon.

2. suspension aqueuse des nanoparticules servant au marquage des cellules
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FIGURE I.4.10 – Champ magnétique et gradient créés par l’électroaimant (A) Mesure de la valeur
du champ magnétique créé sur l’axe de l’électroaimant en fonction de la distance à la pièce polaire et
de la tension appliquée aux bornes de l’amplificateur. Les pointillés indiquent la distance de travail. (B)
Valeur du champ magnétique à l’altitude de travail (z = 3mm) en fonction de la tension appliquée. (C)
Gradient du champ magnétique créé par l’électroaimant normalisé par la valeur du champ en fonction
de la distance à la pièce polaire et de la tension appliquée aux bornes de l’amplificateur. Les pointillés
indiquent la distance de travail.
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FIGURE I.4.11 – Ecrasement des gouttes de ferrofluides Gouttes de ferrofluides ([Fe]=1250 mM) de
différents volumes (V = 0,6 / 1,5 / 4,5 µL) dans de l’huile silicone soumises à une force volumique
croissante (sous gravité normale, fV 1 = 6,9 kN.m−3, fV 2 = 55,6 kN.m−3 et fV 3 = 106,7 kN.m−3) cor-
respondant respectivement à une tension imposée aux bornes de l’amplificateur de 0 / 1,2 / 4,8 et 8 Volts.
Le profil capillaire théorique obtenu par ajustement du profil expérimental est superposé en jaune.
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Réponse du montage

La fonction de réponse du montage a été déterminée en mesurant à l’aide d’un gaussmètre (Kosvaha5
Wuntronic contrôlé par une carte d’acquisition NI USB-6001) le champ magnétique créé sur l’axe de la
bobine, au contact du sommet de la pièce polaire, pour une consigne sinusoïdale de fréquence variable
(entre 0,1 et 100 Hz). Le module et la phase de la fonction de réponse de l’ensemble amplificateur et
électroaimant sont présentés sur la Figure I.4.12.A et B. Le montage se comporte comme un filtre passe
bas dont la fréquence de coupure est supérieure à 10 Hz. Ceci est confirmé par la mesure de la réponse du
montage à un créneau de tension (voir Figure I.4.12.C) où l’on voit que le temps de réponse est inférieur
à 100 ms. A 10 ms B/B f inal = 78% et à 20 ms B/B f inal = 96%. Cela implique qu’il est inutile de filmer
la déformation des cylindres à plus de 100 images par seconde.
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FIGURE I.4.12 – Réponse du montage (A) Module et (B) phase (en degré) de la fonction de réponse
de l’ensemble amplificateur et électroaimant. (C) Temps de réponse du montage. Champ magnétique
mesuré à 3 mm du sommet de la pièce polaire en réponse à un créneau de tension d’amplitude 8 Volts
appliqué aux bornes de l’amplificateur (début du créneau à t = 0 s).
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dépendant du temps souhaitée (en bleu). Dans l’exemple présenté, il s’agit d’une sinusoïde de fréquence
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à une tension de 8 Volts). Pour chaque valeur de la force volumique, on détermine la valeur du champ
magnétique à appliquer, en se servant de la relation non linéaire entre B et fV ∝ (M/Ms)(B)β (les points
expérimentaux sont tracés en orange et ajustés par B(x) = 0,184x1/2 + 0,664x+ 0,507x2 tracé en noir).
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Construction des signaux

La valeur de l’aimantation des nanoparticules dépend du champ magnétique appliqué de manière non
linéaire (voir courbe d’aimantation en 2.2.2). Il faut prendre en compte cette non linéarité lorsque l’on
cherche à déterminer quelle est la tension V (t) à appliquer au système pour obtenir la force volumique
fV (t) souhaitée. La force volumique s’écrit :

fV (t) = MV (B)gradB =

(
M
Ms

)
(B(V (t)))Msat

V βB(V (t))

où (M/Ms)(B) est la courbe d’aimantation normalisée des nanoparticules et Msat
V est l’aimantation volu-

mique à saturation de l’échantillon. La non linéarité de la relation entre B(t) et V (t) est contenue dans
(M/Ms)(B)B. Cette relation est représentée graphiquement sur le cadran en haut à droite de la Figure
I.4.13. Les points expérimentaux sont correctement ajustés par une somme de puissances 1/2, 1 et 2
(expression en légende de la figure). Ceci permet de calculer quel champ magnétique appliquer pour
n’importe quelle force souhaitée. La Figure I.4.13 résume le processus de construction du signal de
tension pour obtenir une force volumique d’amplitude variable :

1. A partir du signal fV (t) souhaité (en bleu) on détermine le champ magnétique correspondant grâce
à (M/Ms)(B)B.

2. On détermine ensuite la tension V (t) (en rouge) à appliquer pour générer ce B(t) (par la relation
linéaire).

3. Ce signal V(t) est ensuite envoyé et stocké dans le générateur de signaux.

Le signal est surtout déformé pour les petites valeurs de force volumique.

Pour un signal au spectre plus riche, il faut également prendre en compte l’atténuation du montage sur
les hautes fréquences, même si elle est relativement faible (9% à 10 Hz).

4.3.3 Traitement des films

Les films de déformation de l’agrégat sont traités par un algorithme de « tracking » sous ImageJ déve-
loppé par Olivier Cardoso au laboratoire. Les mouvements de l’interface de l’agrégat sont détectés par
corrélation de deux images successives. En parallèle, on suit le mouvement d’objets fixes (cellule ou
poussière) adsorbés sur la lamelle au fond de la cuve à côté de l’agrégat. Ces mouvements sont cau-
sés par des vibrations parasites de l’ensemble du montage qui sont principalement dues à la circulation
d’eau servant à thermostater la cuve. La soustraction de ces vibrations permet d’améliorer grandement la
qualité du signal. L’effet de ce traitement est présenté sur la Figure I.4.14. La précision obtenue pour le
tracking de l’interface d’un sphéroïde est de l’ordre de ± 0,5 µm.

4.3.4 Comparaison des deux dispositifs

Le rhéomètre développé répond aux attentes initiales, il permet d’exercer à distance une force magné-
tique contrôlée et variable dans le temps. Ce dispositif permet d’avoir accès à la réponse dynamique du
matériau étudié jusqu’à des fréquences de l’ordre de quelques dizaines de Hertz. Néanmoins ce dispositif
génère des forces volumiques plus faibles que le tensiomètre.
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Ce chapitre présente les résultats obtenus avec l’expérience du tensiomètre magnétique dont le dispo-
sitif expérimental est décrit en I.4.2. Ces résultats ont été publiés dans Physical Review Letters en 2015
[115]. L’article est présenté en Annexe D. On s’attachera à montrer comment nous avons pu mesurer
la tension de surface de sphéroïdes de cellules souches mésenchymateuses. Tirant profit des possibili-
tés offertes par la méthode de moulage magnétique, nous avons également étudié l’effet de la taille des
sphéroïdes sur leur réponse mécanique en mettant en évidence une transition élastocapillaire.

5.1 Mesure de la tension de surface de sphéroïdes

Contrairement à la goutte de ferrofluide qui se déforme instantanément pour atteindre l’équilibre
mécanique gouverné par l’équilibre entre la force d’écrasement magnétique et les effets capillaires, la
déformation d’un sphéroïde présente une dynamique plus lente. Néanmoins si l’on attend suffisamment
longtemps, typiquement une heure (T ∞), la forme du sphéroïde n’évolue plus. Il a atteint l’équilibre mé-
canique. On peut alors ajuster le profil expérimental du sphéroïde avec un profil calculé numériquement
à partir des équations de la capillarité en situation de non-mouillage. La figure I.5.1.A montre un sphé-
roïde avant application de la force magnétique (T−0 ) et ce même sphéroïde sous super-gravité magnétique
une fois qu’il a atteint l’équilibre mécanique (T ∞). La tension de surface obtenue par l’ajustement est de
γ = 18± 7 mN.m−1 (moyenne sur 13 sphéroïdes). Cette valeur est indépendante de la taille initiale du
sphéroïde.

Il est également possible de décrire la déformation du sphéroïde par trois paramètres, sa hauteur (h),
le rayon de la zone de contact (L) et son rayon initial (R) qui sont définis sur la Figure I.5.1.B. La
figure I.5.1.C (respectivement D) présente le rayon de la zone de contact (respectivement la hauteur)
normalisé par la longueur capillaire magnétique κ−1 = (γ/ fV )1/2 = 390 µm en fonction du rayon initial
du sphéroïde lui aussi normalisé. La figure regroupe les mesures effectuées sur les gouttes de ferrofluide

53
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FIGURE I.5.1 – Tension de surface des sphéroïdes (A) Sphéroïde avant application de la force magné-
tique (T−0 ) et sous super-gravité magnétique une fois que l’équilibre mécanique est atteint (T ∞). Le profil
calculé et ajusté numériquement à partir des lois capillaires est superposé en jaune. (B) Définition des
paramètres de déformation d’un sphéroïde, sa hauteur (h) et le rayon de la zone de contact (L). Rayon de
la zone de contact (C) et hauteur (D) de gouttes de ferrofluide et de sphéroïdes à l’équilibre mécanique
(T ∞) en fonction de leur rayon initial. Toutes les longueurs sont normalisées par la longueur capillaire
κ−1. Les lois capillaires asymptotiques ainsi que les résultats de l’intégration numérique de ces lois sont
présentées sur le graphe.
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et sur les sphéroïdes à T ∞. On observe que les deux systèmes suivent le même comportement régi par les
lois de la capillarité. On peut en effet dériver de la loi de Laplace pour la capillarité les comportements
asymptotiques pour h et L en fonction de R [116], comme présenté ci-dessous :

Goutte quasi-sphérique Pour R� κ−1 les effets capillaires prédominent et le sphéroïde ou la goutte
demeure sphérique (exposant s dans les notations qui suivent). La hauteur hs

cap vaut donc 2R , ainsi :

hs
capκ = 2Rκ (5.1.1)

Le rayon de la zone de contact Ls
cap varie comme :

Ls
cap '

√
2/3R2( fV/γ)1/2 (5.1.2)

On obtient ce résultat en écrivant l’équilibre des forces au niveau de la zone de contact. Ainsi :

Ls
capκ ∝ (Rκ)2 (5.1.3)

Flaque Dans le cas où R� κ−1, les effets capillaires deviennent négligeables. La goutte est en fait une
flaque (exposant f dans les notations) d’épaisseur constante h. En écrivant l’équilibre entre la capillarité
qui tend à réduire la surface de la flaque et la pression hydrostatique qui tend à agrandir la flaque, il
vient :

h f
capκ = 2 (5.1.4)

En écrivant la conservation du volume, on obtient :

L f
cap '

√
2/3R3/2 ( fV/γ)1/4 (5.1.5)

c’est à dire :
L f

capκ ∝ (Rκ)3/2 (5.1.6)

Les points expérimentaux pour T ∞ sont en très bon accord avec les prédictions théoriques à la fois pour
le système « purement » liquide de la goutte de ferrofluide et les sphéroïdes (voir Figure I.5.1.C et D).
En particulier, hcap est en bon accord avec la prédiction exacte obtenue par intégration numérique des
équations de Laplace (voir détails sur l’intégration numérique en Annexe B).

Le fait que la déformation du sphéroïde à l’équilibre soit gouvernée par les lois de la capillarité confirme
bien le comportement liquide à temps long (voir les détails de l’analogie avec les liquides en I.3.3).

5.2 Transition élasto-capillaire

Les agrégats multicellulaires sont, comme nous l’avons déjà vu, communément décrits comme des
fluides complexes visco-élastiques (I.3.3). Les propriétés liquides, par exemple la capillarité, sont gou-
vernées par la surface (∝ R2), tandis que les propriétés élastiques sont fonction du volume (∝ R3). Il doit
donc exister une taille critique pour les sphéroïdes en deçà de laquelle les effets capillaires dominent et,
réciproquement, au delà de laquelle ce sont les effets élastiques qui l’emportent. C’est une des motiva-
tions de la mise en place de la méthode du moulage magnétique pour avoir accès à une large gamme de
tailles de sphéroïdes.
Comme nous venons de le voir en I.5.1, quelle que soit la taille initiale du sphéroïde, sa forme d’équi-
libre à temps long sera gouvernée par la capillarité. Ainsi si l’on veut espérer observer un changement
de comportement en fonction de la taille, il ne faut pas considérer l’état final de l’écrasement mais sa
dynamique. Contrairement à certains des dispositifs existants (méthode de centrifugation notamment,
voir I.3.3.4), cette expérience permet d’avoir accès à la dynamique de l’écrasement.
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5.2.1 Observation expérimentale

Nous avons donc soumis des sphéroïdes de différentes tailles à la supergravité magnétique. Observons
tout d’abord le profil temporel de la déformation d’un « petit » (#1) et d’un « gros » (#2) sphéroïde
présenté sur la Figure I.5.2. Dans les deux cas, les sphéroïdes commencent par subir une déformation
rapide (et réversible) à temps court.
Le caractère réversible de la déformation initiale est illustré par la Figure I.5.3 où un sphéroïde est
soumis de manière brève (' 2 s) à la super-gravité magnétique et sa hauteur est mesurée au cours du
temps. L’agrégat retrouve sa hauteur initiale quelques secondes après la déformation.
Après cette déformation initiale, à temps plus long, la déformation du « petit » sphéroïde n’évolue plus,
alors que le « gros » sphéroïde continue de se déformer de manière non réversible et beaucoup plus lente,
jusqu’à atteindre l’équilibre mécanique.
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FIGURE I.5.2 – Variation de la hauteur des sphéroïdes sous super-gravité Deux sphéroïdes de tailles
différentes sont soumis à la force magnétique d’écrasement, leur hauteur est mesurée au cours du temps.
Le sphéroïde #1 a un rayon initial de 300 µm. Le rayon initial de l’agrégat #2 est de 760 µm.

La Figure I.5.4 présente le profil de quatre sphéroïdes de tailles différentes avant écrasement (T−0 ), à
temps court après écrasement (T+

0 ' 10 s) et à l’équilibre à temps long (T ∞ = 1 h). On retrouve bien
sur ces images le comportement décrit précédemment. Le « petit » sphéroïde de droite ne se déforme pas
entre T+

0 et T ∞ tandis que les profils des trois autres plus gros sphéroïdes évoluent sensiblement jusqu’à
T ∞.

Afin de mieux comprendre ce phénomène, nous avons formé des sphéroïdes de tailles variées que l’on a
écrasé sous super-gravité magnétique. Pour chaque sphéroïde, de rayon initial R, le rayon de la zone de
contact L est mesuré à T+

0 et T ∞. La Figure I.5.5 présente l’évolution de L mesuré à ces deux instants, en
fonction du rayon initial du sphéroïde.
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FIGURE I.5.3 – Déformation réversible à temps courts Evolution temporelle de la hauteur relative
d’un sphéroïde soumis brièvement à l’écrasement magnétique. La plage temporelle durant laquelle la
super-gravité est appliquée est indiquée en vert. Des photos du sphéroïde illustrent différents instants de
l’écrasement indiqués par un chiffre.
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FIGURE I.5.4 – Déformation de sphéroïdes de différentes tailles Sphéroïdes de différentes tailles avant
écrasement magnétique (T−0 ) et sous super-gravité magnétique (T+

0 = 10s et T ∞ = 1h après application
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FIGURE I.5.5 – Transition élastocapillaire (A) Rayon de la zone de contact (L) en fonction du rayon
initial du sphéroïde (R) 10 secondes après application de la force (T+

0 ) et une fois l’équilibre mécanique
atteint (T ∞). En noir sont superposés les ajustements par des lois puissances dont l’exposant est indiqué
sur la figure.

On voit clairement apparaitre un rayon critique RC (entre 350 µm et 400 µm) qui délimite deux compor-
tements :

• Pour des sphéroïdes tels que R < RC la déformation à T+
0 et T ∞ est identique et L varie comme

Lcap c’est à dire en R2.

• Pour des sphéroïdes avec R > RC, L varie initialement comme R4/3, ce qui correspond à un com-
portement de solide élastique décrit par la théorie du contact de Hertz [117]. Pour une sphère
de rayon initial R, de module élastique E et de coefficient de Poisson σ en contact avec un plan
infiniment dur, aux petites déformations, la taille de la zone de contact s’écrit :

Lelastic =
(
(1−σ

2)π/E
)1/3

f 1/3
V R4/3 (5.2.1)

L’ajustement de cette partie de la courbe expérimentale, avec une hypothèse d’incompressibilité
(σ = 1/2) permet d’évaluer le module élastique de ces sphéroïdes : E = 660±120 Pa.

5.2.2 Rayon critique

Le rayon critique RC délimite donc une transition élastocapillaire qui se manifeste à temps court. RC

correspond au rayon auquel la déformation élastique et la déformation capillaire s’intersectent. La défor-
mation maximale d’un sphéroïde est toujours donnée par Lcap.
Pour un sphéroïde de taille initiale inférieure à RC, la déformation élastique initiale est suffisante pour
atteindre la déformation finale (Lelastic > Lcap). Le sphéroïde atteint donc l’équilibre mécanique à temps
court et son profil n’évolue plus.
Pour le sphéroïde plus gros (R > RC) cette déformation élastique n’est pas suffisante (Lelastic < Lcap)
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et des réarrangements plus lents entre cellules sont nécessaires pour atteindre l’équilibre mécanique.
La Figure I.5.6 illustre ce phénomène. Les deux régimes de déformation possibles des sphéroïdes sont
représentés en fonction de Rκ . En jaune Ls

capκ (equ. 5.1.3) et L f
capκ (equ. 5.1.6) correspondent à la

déformation capillaire tandis qu’en vert :

Lelasticκ = ((1−σ
2)π/E)1/3 f 1/6

V γ
1/6(Rκ)4/3 (5.2.2)

représente la déformation élastique pour E, σ , fV et γ fixés. L’intersection entre ces deux régimes corres-
pond au rayon critique RC. Pour R < RC, le trait en pointillé représente la déformation que le sphéroïde
aurait pu atteindre s’il était purement élastique, mais sa déformation a été « bloquée » par la capillarité.
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FIGURE I.5.6 – Transition élastocapillaire dans le régime quasi-sphérique Représentation des dif-
férents régimes de déformation dans le cas où RC < κ−1. Cette figure illustre également du rôle de la
force volumique sur la transition. Pour la déformation capillaire, les deux segments jaunes représentent
les deux comportements asymptotiques. La déformation élastique prédite par la loi de Hertz est tracée
en vert pour deux forces volumiques différentes ( f ?V < fV ) ; E, σ = 1/2 et γ étant fixés. Dans la région
R < RC le pointillé représente la déformation élastique inaccessible du fait de la capillarité. Par souci de
clarté, seulement les points expérimentaux (carrés pleins et vides) pour R > RC à T ∞ ont été représentés
pour les deux forces volumiques.

Pour déterminer l’expression de RC, il convient de distinguer deux cas en fonction de la position de RC

par rapport à κ−1.

Régime quasi-sphérique C’est le cas dans lequel on se trouve (voir Figure I.5.6), étant donné les
paramètres de l’expérience. Il convient d’égaler Ls

cap et Lelastic (equ. 5.1.2 = equ. 5.2.1). Ceci conduit à :

Rs
C ' (3/2)3/4((1−σ

2)π/E)1/2
γ

3/4 f−1/4
V (5.2.3)
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Régime flaque Dans ce régime, il faut égaliser L f
cap et Lelastic (equ. 5.1.5 = equ. 5.2.1), ainsi :

R f
C ' (3/2)3((1−σ

2)π/E)2
γ

3/2 f 1/2
V (5.2.4)

Ce cas est illustré par la Figure I.5.7. Pour les sphéroïdes étudiés (E,σ et γ donnés), il faudrait travailler
avec des forces volumiques plus grandes pour entrer dans ce régime.

FIGURE I.5.7 – Transition élastocapillaire dans le régime flaque Illustration de la transition élas-
tocapillaire dans le régime flaque pour deux forces volumiques différentes fV 1 = 5× 106 N.m−3 et
fV 2 = 5× 107 N.m−3 ; E, σ = 1/2 et γ étant fixés aux valeurs des sphéroïdes de MSC. Les pointillés
représentent la déformation élastique inaccessible.

Les quatre paramètres E, γ , fV et σ déterminent, pour un système donné, quel cas envisager. Pour des
raisons de continuité de la déformation des sphéroïdes, il faut considérer le plus grand rayon critique
entre les deux valeurs possibles. La position par rapport à 1 du paramètre λ = R f

C/Rs
C détermine quelle

expression utiliser.
λ ' (3/2)9/4((1−σ

2)/E)3/2
γ

3/4 f 3/4
V (5.2.5)

Si λ < 1, RC = Rs
C et si λ > 1, RC = R f

C. Dans le système étudié λ = 0,71 et l’on observe bien un rayon
critique inférieur à κ−1 = 390 µm. La valeur prédite pour Rs

C : Rth
C = 213± 90 µm est du même ordre

de grandeur que la valeur observée expérimentalement. L’écart peut s’expliquer par le fait que dans les
conditions de l’expérience, RC est proche de κ−1, ce qui rend d’une part la lecture graphique moins pré-
cise et d’autre part l’accord avec les lois asymptotiques moins bon.

Pour vérifier la dépendance des expressions précédentes avec la force volumique fV , qui est le para-
mètre le plus facilement modifiable de manière indépendante, nous avons modifié les conditions de
marquage magnétique des cellules. La quantité de nanoparticules internalisées par cellule étant déjà
proche de la saturation, il n’a pas été possible d’augmenter de manière significative la force volumique.
En réduisant la concentration de nanoparticules et le temps d’incubation ([Fe] = 1,5× 10−4 mol.L−1
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pendant 30 minutes), il a été possible de réduire la force volumique d’un facteur 12 et de travailler à
f ∗V = (1±0,1)×104 N.m−3 . A cette force volumique κ−1 = 1350 µm et Rth∗

C = 398±166 µm. Il a été
possible de mesurer les déformations seulement pour les plus gros sphéroïdes. Les points expérimentaux
sont présentés sur la Figure I.5.6. Par souci de clarté seul le rayon de la zone de contact L à T+

0 est
représenté par des carrés pleins. A T ∞ la déformation suit les lois de la capillarité. Les données expéri-
mentales sont en bon accord avec la déformation prédite par les expressions précédentes (déformation
Lelasticκ tracée en vert sur la figure). Ceci conforte la confiance que l’on peut avoir dans la description et
l’interprétation de la transition élasto-capillaire.

A titre de comparaison le même système sous gravité normale présenterait un rayon critique Rth
C (1g) '

800 µm.

5.3 Discussion

Valeur de la tension de surface et du module élastique

Les valeurs de γ et E obtenues par cette méthode de mesure magnétique sont en bon accord avec les
valeurs de la littérature. Les tensions de surface mesurées par différentes méthodes (voir 3.3.4) varient
selon le type cellulaire entre 2 et plus de 20 mN.m−1. Les cellules MSC possèdent une tension de surface
relativement élevée, ce qui correspond au fait qu’elles forment facilement des agrégats sphériques et
lisses.
Concernant le module élastique, la valeur obtenue est également proche des valeurs mesurées pour des
lignées de sarcomes de souris [88], des tissus embryonnaires du foie [90], ainsi que du module d’Young
de cellules MSC individuelles [118].

Etude de la dynamique d’écrasement

Ce dispositif expérimental possède l’avantage de permettre l’observation en direct la déformation de
l’agrégat, et donc d’accéder à la dynamique de l’écrasement. Il peut cependant être amélioré, notamment
lorsque l’on considère les temps courts. La montée initiale de l’aimant grâce au support élévateur n’est
pas instantanée, l’agrégat ressent une force croissante le temps que l’aimant arrive au contact de la lamelle
(environ une seconde). Ceci masque la réponse de l’agrégat. Ce constat nous a conduit à développer le
rhéomètre magnétique (voir I.4.3 et I.6) où l’utilisation d’un électroaimant permet un contrôle quasi
instantané de la force appliquée.

Effets des nanoparticules sur la réponse mécanique

Il est légitime de se questionner sur l’effet de la présence de nanoparticules au coeur des cellules sur
lesquelles on exerce des forces magnétiques. Des études ont montré qu’elles ne modifiaient pas le com-
portement des cellules, en particulier la capacité de différenciation (voir détails en 2.2.4 et II.7). Les en-
dosomes sont mis en mouvement dans les cellules par des moteurs moléculaires. Ces processus peuvent
être associés à une température effective Te f f environ 1000 fois plus élevée que la température du bain
(kBTe f f ' 10−17) [119]. Cette énergie est à comparer à celle associée à la force magnétique s’appliquant
sur un endosome de taille dendo ' 1µm et de moment magnétique mendo ' 10−15 A.m2 pour le déplacer
sur une distance de l’ordre de sa taille : Fendodendo ' 10−19 J. Ainsi kBTe f f � Fendodendo, ce qui écarte
une quelconque perturbation du trafic endosomal due aux forces magnétiques.
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Evolution des propriétés mécaniques au cours de la différenciation des agrégats

On peut induire, par la présence de certains facteurs de croissance dans la milieu de culture, la différen-
ciation des cellules souches mésenchymateuses. Par exemple, en présence de TFGβ3, les MSCs peuvent
se différencier en chondrocytes, générant des agrégats riches en matrice extracellulaire en un mois de
maturation. Au moment du développement du tensiomètre magnétique, un des espoirs initiaux était le
suivi de l’évolution des propriétés mécaniques des tissus au cours de leur différenciation (en chondrocyte
notamment). Nous avons donc essayé d’écraser sous super-gravité un agrégat ayant maturé un mois dans
le milieu de différenciation. Malheureusement, nous avons observé une très forte diminution de l’ai-
mantation des agrégats (jusqu’à 80% en un mois). La super-gravité n’est plus suffisante pour déformer
les agrégats, ce qui rend toute mesure impossible. Ceci est dû à la dégradation des nanoparticules une
fois qu’elles sont internalisées dans les cellules. Cette observation a conduit à l’étude présentée dans la
Partie II. Nous verrons en II.10 qu’il existe des stratégies visant à modifier l’architecture des nanoparti-
cules pour s’affranchir ou du moins réduire la dégradation. Cela pourrait permettre l’étude initialement
envisagée.

Généralisation à d’autres types cellulaires

Cette technique repose sur la capacité des cellules à internaliser les nanoparticules de façon à exercer sur
les agrégats une super-gravité suffisamment forte pour que la déformation finale permette l’ajustement
du profil expérimental afin de déterminer la tension de surface. Or la quantité pouvant être incorporée
dépend fortement du type cellulaire. Les MSC sont des cellules qui internalisent particulièrement bien les
nanoparticules. Reproduire ces expériences avec d’autres types cellulaires pourra donc être limité par ce
facteur. Travailler avec des gradients de champ magnétique plus importants peut constituer une solution,
encore faut-il qu’ils soient suffisamment homogènes.

5.4 Conclusion

Nous avons développé une méthode utilisant un dispositif expérimental original et simple pour me-
surer de manière précise la tension de surface d’agrégats multicellulaires de cellules souches mésenchy-
mateuses et évaluer leur module élastique. Les possibilités offertes par le dispositif (taille des sphéroïdes
formés et observation de la dynamique de l’écrasement) nous ont permis de mettre en évidence deux
comportements différents en fonction de la taille initiale des agrégats.
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Ce chapitre présente les résultats obtenus avec le rhéomètre magnétique sur la rhéologie des agrégats
multicellulaires et leur réponse dynamique. Nous avons d’abord mis en évidence un comportement en loi
puissance, en travaillant à la fois en régime temporel et en régime fréquentiel. Nous avons ensuite étudié
l’effet d’inhibiteurs de certaines protéines du cytosquelette sur la réponse dynamique des agrégats. Enfin
nous montrerons comment ce dispositif expérimental peut mettre à jour certains comportements non
linéaires des agrégats. Le dispositif expérimental développé au cours de cette thèse pour mener à bien
cette étude est présenté au Chapitre I.4.3.

6.1 Comportement en loi puissance

Avec le rhéomètre magnétique, on est capable d’imposer à un agrégat cylindrique une force volu-
mique homogène d’écrasement, fV , variable dans le temps. La contrainte n’est pas homogène sur la
hauteur de l’agrégat. La contrainte qui s’applique sur la tranche d’altitude z s’écrit : σ(z) = fV (z− h0)
(voir Figure I.6.1.A pour la définition des axes, l’origine des z est prise au niveau du plan de contact).
Dans toute la suite on appellera implicitement σ = σ(z = 0) = fV h0, en considérant que les variations
de hauteur de l’agrégat sont petites par rapport à sa hauteur initiale (la variation maximale de hauteur est
de l’ordre de 5%).
Il est important de noter que nous travaillons ici en compression alors que la majorité des expériences
« classiques » de rhéologie sont effectuées en cisaillement.

Il y a principalement deux manières de conduire une expérience de rhéologie : soumettre le matériau
à une force constante, c’est l’expérience de fluage, ou le soumettre à une force sinusoïdale en variant la
fréquence de la sollicitation. Le dispositif que nous avons développé a l’avantage de pouvoir réaliser ces
deux types de mesures, ce qui est sans précédent concernant la rhéologie des agrégats multicellulaires.

63
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6.1.1 Régime temporel : expérience de fluage

Nous avons soumis les agrégats cylindriques de F9 à un créneau de force volumique constante fV max =
2225± 345 N.m−3, soit une contrainte de l’ordre de σ ' 2Pa pour les cylindres d’un millimètre de
hauteur. L’incertitude sur la valeur de fV provient principalement de la variabilité de l’aimantation des
agrégats. Ceci correspond à la valeur maximale pouvant être appliquée avec notre dispositif pour le mar-
quage magnétique cellulaire utilisé. L’écrasement de l’agrégat est filmé avec une caméra rapide (voir
Figure I.6.1.A) et le mouvement de son interface supérieure est détecté grâce à un algorithme de tracking
(voir détails au Chapitre I.4.3).

La Figure I.6.1.B présente l’évolution de la déformation ∆h(t) d’un agrégat au cours du temps (en échelle
linéaire) soumis à un créneau de 100 secondes. ∆h(t) peut être ajusté avec une très bonne précision
par une loi puissance du temps. La qualité de l’ajustement est particulièrement visible en échelle loga-
rithmique (Figure I.6.1.C). Sur quatre décades temporelles la déformation de l’agrégat obéit à une loi
puissance, et la fonction de fluage (voir détails en I.3.2.2) peut s’écrire :

J(t) =
ε(t)
σ

=
∆h(t)
fV h2

0
= j0(t/t0)α

où σ = fV maxh0 est la contrainte imposée à l’agrégat, ε(t) = ∆h(t)/h0 est la déformation normalisée de
l’agrégat et t0 est choisi arbitrairement comme égal à 1 seconde. Les axes secondaires des Figures I.6.1.B
et C sont gradués en Pa−1, ceci correspond à la conversion de ∆h en J. Les valeurs du préfacteur j0 et
l’exposant α de la loi puissance sont déterminées par ajustement des courbes expérimentales.

Ces mesures ont été réalisées sur 40 agrégats différents. Les Figures I.6.1.D et E présentent l’ensemble
des résultats obtenus pour, respectivement, la valeur de j0 et celle de α , sous la forme de graphes cumulés
et d’histogrammes.
L’ajustement des mesures par une loi de distribution gaussienne donne pour les agrégats de cellules F9 :
j0 = 0,023±0,007 Pa−1 et α = 0,21±0,03.

6.1.2 Régime fréquentiel : déformations sinusoïdales

Il est usuel en rhéologie de travailler avec un module viscoélastique complexe qui relie la contrainte et
la déformation en fonction de la fréquence à laquelle est sollicité le matériau. Le rhéomètre magnétique
développé permet de générer une force magnétique oscillant dans le temps et donc de mesurer le module
viscoélastique complexe en compression de ces agrégats multicellulaires.

Le module viscoélastique complexe en compression d’un matériau a pour expression :

G∗(ω) = |G∗(ω)|e jφ(ω) =
σ(ω)

ε(ω)

où σ(ω) est la contrainte oscillant à la pulsation ω et ε(ω) la déformation normalisée. Dans le cas d’une
rhéologie en loi puissance en régime linéaire, il vient (voir détails en I.3.2.2) :

|G∗(ω)|= ωαtα
0

j0Γ(1+α)

φ =
απ

2
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FIGURE I.6.1 – Fluage en loi puissance (A) Allure d’un cylindre de F9 vu de côté avant (gauche) et
pendant (droite) son écrasement sous une force magnétique constante. La force est appliquée à t = 0 s
et la variation de hauteur ∆h(t) est mesurée à chaque instant. Déformation de l’agrégat et fonction de
fluage J(t) en fonction du temps (B) en échelle linéaire et (C) en échelle logarithmique. Les points expé-
rimentaux sont ajustés par une loi puissance de la forme J(t) = j0(t/t0)α (tracée en noir). Histogrammes
et graphes cumulés des mesures (D) du préfacteur j0 et (E) de l’exposant α effectuées sur 40 agrégats
cylindriques différents. Les distributions des mesures sont ajustées par des lois gaussiennes (en bleu et
vert).



66 I.6. RHÉOLOGIE DES TISSUS BIOLOGIQUES

où Γ est la fonction d’Euler. Afin de vérifier si l’on retrouve le même comportement rhéologique en
régime fréquentiel, les cylindres ont été soumis à une force magnétique oscillante à des fréquences com-
prises entre 0,1 et 10 Hz.

Le signal de la force d’écrasement est construit de la manière suivante : la force est d’abord constante et
vaut fV max/2 de t = 0 s à t = 3 s, puis elle oscille sinusoïdalement entre 0,25× fV max et 0,75× fV max à la
fréquence souhaitée. La modulation sinusoïdale a donc une amplitude de fV max/2. Le signal utilisé à la
fréquence 1 Hz est présenté en noir sur la Figure I.6.2.A. La procédure suivie pour construire le signal
de tension à appliquer aux bornes de l’amplificateur, afin d’obtenir le signal fV (t) souhaité, est décrite en
I.4.3.2.

L’agrégat est soumis successivement à des forces oscillant à 10 Hz, 5 Hz, 3 Hz, 1 Hz, 0,5 Hz, 0,3 Hz
et 0,1 Hz. Un temps minimum de 5 min est attendu entre chaque mesure. On utilise les signaux par fré-
quences décroissantes pour que les déformations les plus importantes, obtenues aux basses fréquences,
interviennent en fin d’expérience.

La Figure I.6.2.A présente la variation de hauteur ∆h(t) de l’agrégat lorsqu’on le soumet à la force
d’écrasement sinusoïdale à 1 Hz, elle consiste en la fonction de fluage en réponse au créneau fV/2 mo-
dulée par la sinusoïde. Pour chaque fréquence l’amplitude de la réponse A et le décalage temporel entre
la force et la déformation ∆t sont mesurés (voir Figure I.6.2.A). L’amplitude A permet de déterminer la
valeur du module de G∗ à la fréquence considérée :

|G∗(ω)|=
∣∣∣∣σ(ω)

ε(ω)

∣∣∣∣= fV maxh2
0

2A(ω)

La mesure du décalage temporel ∆t permet de calculer la phase φ de G∗ à la fréquence considérée :

φ(ω) = ω∆t

La Figure I.6.2.B présente les valeurs du module et de la phase de G∗ sur la gamme de fréquences
explorées pour un agrégat. Le module de G∗ varie avec la fréquence selon une loi puissance avec un
exposant valant α = 0,22±0,01. L’ajustement est superposé sur le graphe I.6.2.B.
La phase, quant à elle, ne varie pas avec la fréquence. La valeur théorique de cette constante (φ =απ/2=
0,34) dans le cas d’une rhéologie en loi puissance (voir détails en I.3.2.2) est représentée en pointillés sur
la Figure I.6.2.B. L’accord entre les mesures et la valeur attendue est bon. A haute fréquence l’incertitude
sur la mesure expérimentale est plus importante car on est limité par la vitesse d’acquisition de la caméra
et la mesure du déphasage est plus sensible aux erreurs de synchronisation entre les signaux. Le module
élastique complexe en compression G∗ suit donc lui aussi une loi puissance de la fréquence avec un
exposant α égal à celui des expériences de fluage.
On peut également vérifier que les valeurs obtenues pour les préfacteurs sont cohérentes entre les deux
expériences. On sait qu’à 1 Hz :

|G∗(1Hz)|= (t02π)α

j0Γ(1+α)

L’application numérique de cette expression théorique donne (avec les valeurs de j0 et α obtenues en
fluage) : |G∗(1Hz)|= 70±25 Pa tandis que la valeur expérimentale mesurée vaut 110±30 Pa. Ces deux
résultats sont cohérents, surtout si l’on considère qu’il s’agit, en régime fréquentiel, de la mesure pour
un agrégat unique.
On peut également calculer à partir de ces données les parties réelles G′(ω) et imaginaires G′′(ω) du
module viscoélastique (G∗(ω) = G′(ω)+ i.G′′(ω)) qui sont présentées sur la Figure I.6.2.C. Comme
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FIGURE I.6.2 – Mesure du module complexe viscoélastique en compression L’agrégat est soumis à
une force magnétique sinusoïdale variant entre 0,1 Hz et 10 Hz. La mesure de la déformation de l’agrégat
permet de déterminer sa fonction de réponse en compression G∗(ω) (A) Variation de la hauteur d’un
agrégat soumis à une force volumique maintenue constante à fV max/2 pendant 3 secondes puis oscillant
à 1Hz avec une amplitude fV max/2. Pour chaque fréquence, l’amplitude A et le retard (par rapport à la
force imposée) ∆t de la déformation sont mesurés afin de déterminer G∗(ω). (B) Module et phase du
module viscoélastique complexe en compression de l’agrégat. Le module est ajusté par une loi puissance
de la fréquence. Les traits en pointillés indiquent la valeur attendue pour la phase φ = απ/2 dans le cas
d’une rhéologie en loi puissance. (C) Valeurs du module de conservation G′ et du module de perte G′′ en
fonction de la fréquence.
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attendu étant donné la valeur de l’exposant α (qui est plus proche de zéro que de l’unité, ce qui traduit un
comportement davantage élastique que liquide), le module de conservation G′ est supérieur au module
de perte G′′, c’est donc le comportement élastique qui domine dans la réponse des agrégats.

Ces résultats montrent que l’on retrouve en régime fréquentiel le comportement en loi puissance observé
avec les expériences de fluage et que les résultats obtenus dans les deux cas sont cohérents. Ceci dé-
montre également la versatilité de ce dispositif expérimental.

Dans la suite nous avons choisi de travailler avec des expériences de type fluage, car elles sont plus
rapides à réaliser. En effet, une seule acquisition suffit pour mesurer le comportement rhéologique com-
plet, tandis que 7 acquisitions et un traitement plus important des données sont nécessaires en régime
fréquentiel.

6.2 Effets d’inhibiteurs

Nous avons voulu étudier l’influence des protéines du cytosquelette et des propriétés d’adhésion des
cellules, sur la réponse des agrégats. Différents inhibiteurs et lignées cellulaires ont ainsi été utilisés :

• La latrunculine, qui inhibe la polymérisation des filaments d’actine perturbe l’organisation du
cytosquelette.
• L’EGTA est un chélateur du calcium. Lorsqu’il est présent dans le milieu de culture il perturbe

l’adhésion entre cellules en empêchant l’établissement des liaisons homotypiques des cadhérines
qui sont calcium dépendantes.
• Une lignée de cellules F9 qui n’expriment pas la protéine α-caténine (F9(α−/−)).

Pour ces expériences, les agrégats ont été formés en présence des inhibiteurs latrunculine et EGTA dans
le milieu de culture au moment du moulage (voir I.4) à la concentration 1µM pour la latrunculine et 0,4
mM pour l’EGTA. Les agrégats ainsi moulés sont laissés à incuber une nuit avant d’être déformés avec
le rhéomètre magnétique.

Ces concentrations et temps d’incubation ont été optimisés afin que les agrégats formés soient cohésifs
tout en modifiant leurs propriétés mécaniques. Par exemple pour des concentrations plus fortes d’EGTA
(typiquement 4 mM), les agrégats obtenus ne sont pas assez cohésifs pour être manipulés. A l’opposé,
l’ajout des inhibiteurs alors que les agrégats sont déjà formés n’est pas efficace, leur diffusion jusqu’au
coeur des agrégats est trop lente, leur action sur les propriétés mécaniques est insuffisante et inhomogène.
Le meilleur moyen d’obtenir un effet homogène des inhibiteurs est de les mettre en présence des cellules
au moment du moulage magnétique.

La Figure I.6.3 présente l’effet de la présence de latrunculine dans le milieu de culture des agrégats envi-
ron 20 heures après le moulage. Ces images ont été réalisées en microscopie 2 photons sur des agrégats
de F9 lifeAct (dont les filaments d’actine sont fluorescents) en présence ou en absence de latrunculine
depuis leur moulage. Les clichés correspondent à la zone centrale des agrégats. Dans les conditions nor-
males de formation (sans latrunculine, (A)), on observe que l’actine des cellules est surtout corticale,
bien organisée en périphérie des cellules. En présence de latrunculine (B), les réseaux d’actine sont com-
plètement désorganisés. Ceci montre que la latrunculine a une action sur le cytosquelette des cellules,
même jusqu’au coeur de l’agrégat. Ceci valide notre méthode de formation par moulage en présence des
inhibiteurs.
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FIGURE I.6.3 – Action de la latrunculine sur l’actine Images de microscopie 2 photons dans la zone
centrale de deux agrégats de F9 LifeAct. (A) Agrégat formé dans les conditions classiques. (B) Agrégat
formé en présence de Latrunculine. L’actine apparaît en rouge.

Pour les F9(α−/−), les agrégats sont formés de manière classique, les agrégats obtenus sont cohésifs
et peuvent être manipulés normalement. Il est rapporté dans la littérature que ces cellules mettent plus
de temps que la souche F9 sauvage pour former des agrégats par agitation [85]. Le temps d’incubation
laissé aux cellules dans notre protocole est probablement suffisamment long pour ne pas observer ces
différences.

L’expérience de fluage est réalisée sur ces agrégats avec un créneau de force à fV max d’une durée de
20 secondes. Dans toutes les conditions, les agrégats se déforment en suivant une loi puissance. L’ajus-
tement des courbes expérimentales permet de déterminer la valeur du préfacteur j0 et de l’exposant α .
L’ensemble de ces mesures est présenté sur la Figure I.6.4 sous la forme de graphes cumulés. Les va-
leurs moyennes et écarts types sont obtenus pour chaque condition en ajustant les graphes cumulés par
la fonction de répartition d’une loi gaussienne. Ces résultats sont rassemblés dans le Tableau I.6.1.

C’est sur les variations de la valeur du préfacteur j0 que l’on observe l’effet des différents inhibiteurs
testés sur la mécanique des agrégats. Il n’y a en effet pas de différence significative entre les valeurs
de l’exposant α . Ceci est à mettre en lien avec les études réalisées sur les cellules uniques (voir détails
en I.3.2) où les inhibiteurs entraînent de faibles variations de α mais des variations plus importantes de
j0. En l’état, notre technique n’est pas assez sensible pour observer, si elles existent à l’échelle du tissu,
des différences sur les α . Une solution pourrait, comme avec les cellules uniques, consister à accumuler
beaucoup plus d’expériences.

L’action de la latrunculine tend à augmenter la valeur du préfacteur j0 et donc à diminuer la rigidité
des agrégats. A l’échelle de la cellule unique, la déstructuration du cytosquelette d’actine provoquée par
la latrunculine a aussi pour effet de réduire la rigidité de la cellule. La diminution de la rigidité globale
de l’agrégat peut être attribuée à la baisse de la rigidité de la brique élémentaire, la cellule.

L’action de l’EGTA est intéressante car elle affecte la structure du tissu en modifiant les propriétés adhé-
sives des cellules. L’EGTA n’a, par exemple, aucune influence sur la rhéologie d’une cellule unique
adhérente. A l’échelle de l’agrégat on observe une augmentation de j0 du même ordre que celle induite
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FIGURE I.6.4 – Effets d’inhibiteurs sur la réponse en loi puissance Graphes cumulés des mesures (A)
du préfacteur j0 et (B) de l’exposant α effectuées sur des agrégats cylindriques de F9 dans les conditions
normales (Contrôle), formés en présence d’un inhibiteur de la polymérisation de l’actine (Latrunculine),
d’un chélateur du calcium qui inhibe l’adhésion cellulaire (EGTA), et sur des cylindres de F9(α−/−)

n’exprimant pas l’α-caténine. Les graphes cumulés sont ajustés par une fonction de répartition de loi
gaussienne, les résultats sont résumés dans le Tableau I.6.1. nCT RL = 40, nLat = 26, nEGTA = 8, nαcat = 20.

Condition Préfacteur j0 (Pa−1) Exposant α

Contrôle 0,023±0,007 0,21±0,03
Latrunculine 0,047±0,01 0,18±0,02

EGTA 0,045±0,004 0,19±0,01
α-caténine 0,031±0,006 0,22±0,02

Tableau I.6.1 – Valeurs obtenues pour le préfacteur j0 et l’exposant α de la fonction de fluage dans
les différentes conditions expérimentales. Les résultats sont présentés sous la forme : valeur moyenne ±
écart type.
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par la latrunculine. La diminution de la cohésion de l’agrégat due à des adhésions cellule-cellule plus
faibles, se traduit par une baisse de sa rigidité.

Nous n’avons pas pu mettre à jour des modifications significatives des propriétés rhéologiques des agré-
gats de F9(α−/−) par rapport aux F9 sauvages. Ceci est à mettre en lien avec des résultats de la littérature
qui malgré une forte diminution de la tension de surface des agrégats de F9(α−/−) rapportent seulement
une faible baisse de la viscosité effective de ces agrégats [85].

Ces premiers résultats confirment que les deux éléments - propriétés mécaniques du cytosquelette de
la cellule individuelle et propriétés d’adhésion des cellules entre elles - contribuent aux propriétés rhéo-
logiques de l’ensemble du tissu. Il convient maintenant d’utiliser d’autres inhibiteurs, dirigés notamment
contre les autres protéines du cytosquelette, afin d’approfondir cette étude.

6.3 Non linéarité

Cette section présente des résultats préliminaires et exploratoires sur les effets non linéaires observés
sur les agrégats multicellulaires. Il est légitime de se poser la question de l’existence de phénomènes
non linéaires quand on sait que les cellules constituant l’agrégat possèdent une réponse non linéaire.
Nous avons donc fait varier la contrainte à laquelle les agrégats ont été soumis, en appliquant une rampe
croissante de contrainte ou des créneaux d’amplitudes variables.

6.3.1 Réponse à une rampe croissante

La première expérience consiste à appliquer aux agrégats une rampe croissante de contrainte :

σ(t) = a× t

Dans l’hypothèse d’un comportement purement linéaire, la déformation de l’agrégat s’écrit :

ε(t) = J(t)σ(0)+
ˆ t

0
J(t− t ′)σ̇(t ′)dt ′

et dans le cas d’une rhéologie en loi puissance avec J(t) = j0(t/t0)α , il vient :

ε(t) = a j0

ˆ t

0

(
t− t ′

t0

)α

dt ′ =
a j0t0
1+α

(
t
t0

)1+α

La réponse à une rampe doit donc obéir à une loi puissance d’exposant 1+α si le système est linéaire.

Nous avons soumis des agrégats à une rampe variant de σ = 0 à σ = fV maxh0 en 100 secondes. La
variation de hauteur ∆h(t) d’un agrégat en réponse à la rampe est présentée sur la Figure I.6.5 en échelle
logarithmique. L’agrégat suit d’abord une réponse en loi puissance matérialisée par le trait noir sur le
graphe pour ensuite s’en écarter après 50 secondes, la déformation est alors inférieure à celle prévue par
la réponse linéaire. L’exposant issu de l’ajustement vaut 1,21, ce qui correspond à une valeur de l’ex-
posant de la fonction de fluage α = 0.21 compatible avec les mesures réalisées précédemment (I.6.1).
Le préfacteur obtenu par l’ajustement (qui vaut 3.10−7 m) est également en bon accord avec la valeur
théorique calculée à partir des valeurs moyennes de j0 et α (h0a j0t0/(1+α) = 2,8.10−7 m).

Nous avons superposé sur le graphe les valeurs de la contrainte atteinte à différents instants : σ(25s) =
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σ1 = 1/4. fV maxh0, σ(50s) = σ2 = 1/2. fV maxh0, σ(75s) = σ3 = 3/4. fV maxh0 et σ(100s) = σ4 = fV maxh0.

La réponse de l’agrégat suit donc une réponse linéaire jusqu’à la contrainte σ2 ' 1 Pa pour s’en écar-
ter pour des contraintes supérieures. Le fait que dans ce régime la déformation soit plus petite que la
déformation prévue par le régime linéaire indique une augmentation de la rigidité de l’agrégat. Ceci per-
met d’estimer le seuil de contrainte à partir duquel les phénomènes non linéaires interviennent dans la
réponse de l’agrégat.
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FIGURE I.6.5 – Réponse à une rampe Variation de la hauteur d’un agrégat soumis à une rampe crois-
sante (de 0 à fV max) de force d’une durée de 100 s. Les traits bleus matérialisent les temps où sont atteintes
les contraintes correspondant aux valeurs des 4 marches des signaux en créneaux : σ1 à t=25 s, σ2 à t=50
s, σ3 à t=75 s et σ4 à t=100 s. ∆h(t) est ajusté par une loi puissance entre t=0 s et t=25 s qui est tracée en
noir et a pour expression ∆h(t) = 3.10−7t1,21. L’encart présente un zoom sur la zone où ∆h s’écarte de la
loi puissance.

Cette non linéarité de la réponse doit se traduire par une variation des paramètres j0 et α en fonction de
la contrainte appliquée. Nous avons donc voulu mesurer cette dépendance en soumettant les agrégats à
des créneaux d’amplitude variable.

6.3.2 Réponse à des créneaux d’amplitude variable

La deuxième expérience consiste donc à appliquer des créneaux d’une durée de 10 secondes, espa-
cés entre eux de 100 secondes. L’amplitude des créneaux prend les valeurs σ1 = 1/4. fV maxh0, σ2 =
1/2. fV maxh0, σ3 = 3/4. fV maxh0 et σ4 = fV maxh0. Les créneaux peuvent se succéder de manière crois-
sante : σ1/σ2/σ3/σ4, on parlera d’une séquence « Montée » ; ou de manière décroissante : σ4/σ3/σ2/σ1,
on parlera d’une séquence « Descente ». La Figure I.6.6.A illustre le signal « Montée ».
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FIGURE I.6.6 – Signaux en créneaux (A) Allure du signal « Montée » où les créneaux de contrainte sont
de valeurs croissantes. (B) Décomposition utilisée pour le signal σ(t) pour l’analyse de la déformation
des agrégats.

La Figure I.6.7 présente la déformation d’un agrégat soumis à ces deux signaux (A et B) ainsi qu’à un
signal composé de trois créneaux d’amplitude égale à σ4 (C). Dans un premier temps la déformation
de l’agrégat a été ajustée indépendamment pour chacun des créneaux des différentes séquences 1. Cette
méthode d’analyse a mis en évidence des variations des paramètres j0 et α en fonction de la contrainte
imposée, cependant les valeurs à la montée et à la descente ne se correspondaient pas et pour le créneau
d’amplitude σ4, on ne retrouvait pas la valeur moyenne obtenue en I.6.1. Le temps d’attente de 100
secondes entre chaque créneau n’est visiblement pas suffisant pour exploiter les différents créneaux de
manière indépendante.

Nous nous sommes inspirés des expériences de cellules uniques, notamment de l’exploitation de la ré-
ponse non linéaire en fluage d’une cellule à des marches de hauteurs croissantes [120].
L’ajustement effectué tient compte de l’histoire de la sollicitation. Les paramètres de la fonction de fluage
dépendent de la contrainte appliquée :

J(t) = j0(σ)

(
t
t0

)α(σ)

Le signal σ(t) est interprété comme la superposition de fonctions d’Heaviside décalées dans le temps et
de hauteurs successivement positives et négatives correspondant à celles des créneaux. Ce découpage est
présenté sur la Figure I.6.6.B. Chacun des écrasements et des relaxations successifs est ajusté de proche
en proche en conservant les valeurs des paramètres obtenus aux étapes précédentes. Par exemple pour le
signal de la Figure I.6.6.B, les expressions successives des fonctions d’ajustement sont :

t ∈ [0, t1] ∆h(t) = λEσ1t
αEσ1

t ∈ [t1, t2] ∆h(t) = λEσ1t
αEσ1 −λRσ1(t− t1)αRσ1

t ∈ [t2, t3] ∆h(t) = λEσ1t
αEσ1 −λRσ1(t− t1)αRσ1 +λEσ2(t− t2)αEσ2

Les paramètres en rouge sont ceux qui sont ajustés à chaque étape, ceux en noirs sont fixés et ont été

1. Attention ce n’est pas l’ajustement qui est présenté sur la Figure I.6.7
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FIGURE I.6.7 – Réponse à des créneaux de contrainte Variation de la hauteur ∆h au cours du temps
d’un agrégat soumis à (A) des créneaux croissants de contrainte (« Montée »), (B) des créneaux décrois-
sants (« Descente ») et (C) des créneaux de hauteur constante. L’allure du signal σ(t) est rappelée en
bleu sur chaque graphe. Les points ∆(t) sont ajustés selon la procédure décrite ci-contre et les ajuste-
ments sont superposés en noir. Pour chaque signal d’écrasement, les paramètres j0Eσi , j0Rσi , αEσi et αRσi

sont présentés dans les graphes de droite. Les symboles pleins correspondent aux valeurs d’écrasement
et les symboles vides à la relaxation.
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déterminés aux étapes précédentes. L’indice E correspond à l’écrasement et l’indice R à la relaxation. Le
paramètre j0E/R(σi) se calcule à partir des λ0E/Rσi : j0E/R(σi) = λ0E/Rσi/(h0σi).

La Figure I.6.7 présente l’ajustement et les différents paramètres obtenus avec cette méthode. Les va-
leurs obtenues pour j0 et α à la montée et à la descente pour une contrainte donnée sont très proches.
De plus αEσ4 et j0Eσ4 sont en accord avec les valeurs mesurées précédemment en I.6.1. On observe une
diminution des paramètres j0R, j0E et αE lorsque la contrainte augmente. Le paramètre αR ne semble pas
être affecté par la valeur de la contrainte à la descente, alors qu’il diminue pour le signal en montée.

Ces mesures ont été réalisées sur 6 agrégats différents. L’ensemble des résultats est présenté sur la Fi-
gure I.6.8, où chaque paramètre est exprimé en pourcentage de la valeur du paramètre à la contrainte σ1.
On retrouve les mêmes variations pour j0 et α en fonction de la contrainte que celles observées avec
l’agrégat de la Figure I.6.7. Augmenter la contrainte d’un facteur 4 (passage de σ1 ' 0,5 Pa à σ4 ' 2
Pa) entraîne une diminution du préfacteur j0 d’environ 30%, soit une augmentation de la rigidité d’un
facteur 1,4. Ceci met un évidence un durcissement des agrégats avec la contrainte appliquée.

Concernant l’exposant α , il diminue d’environ 15 % dans les expériences « montée », ce qui indiquerait
un comportement plus élastique. Cependant l’exposant reste constant sur les expériences « descente ». Il
est donc difficile de statuer sur un éventuel effet de la contrainte sur l’exposant de la loi puissance.
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FIGURE I.6.8 – Variations relatives de α et j0 en fonction de la contrainte (A) Le préfacteur j0(σi) et
(B) l’exposant α(σi) sont normalisés par la valeur à la contrainte σ1. Ces graphes rassemblent les mesures
obtenues avec les signaux « Montée » (en bleu) et « Descente » (en jaune) dans les phases d’écrasement
(couleur pleine) et de relaxation (couleur hachurée). Les moyennes sont effectuées à chaque fois sur 6
agrégats.

L’expérience avec les 3 créneaux de même amplitude à σ4 (Figure I.6.7) sert à vérifier que la réponse
de l’agrégat est identique pour les trois créneaux et que l’on retrouve bien les valeurs mesurées en I.6.1
pour α et j0 en écrasement. On obtient des résultats similaires avec les 6 agrégats utilisés.

Il est intéressant de remarquer que l’on a systématiquement j0E > j0R et αE < αR. Ces observations
ont déjà été faites à l’échelle de la cellule unique et les rapports entre les paramètres à l’écrasement et
à la relaxation dépendent de l’état des précontraintes du cytosquelette des cellules [120]. Ceci signifie
que les agrégats ne restituent pas toute l’énergie lors de la relaxation ( j0E > j0R) et que la relaxation est
associée à un comportement plus fluide avec plus de dissipation (αE < αR).
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L’ensemble des résultats obtenus semble donc mettre en évidence une rigidification des agrégats multi-
cellulaires avec la contrainte.

6.4 Discussion

Observation d’une rhéologie en loi puissance

Observer ce type de rhéologie en loi puissance pour un agrégat multicellulaire est très intéressant. A
notre connaissance, cette observation n’a jamais été effectuée auparavant. La valeur de l’exposant mis à
jour indique que c’est le comportement élastique qui domine dans la réponse des agrégats. Ces agrégats
sont également relativement mous avec un module élastique de l’ordre de la centaine de Pascal. La valeur
de l’exposant est proche des valeurs rapportées dans la littérature pour les cellules uniques. Il est donc
probable que l’on sonde principalement la contribution des cellules dans ces agrégats ne contenant pas
de matrice extracellulaire. L’origine de ce comportement en loi puissance est à rapprocher de la struc-
ture multi-échelle du tissu et de l’existence de nombreux processus de relaxation différents (voir détails
en I.3.2.2). Nous avons néanmoins montré que les adhésions cellule-cellule contribuaient de manière
importante à la rigidité du tissu et donc que nous mesurions bien les propriétés mécaniques du tissu.

Non linéarité

Il est également intéressant d’avoir pu mettre à jour un comportement non linéaire de rigidification de
l’agrégat avec la contrainte car ce phénomène existe aussi à l’échelle de la cellule unique (voir détails
en I.3.2.3). Les gammes de modifications des paramètres dues aux effets non linéaires sont comprises
dans les barres d’erreurs de la mesure d’ensemble. Ce sont donc des effets fins. Ceci explique pourquoi
l’expérience de rhéologie oscillatoire, dans laquelle nous nous sommes efforcés de réduire l’amplitude
de la modulation sinusoïdale à fV/2, donne des résultats cohérents (I.6.1.2).
Les observations que nous avons faites sont cependant différentes de celles rapportées par Stirbat et al
[3] pour des agrégats multicellulaires. Dans cette étude utilisant un rhéomètre commercial pour cisailler
simultanément un grand nombre d’agrégats, une diminution de la rigidité avec la contrainte est mise en
évidence. Les conditions expérimentales sont différentes, avec notamment des déformations en cisaille-
ment plus importantes (de l’ordre de 40 à 50%). Ceci pourrait expliquer que l’on sonde des contributions
non linéaires différentes. Le domaine de l’étude des non linéarités à l’échelle des agrégats est un domaine
jeune, il existe peu de contributions à ce sujet dans la littérature.

Relation entre rhéologie de la cellule et rhéologie du tissu

Nous nous sommes intéressés à une question importante en rhéologie des tissus biologiques, à savoir la
relation entre les propriétés rhéologiques du tissu et celles des cellules qui le constituent. Nous avons
travaillé au laboratoire MSC, avec Atef Asnacios et son thésard Florian Fage qui ont développé un rhéo-
mètre pour cellule unique entre deux microplaques (voir I.3.2.1 et [63]) pour caractériser la rhéologie
individuelle des cellules F9 utilisées et la comparer à la rhéologie de l’agrégat. Ce dispositif a l’avantage
de travailler en compression, comme notre rhéomètre magnétique, et de sonder l’ensemble de la cellule.
Nous avons malheureusement été confronté à des difficultés expérimentales. Comme présenté en I.3.2,
les cellules possèdent un comportement en loi puissance par morceau. Pour les cellules F9, la zone de
transition entre les deux domaines se situe au milieu de la gamme de fréquences accessibles (0,1 Hz à
6,4 Hz) par le rhéomètre, ce qui ne permet pas une mesure précise de la valeur de l’exposant. De plus,
les cellules F9 sont très molles, il a donc fallu utiliser une microplaque souple de très faible rigidité pour
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effectuer les mesures. Ceci a pour conséquence de rendre à hautes fréquences la mesure sensible à la
viscosité du milieu environnant ; ce qui perturbe l’évaluation précise du module. Il semblerait qu’il soit
de l’ordre de quelques centaines de Pascal. Nous travaillons actuellement à améliorer ces mesures.

Il existe quelques études dans la littérature qui rapportent des mesures effectuées sur des cellules F9,
il est cependant difficile de tirer des conclusions précises. Des mesures réalisées avec un microscope à
force atomique donnent une valeur de 0,2 pour l’exposant et de 3,8 kPa pour le module d’Young [121].
Des études utilisant des billes magnétiques rapportent une valeur de α = 0.19 (billes auxquelles on im-
pose un couple) [67] et de α = 0.3 (billes que l’on tire avec une pince magnétique) [122, 120] ; les 1/ j0
associés valant quelques centaines de Pascal.
Statuer sur la valeur de α est délicat, d’autant plus que les valeurs rapportées sont proches de celle me-
surée pour les agrégats. Concernant le module élastique, il semble que le tissu (autour de 100 Pa) soit
plus mou que les cellules individuelles (plusieurs centaines de Pa). Il est clair que des mesures plus pré-
cises avec le dispositif du rhéomètre à microplaques sont nécessaires pour approfondir la question de la
relation cellule-tissu.

6.5 Conclusion et perspectives

Nous avons développé un rhéomètre magnétique qui permet d’appliquer une grande variété de con-
traintes magnétiques dépendant du temps. Ceci nous a permis de mettre à jour un comportement en loi
puissance pour les agrégats multicellulaires en travaillant à la fois en régime temporel et fréquentiel.
Nous avons également pu commencer à caractériser la réponse non linéaire de ces tissus.

Parmi les perspectives envisagées, un projet s’inscrit dans une collaboration avec Philippe Marcq et
Vincent Nier (en thèse) de l’Institut Curie et Cyprien Gay au laboratoire MSC. L’idée est de soumettre
l’agrégat à un signal de force riche en fréquences, une sorte de bruit blanc dont on contrôle le contenu
fréquentiel et l’amplitude de chacune des composantes. Notre dispositif est bien adapté pour ce type
d’expérience car nous pouvons générer n’importe quel signal fV (t). Philippe et Vincent développent des
méthodes numériques d’inférence de modèles rhéologiques à partir des signaux de sollicitation et de
réponse du milieu. Ceci devrait permettre de mesurer « toute » la rhéologie (modèle et non linéarité)
du système en une acquisition. Des expériences préliminaires prometteuses ont été réalisées montrant
qu’un modèle fractionnaire (loi puissance) est le meilleur modèle possible (parmi l’ensemble de modèles
à deux paramètres) pour décrire le système. Des développements numériques sont en cours pour tenir
compte d’éventuelles non linéarités.

Il reste plusieurs expériences à réaliser, notamment élargir le nombre d’inhibiteurs utilisés et étudier
leurs effets sur la réponse non linéaire des agrégats. Faire varier la vitesse à laquelle on sollicite l’agrégat
(via la variation de la pente d’une rampe de contrainte par exemple) pourrait apporter des informations
importantes sur les mécanismes à l’oeuvre dans la réponse du tissu (vis à vis des réarrangements cellu-
laires par exemple).

Il serait également intéressant de pouvoir générer des contraintes magnétiques plus fortes pour avoir
accès à des déformations plus importantes et donc à des régimes de plus fortes non linéarités. Plusieurs
solutions sont envisageables, comme utiliser des cellules capables d’internaliser plus de nanoparticules
que les F9 tout en pouvant former des agrégats cellulaires cylindriques, ou utiliser des nanoparticules
avec une plus forte susceptibilité magnétique. Les nanocubes d’oxyde de fer utilisés dans la Partie II sont
de potentiels candidats.
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L’utilisation de nanoparticules pour créer des tissus biologiques nécessite de savoir ce que deviennent
à long terme ces nanomatériaux. Ce chapitre présente une revue de l’état actuel des connaissances sur
le devenir des nanomatériaux en oxyde de fer dans l’environnement intracellulaire. Les nanoparticules
peuvent subir une dégradation qui conduit à la libération de fer libre dans le cytoplasme. Ceci pose
la question de la toxicité pour les cellules et l’organisme. Cet apport en fer peut notamment perturber
l’homéostasie du fer.

7.1 Dégradation des nanoparticules d’oxyde de fer dans l’environnement
cellulaire

Une fois internalisées dans les cellules, les nanoparticules d’oxyde de fer peuvent subir une dégrada-
tion qui conduit à la perte des propriétés magnétiques et à la libération de produits de dégradation.

Perte de la structure cristalline

La dégradation des nanoparticules dans les cellules est associée à la destruction de l’arrangement cristal-
lin des atomes de fer et d’oxygène. Les nanoparticules sont concentrées dans les endosomes de la cellule.
Ces organelles, dont le pH est acide, assurent des fonctions de dégradation des objets endocytés. Cette
dégradation a été mise à jour lors des premières études sur l’utilisation des nanoparticules comme agents
de contraste. Elle a ensuite été mieux caractérisée par des études in vitro utilisant des solutions reprodui-
sant certaines des conditions intracellulaires des endosomes (pH = 4,5 avec la présence de chélateurs du
fer) [123, 124]. Le maximum de dégradation est obtenu pour un pH voisin de 4 en présence de citrate
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[125].

Des observations similaires ont été faites chez l’animal après l’injection de nano-particules, en réali-
sant des clichés de microscopie électronique des organes où les particules sont le plus concentrées (foie
et rate) [126, 127, 47]. La quantification de la dégradation des nanoparticules in vivo n’est pas facile car
seulement une partie de la dose administrée est internalisée par les cellules, le reste étant éliminé par voie
rénale.

Il y a très peu d’études étudiant la dégradation intracellulaire sur des cellules en culture. Aucune me-
sure quantitative de la dégradation de nanoparticules magnétiques dans les cellules d’un tissu n’a été
faite jusqu’à présent.

Mécanisme de la dégradation ? Importance de l’architecture et de l’enrobage

Malgré ces observations le mécanisme précis associé à la dégradation n’est toujours pas connu. Certains
paramètres comme l’enrobage et l’architecture des nanoparticules semblent avoir une grande influence
sur les mécanismes associés à la dégradation.

Le suivi des propriétés magnétiques ainsi que la microscopie électronique haute résolution de nano-
particules dans des milieux acides au pH variable et en présence de citrate (chélatant du fer), ont mis
en évidence un mécanisme de dégradation tout-ou-rien pour des nanoparticules d’oxyde de fer [125]. In
vitro les nanoparticules sont soit intactes, soit complètement dégradées, on n’observe pas de nanoparti-
cules de taille intermédiaire au cours de la dégradation, et l’analyse des courbes d’aimantation ne montre
pas de changement significatif de la distribution en taille de la suspension.
Ce constat n’est cependant pas toujours valable, une diminution de la taille moyenne des nanoparticules
au cours de leur dégradation a été démontrée in vitro pour des nanoparticules cubiques [128], multicoeurs
[129] ou avec différents enrobages [130]. Ceci peut être relié à une cinétique plus lente de dégradation
une fois que la particule a commencé à être endommagée.

Il semble que l’architecture (taille et structure) et l’enrobage jouent un rôle important vis à vis des mé-
canismes de dégradation, notamment sur sa cinétique. L’étude [125] compare in vitro la dégradation de
trois nanoparticules avec des tailles (entre 5 et 10 nm) et des enrobages (citrate ou dextran) différents.
Les trois nanomatériaux se dégradent à des vitesses différentes. Les développements récents de la mi-
croscopie électronique en phase liquide ont permis de suivre en direct la dégradation de nanocubes avec
différents enrobages et de nanoparticules multicoeurs [128, 129]. Ces nanomatériaux subissent une at-
taque selon des plans cristallins préférentiels, les nanoparticules sont progressivement dissoutes dans le
milieu. L’importance de l’enrobage a également été mis en évidence, l’attaque se produit là où la couche
de polymère est moins épaisse (sur les arêtes ou sur les cubes présents au bord des amas).

Des efforts sont encore nécessaires pour comprendre les mécanismes à l’oeuvre lors de la dégradation
intracellulaire des nanomatériaux.

Prise en charge par les cellules et recyclage

La cellule doit faire face à une augmentation soudaine de la concentration en fer dans son cytoplasme
afin d’éviter les effets toxiques qui peuvent y être liés (voir détails des mécanismes associés à la toxicité
en II.7.2). Le fer libéré est pris en charge par la cellule via les mécanismes assurant le métabolisme du
fer (voir description détaillée en II.7.3). Un recyclage du fer issu de la dégradation a même été mis en



II.7.2. TOXICITÉ DES NANOPARTICULES D’OXYDE DE FER ? 83

évidence chez la souris et le rat en utilisant des nanoparticules formées de l’isotope 59Fe et en retrouvant
cet isotope du fer dans l’hémoglobine des globules rouges des animaux [131, 132]. La cellule peut
se servir du fer artificiellement introduit par le marquage magnétique pour l’inclure dans les protéines
qu’elle synthétise.

7.2 Toxicité des nanoparticules d’oxyde de fer ?

Conjointement au développement des applications pour la nano-médecine utilisant des nanoparti-
cules d’oxyde de fer, les inquiétudes quant à de potentiels effets néfastes sur l’organisme persistent.
Historiquement ces nanomatériaux sont considérés comme étant biocompatibles. Cette conclusion re-
pose principalement sur des tests de viabilité cellulaire qui ont montré l’absence ou un faible niveau de
toxicité. Certaines études ont identifié que l’exposition aux nanoparticules d’oxyde de fer pouvait per-
turber certaines des fonctions cellulaires. La récente revue de Valdiglesiais et al. dresse un panorama
de toutes les études conduites jusqu’à présent [46] et vient compléter de précédentes revues sur le sujet
[133, 134, 44, 135]. Les résultats restent néanmoins contradictoires. L’ensemble des références présen-
tées dans la suite de cette section ne se veut pas exhaustif, mais vise à donner une meilleure idée de l’état
des recherches dans ce domaine.

7.2.1 Une faible cytotoxicité dépendant de la dose

Il existe beaucoup d’études se concentrant sur la cytotoxicité induite après exposition aux nanoparticules
sur des cellules cultivées en monocouche. De très nombreux types cellulaires ont été testés avec un grand
nombre de nanoparticules de taille et d’enrobage différents avec des doses également très variables. Ce-
pendant il n’y a pas ou très peu d’études systématiques sur l’influence d’un paramètre donné. Ce qui rend
difficile toute comparaison pour faire apparaître un consensus.
Des études montrent l’absence de cytotoxicité en dessous de concentrations en fer allant de 10 à 100
µg/mL [136, 137]. Dans la majeure partie des études la diminution de la viabilité cellulaire (première
définition de la cytotoxicité), quand elle est présente, n’est visible qu’aux doses les plus fortes ou aux
temps d’incubation les plus longs. Ceci fait apparaître les nanoparticules d’oxyde de fer comme relative-
ment sûres du point de vue de la cytotoxicité in vitro.

7.2.2 Mais des effets adverses sur les cellules

Par ailleurs d’autres études ont mis en évidence des perturbations de certains processus cellulaires sans
qu’elles conduisent nécessairement à la mort cellulaire.

Voici les principaux mécanismes associés aux perturbations du fonctionnement cellulaire qui ont été
observés jusqu’à présent :

Génération de ROS Les ions Fe(II) issus de la dégradation peuvent réagir avec du peroxyde d’hydro-
gène selon la réaction de Fenton :

Fe2++H2O2 −→ Fe3++ ·OH+OH−

pour produire des radicaux ·OH. La présence de Fe(II) dans les mitochondries peut également conduire
à la formation de ·O –

2 qui perturbent le fonctionnement des mitochondries. Ces radicaux sont appelés
ROS (pour Oxygen Reactive Species). Ce sont des espèces très réactives qui peuvent réagir avec des bio-
molécules telles que l’ADN, les protéines, les polysaccharides ou les lipides et les endommager. Ceci
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perturbe l’activité cellulaire et crée un stress oxydant [138]. C’est le mécanisme le plus souvent évoqué
pour expliquer la toxicité de ces nanomatériaux.

Modification de l’expression des gènes Il est courant d’observer après l’exposition aux nanoparticules
une modification de l’expression de certains gènes. Le plus souvent ce sont les gènes impliqués dans le
maintien de l’homéostasie du fer (voir II.7.3 pour plus de détails), mais ces dérèglements peuvent aussi
toucher les gènes associés aux protéines du cytosquelette ou à la sécrétion d’insuline [139].

Perturbation du cytosquelette La présence de nanoparticules à fortes doses peut modifier l’organisa-
tion du cytosquelette d’actine et impacter la migration cellulaire [140].

Il est important de noter que la quasi totalité des études in vitro de toxicité des nanoparticules d’oxyde
de fer ont été menées sur des monocouches cellulaires. Or les cellules ont un comportement différent à
2 et à 3 dimensions et les résultats de toxicité peuvent changer en fonction du mode de culture [141].
Cette étude compare la toxicité de nanoparticules de tellurure de cadmium sur des cellules de carcinomes
hépatiques cultivées à 2 dimensions ou sous forme d’agrégats à 3 dimensions. Les effets toxiques sont
diminués de manière significative en culture à trois dimensions. Ceci ouvre de nouvelles perspectives ex-
périmentales en nano-toxicologie, avec notamment l’utilisation de nouveaux modèles plus représentatifs
des conditions in vivo des cellules.

7.2.3 Des études in vivo contradictoires et peu nombreuses

Quelques études ont étudié l’effet des nanoparticules directement sur des organismes vivants, principale-
ment des rongeurs. Les modèles animaux sont importants car ils permettent de soulever les questions de
l’internalisation et de la bio-distribution dans l’organisme, ce que la culture en monocouche ne permet
pas [142].
Il est important de noter qu’in vivo les nanoparticules ne sont pas réparties de manière homogène, mais
qu’elles s’accumulent en des points précis, le plus souvent dans le rate et le foie. Malgré une dose glo-
bale faible à l’échelle de l’organisme, de fortes concentrations locales peuvent déclencher une réponse
toxique qui peut ensuite avoir des conséquences au niveau de l’organisme entier. Les expériences in vivo
ont donc l’intérêt de pouvoir apprécier la réponse dans son ensemble.

De la même manière qu’avec les études in vitro, les conditions expérimentales sont très variables en
terme de nanomatériaux et de doses testés, avec notamment avec de nombreux modes d’administration
(oral, intraveineux, sous cutané, par voie aérienne, ...) rendant difficile une comparaison et une interpré-
tation systématiques des résultats.

Suite à l’administration des nanoparticules une réaction inflammatoire peut être observée. La littéra-
ture rapporte des résultats contradictoires sur la neuro-toxicité, l’immuno-toxicité et même des effets
sur la reproduction des animaux exposés. Néanmoins la dose létale rapportée chez la souris pour des
nanoparticules citratées de 8 nm (17 mmol de fer par kg) est de l’ordre de 400 fois supérieure à la dose
nécessaire à un examen IRM [136]. Ceci va dans le sens d’une relativement bonne biocompatibilité.

7.2.4 Paramètres influençant la toxicité

L’ensemble de ces études a néanmoins permis de mettre à jour certains paramètres qui semblent avoir
une influence importante sur le niveau de toxicité et les mécanismes de biotransformation.
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Taille La taille des nanoparticules impose le rapport de la surface exposée ramenée au volume du
nano-objet. Elle a donc un lien direct avec la réactivité de surface qui est associée à la toxicité. De plus la
taille est un facteur important dans l’internalisation et la biodistribution et qui influe donc sur la quantité
intracellulaire de fer [143].

Enrobage En plus d’être nécessaire pour assurer la stabilité colloïdale des suspensions, l’enrobage
chimique et la fonctionnalisation de surface des nanoparticules sont des paramètres très importants dans
la réponse biologique. L’interaction des nanoparticules avec les protéines et la membrane plasmique et
donc in fine leur internalisation sont médiées par l’enrobage. La dégradation subie dans les endosomes
est dépendante de la surface des nanoparticules [128]. Ce qui conduit à une modulation de la quantité de
fer libérée dans le cytoplasme et donc in fine une modulation des processus toxiques [144, 145, 146].
La fonctionnalisation de la surface ajoute la problématique du devenir des molécules greffées en surface
qui elles aussi peuvent être dégradées, s’accumuler et être toxiques pour les cellules.

Interaction avec les molécules biologiques Une fois présentes dans l’organisme et en contact avec
des fluides biologiques (typiquement le sang après une injection intraveineuse) les nanoparticules inter-
agissent fortement avec les protéines et anticorps présents dans ces fluides. Il en résulte la formation
d’une couronne protéique autour des particules (on parle d’opsonisation) qui peut changer leur identité
biologique et la manière dont elles interagissent avec d’autres constituants de la cellule. La réponse de
la cellule, et la toxicité liée aux nanoparticules peuvent être très différentes en fonction des protéines
adsorbées à leur surface [147, 142].

Etat d’oxydation L’état d’oxydation du fer présent dans les nanoparticules semble être un facteur
important. Une étude comparant les effets de nanoparticules de maghémite et de magnétite sur le niveau
d’oxydation de l’ADN, a montré que la magnétite (son fer Fe(II) peut être oxydé en Fe(III)) provoquait
plus de stress oxydant que la maghémite (fer à l’état de Fe(III)), cet effet pouvant être compensé par un
enrobage protecteur des nanoparticules de magnétite [41, 148].

7.2.5 Nécessité d’une uniformisation des études de toxicité

Il n’existe pas vraiment de consensus clair pour statuer sur la toxicité des nanoparticules d’oxyde de fer,
si ce n’est qu’elle est relativement basse, voire nulle à faible dose. Cela tient principalement à l’énorme
variabilité des conditions expérimentales dans les études déjà menées. Ceci engendre des résultats sou-
vent contradictoires in vitro et in vivo. Un effort est donc nécessaire pour standardiser les méthodes et
développer des modèles plus adaptés que la culture en monocouche pour étudier la toxicité de ces nano-
matériaux.
Les études à l’échelle d’un organisme entier sont peu nombreuses et les études épidémiologiques sur
l’humain sont quasi-inexistantes (2 études rapportées). Il reste donc encore beaucoup de travail à ac-
complir pour pouvoir répondre de manière complète et systématique à la question de la toxicité des
nanomatériaux en oxyde de fer.

7.3 Homéostasie du fer

Le fer est un élément très important pour l’organisme, il est en effet nécessaire à l’activité de cer-
taines protéines associées à des processus cellulaires indispensables à la survie incluant entre autres la
respiration, la synthèse de l’ADN et le transport de l’oxygène. Présent en excès, il catalyse la génération
de radicaux libres provoquant un stress cellulaire en endommageant les protéines, l’ADN et les lipides.
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A l’opposé, un défaut de fer impacte la prolifération des cellules. Des niveaux anormaux en fer sont
associés à des pathologies (hémochromatose et maladies neurodégénératives). Dans un organisme sain,
la concentration en fer est une grandeur finement régulée.

7.3.1 Fonctionnement

Le fer assimilé par notre alimentation (de 1 à 3 mg par jour) est capté par les cellules de l’intestin puis
circule dans le sang à l’état d’oxydation III, lié à un transporteur pouvant fixer deux atomes de fer appelé
transferrine (Tf) formant le complexe Tf(Fe2). Cet apport compense les pertes liées à l’élimination rénale.
Le maintien de l’homéostasie du fer repose sur l’équilibre entre l’import, le stockage et l’export de ce
fer circulant par les cellules de l’organisme. Cet équilibre est assuré par les protéines régulatrices du fer
IRP1 et IRP2. La Figure II.7.1 présente un résumé des différents mécanismes impliqués.

Import cellulaire

Le fer pénètre dans les cellules par liaison du complexe Tf(Fe2) au récepteur membranaire de la transfer-
rine (TfR1) puis internalisation de l’ensemble par endocytose. Dans les endosomes le pH acide provoque
la dissociation du complexe. Le Fer (III) est réduit en Fer (II) par la protéine STEAP3 puis peut être
transféré dans le cytosol par le transporteur d’ions divalents DMT1 présent dans la membrane des endo-
somes. TfR1 et Tf sont quant à eux recyclés à la membrane cytoplasmique. Le Fer (II) peut alors être
utilisé pour la formation de protéines nécessitant du fer, être stocké ou être exporté à l’extérieur de la
cellule.

Stockage

La protéine ferritine assure le stockage du fer dans les cellules [150, 151, 152]. C’est un complexe pro-
téique issu de l’assemblage de 24 sous-unités qui forme une cavité de 8 nm pouvant renfermer jusqu’à
4000 atomes de fer sous forme de cristaux d’oxyhydroxyde de Fer (III), principalement sous forme de
ferrihydrite. Des canaux dans la structure en cage permettent l’entrée des ions Fer (II) qui sont oxydés et
forment des cristaux par nucléation.
Les sous unités peuvent être de deux formes (partageant la même séquence d’acides aminés à 55%), la
chaîne légère ou ferritine L et la chaîne lourde aussi appelée ferritine H. La ferritine H (21 kDa, 182
acides aminés) possède une activité ferroxidase et peut oxyder le Fe (II) en Fe (III). La chaîne légère
(19kDa, 174 acides aminés) est responsable de la liaison au Fe (III) grâce à ses résidus glutamates en
position 57 et 60. Dans un complexe ferritine le ratio entre chaînes légères et chaînes lourdes est variable.
La ferritine est principalement localisée dans le cytosol mais peut également être présente dans les mito-
chondries et le noyau. Des ferritines chargées de fer ont également été identifiées sur des clichés de MET
dans les endosomes à proximité de nanoparticules d’oxyde de fer internalisées [126, 128].
En MET le fer cristalin présent dans les ferritines est dense aux électrons et les ferritines chargées appa-
raissent comme des points foncés. Leur taille est reliée au nombre d’atomes de fer enfermés dans la cage
[153]. La taille moyenne est de 6 nm.
Des atomes de fer peuvent également être libérés de la cage de ferritine via une sortie par des canaux de
la structure. La forme non chargée en fer de la ferritine est appelée apo-ferritine, elle n’est pas visible en
MET.

Export cellulaire

La sortie du fer du cytoplasme de la cellule est assurée par la protéine transmembranaire ferroportine
[159]. Pour pouvoir être exporté à l’extérieur de la cellule le Fer (II) doit être oxydé en Fer (III) par la
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the cytosol by DMT1. Cytosolic iron is used for the formation of iron-
containing proteins and by the mitochondria for biosynthesis of Fe–S
clusters and heme. When body iron stores and erythropoiesis are ade-
quate, iron export from enterocytes is reduced by hepcidin-mediated
internalization and degradation of ferroportin, and instead iron is stored
in ferritin. Iron in ferritin is lost after 3 days by desquamation of intestinal
cells.

The small amount of iron (1–3 mg) absorbed by humans each
day represents only a fraction of the total body iron, and most of
the circulating iron comes from the recycling of heme from senescent
erythrocytes by reticuloendothelial macrophages. The iron released
from heme is exported into the circulation by ferroportin where it
binds to apoTf for delivery to bone marrow for hemoglobin synthesis.
Elevated hepatic iron stores and inflammation increase hepcidin
production, which mediates ferroportin degradation in intestinal cells
and in reticuloendothelial macrophages, leading to reduced plasma
iron levels.

2.2. IRPs are the principal cellular iron regulators in vertebrates

Maintaining cellular iron content requires precise mechanisms for
regulating its uptake, storage and export. IRP1 and IRP2 are the principal
regulators of cellular iron homeostasis in vertebrates. IRPs are cytosolic
proteins that bind to iron-responsive elements (IREs) in the 5′ or 3′
untranslated regions of mRNAs encoding proteins involved in iron
uptake (TfR1, DMT1), sequestration (H‐ferritin subunit (FTH1) and
L‐ferritin subunit (FTL)) and export (ferroportin) (Fig. 2). When
cells are iron deficient, IRPs bind to 5′ IREs in ferritin and ferroportin
mRNAs with high affinity to repress translation, and to 3′ IREs in TfR1
mRNA to block its degradation. When iron is in excess, IRPs do not
bind to IREs, increasing synthesis of ferritin and ferroportin, while
promoting the degradation of TfR1 mRNA. The coordinated regulation
of iron uptake, storage and export by the IRPs ensures that cells acquire
adequate iron for their needs without reaching toxic levels.

IRPs also regulate other mRNAs that contain 5′ IREs, including
mitochondrial aconitase (ACO2, also known as m-acon, tricarboxylic
acid cycle (TCA)), erythroid aminolevulinate synthase (ALAS2, also
known as eALAS, heme biosynthesis), hypoxia-inducible transcription
factor-2α (EPAS1 also known as HIF-2α, hypoxia adaptation) and

amyloid beta precursor protein (APP, Alzheimer's disease), and 3′ IREs,
including DMT1 (metal transport), CDC14A (mitotic phosphatase),
CDC42‐binding protein kinase α (also known as MRCKα, cytoskeletal
dynamics) and hydroxyacid oxidase 1 (HAO1, peroxisomal enzyme)
[8–17]. More recently, a transcriptome-wide approach was utilized to
identify 35 novel putative IRE-containing mRNAs, some of which have
exclusivity for IRP1 or IRP2 [18]. While these mRNAs each contain an
IRE, the roles of many of these IREs in vivo remain to be determined.
The presence of IREs in a variety of mRNAs indicates that IRP regulation
extends to processes other than iron homeostasis.

Fig. 1. Control of mammalian cellular iron homeostasis by the IRE–IRP regulatory network. A generic mammalian cell depicting roles of proteins encoded by IRE-containing mRNAs
(red lettering). Transferrin bound to two iron atoms (Tf-[Fe(III)2) binds to TfR1 on the cell surface where the Tf-[Fe(III)2–TfR1 complex is endocytosed. Acidification of the endosome
causes the release of Fe(III) (red balls) from Tf where it is reduced to Fe(II) (orange balls) by the STEAP3 oxidoreductase before export by DMT1 (divalent metal transporter 1).
ApoTf/TfR1 complex is returned to the cell surface where it dissociates and initiates another round of iron uptake. Tf-bound iron is taken up by most cells, but it is especially im-
portant in erythroid precursors where it is the primary source of iron for heme synthesis. DMT1 is also localized on the apical membrane of duodenal enterocytes where it trans-
ports Fe(II) after reduction by membrane reductases, such as DCYTB. Iron taken up by either TfR1 or DMT1 enters a cytosolic free labile iron pool thought to consist of Fe(II) bound
to small molecular weight molecules. IRPs sense iron in this pool and regulate the translation of 5′ IRE-containing mRNAs (H-ferritin and L-ferritin, eALAS (erythroid
aminolevulinate synthase), mitochondrial (m)-aconitase and ferroportin) or the stability of 3′ IRE-containing mRNAs (TfR1 and DMT1). eALAS serves as the rate-limiting enzyme
in heme synthesis in erythroid precursors. Mitochondrial aconitase is an enzyme in the TCA cycle that requires a [4Fe–4S] cluster for activity. Iron that is not utilized or stored in
ferritin is exported by ferroportin. Export of iron from cells is coupled to the oxidation of iron by membrane-bound hephaestin or serum multicopper oxidase ceruloplasmin (CP).
Modified from Wallander et al. [4].

Fig. 2. IRPs regulate translation and stability of IRE-containing mRNAs. IRPs bind to IREs
located in either the 5′ or 3′ untranslated regions of specific mRNAs. When iron is limited,
IRPs bindwith high affinity to 5′ IREmRNAs and repress translation, and to thefive 3′ IREs
in TfR1mRNA and to the single IRE in DMT1mRNA and stabilize thesemRNAs.When iron
is abundant, IRPs do not bind IREs, resulting in the translation of 5′ IRE-containingmRNAs
and degradation of TfR1 mRNA. Iron mediates the conversion of the IRP1 RNA binding
form into the [4Fe–4S] cluster c-aconitase form and the ubiquitination and targeted
proteasomal degradation IRP2 by FBXL5 E3 ligase. IRE-containing mRNAs indicated are
those that have been shown to be functional in vivo.
Modified fromWallander et al. [4].
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known as eALAS, heme biosynthesis), hypoxia-inducible transcription
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FIGURE II.7.1 – Métabolisme du fer (A) Schéma résumant les mécanismes mis en jeux dans le mé-
tabolisme cellulaire du fer. Le fer circulant lié à la transferrine Tf(Fe(III))2 (triangle rouge) pénètre par
endocytose dans la cellule après liaison au récepteur membranaire de la transferrine (TfR1). Le pH acide
(' 4) de l’endosome provoque la libération du Fe(III) (rond rouge) qui est oxydé par STEAP3 en Fe(II)
(rond orange) et transporté dans le cytosol par DMT1. En parallèle Tf et TfR1 sont recyclés. La réserve
de Fe(II) peut servir au métabolisme de la cellule, peut être stockée dans la ferritine ou être exportée
à l’extérieur de la cellule par la ferroportine. Les protéines dont les ARNm présentent un site de fixa-
tion des IRPs sont écrites en rouge. (B) Résumé du mode de régulation des IRPs sur la traduction des
protéines impliquées dans le maintien de l’homéostasie du fer. Extrait de [149].



88 II.7. ETAT DE L’ART

C
ellules

N
anoparticules

Fer
/cellule

(pg)
D

urée
exp.

M
éthodes

E
ffet

R
ef.

H
ela

Ferum
oxydes

20
28

j.sans
passage

qPC
R

,
T

fR
1↓

les
prem

iers
jours

[154]
120-150

nm
/dextran

et9
sem

.avec
passage

W
estern

B
lot

ferritine↑
à

partirde
J7

hM
SC

Ferum
oxydes

45
28

j.sans
passage

qPC
R

,
T

fR
1↓

14
prem

iers
jours

[154]
120-150

nm
/dextran

et9
sem

.avec
passage

W
estern

B
lot

ferritine↑
à

partirde
J14

m
acrophage

Ferum
oxydes

22
28

j.sans
passage

qPC
R

,
T

fR
1
=

[154]
120-150

nm
/dextran

et9
sem

.avec
passage

W
estern

B
lot

ferritine↑
cellules

souches
Ferum

oxydes
-

7
jours

qPC
R

T
fR

1↓
[155]

neurales
(souris)

m
acrophage

m
aghém

ite
7

à
25

24
à

72
h

qPC
R

,
A

R
N

:L
-ferritine

etferroportine↑
[156]

raw
264.7

10
nm

/D
M

SA
W

estern
B

lot
protéines

:L
-ferritine↑

ferroportine
=

hM
SC

Ferum
oxydes

-
-

gene
m

icroarray
ferritine↑

[45]
T

fR
1
=

oligodendrocyte
m

aghém
ite

-
48

h
W

estern
B

lot
L

-ferritine↑
[157]

cerveau
de

rat
2-20nm

/D
M

SA

astrocyte
m

aghém
ite

-
7

jours
W

estern
B

lot
ferritine↑

[158]
cerveau

de
rat

10
nm

/D
M

SA

rat(in
vivo)

m
agnétite

-
30

jours
E

L
ISA

ferritine,ferroportin
etD

M
T

1↑
[146]

10nm
/PE

G
etD

M
SA

avec
niveaux6=

dans
foie,rate

etreins

Tableau
II.7.1

–
E

ffetsdesnanoparticulessur
l’hom

éostasie
du

fer
dansla

littérature
L’effetsurl’expression

des
protéines

estindiqué
pardes

flèches
:↑

indique
une

sur-expression,↓
une

sous-expression
et
=

l’absence
de

m
odification.



II.7.4. APPROCHE PROPOSÉE 89

protéine Hephaestin.

Régulation par les protéines régulatrices du fer (IRPs)

Le niveau d’expression des protéines impliquées dans l’entrée, le stockage et la sortie du fer est contrôlé
par les protéines régulatrices du fer appelées IRP pour Iron Regulatory Protein présentes dans le cytosol.
Les IRPs peuvent se fixer sur des sites spécifiques de l’ARN messager des protéines précédemment évo-
quées. Ce site de fixation est localisé au niveau de l’extrémité 5’ des ARNm codant pour la ferritine H et
L, et pour la ferroportine, et au niveau de l’extrémité 3’ des ARNm codant pour TfR1 et DMT1. Les IRP
peuvent également former un complexe soufré (4Fe-4S) avec le fer présent dans le cytosol.
Lorsque les IRPs sont fixées sur l’extrémité 5’ des ARNm, elles répriment la traduction de l’ARN en
protéines associées en gênant l’action des ribosomes. Par contre lorsqu’elles sont fixées en 3’ elles aug-
mentent la stabilité de l’ARNm qui peut être traduit un plus grand nombre de fois avant d’être dégradé par
les RNases. Quand il y a peu de fer dans le cytosol, les IRPs se fixent aux ARNm, réprimant la traduction
des protéines de stockage et de sortie du fer. Si le fer est abondant les IRPs forment un complexe avec
le fer et ne se fixent pas au ARNm, les protéines de stockage et d’export peuvent alors être synthétisées
tandis que les protéines d’entrée sont moins traduites. La Figure II.7.1.B schématise le fonctionnement
de ce système de régulation post-transcriptionnelle.
Il est intéressant de noter que les sites de fixation pour les IRPs sur les ARNm codant pour les ferritines
L et H sont légèrement différents. Ceci a pour conséquence de rendre la ferritine L plus sensible à la
régulation par IRP [160].

7.3.2 Perturbations dues aux nanoparticules d’oxyde de fer

La dégradation des nanoparticules d’oxyde de fer au coeur des cellules conduit à la libération d’une
quantité importante de fer sous forme de complexe soluble dans le cytoplasme. Cet apport de fer peut
modifier l’expression des différents acteurs de la régulation du métabolisme cellulaire du fer. Il existe
quelques études qui se sont intéressées aux variations de l’expression des gènes associés à ces protéines
après exposition et/ou internalisation de nanoparticules d’oxyde de fer sur des cellules. Ces études uti-
lisent des nanoparticules avec des tailles et des enrobages variés sur de nombreux types cellulaires avec
des conditions d’incubation différentes. Ils est donc difficile de comparer les différents résultats entre
eux, néanmoins il existe une tendance générale montrant l’augmentation de l’expression des protéines de
stockage ferritine (quand la distinction est faite entre ferritine L et H, c’est systématiquement la ferritine
L qui est sur-exprimée) et d’export ferroportine et la diminution de l’expression des protéines d’import
du fer TfR1 dans la cellule. De manière logique, la cellule réagit à l’augmentation du fer cytoplasmique
potentiellement toxique en augmentant ses capacités de stockage sous une forme non toxique, en fa-
vorisant la sortie du surplus de fer et en limitant l’entrée de fer neuf. Le tableau II.7.1 rassemble les
différentes conditions expérimentales et les tendances observées dans la littérature. Les variations des
niveaux d’expression ne sont pas toutes observées simultanément.

7.4 Approche proposée

Le manque de méthodes standardisées et quantitatives pour étudier la biotransformation et la toxicité
des nanoparticules d’oxyde de fer empêche jusqu’à présent d’obtenir une réponse univoque à ces ques-
tions importantes. Fort de ce constat, nous proposons un modèle et un ensemble de méthodes permettant
un suivi quantitatif, à moyen terme et multi-échelle du devenir de nanomatériaux magnétiques internali-
sés au sein de cellules souches mésenchymateuses humaines (hMSC) organisées sous la forme d’agrégats
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multicellulaires. Les agrégats multicellulaires de hMSC forment un tissu à trois dimensions dans lequel
les cellules ont cessé de se diviser et sécrètent de la matrice extracellulaire. Ce modèle tissulaire simple
permet une quantification précise de la dégradation en utilisant le magnétisme comme empreinte macro-
scopique de l’intégrité des nanomatériaux. Les modifications structurales à l’échelle nanométrique sont
suivies par microscopie électronique, tandis que la réponse de la cellule est caractérisée par le niveau
d’expression de protéines impliquées dans l’homéostasie du fer. Les résultats obtenus seront également
plus représentatifs de ce qui se produit in vivo par rapport aux expériences en monocouche.

L’ensemble méthodologique proposé se veut être une alternative aux deux systèmes expérimentaux utili-
sés jusqu’a présent : la culture en monocouche (peu représentative des cellules dans leur environnement
natif, difficile de mener un suivi à long terme, la quantité de nanoparticules par cellule n’est pas fixée car
elle est divisée par deux à chaque mytose) et les expériences in vivo chez l’animal (compliquées à mettre
en oeuvre, difficilement quantitatives du fait de la répartition inhomogène dans l’organisme et où il est
difficile de faire varier systématiquement les paramètres face au nombre d’animaux à gérer). Le modèle
proposé permet de produire un grand nombre d’agrégats identiques pour pouvoir faire varier systéma-
tiquement les paramètres influençant la dégradation et la toxicité des nanoparticules. Ceci diminue la
variabilité entre échantillons (par rapport aux modèles animaux) et rend possible une vraie comparaison
pour mieux comprendre les mécanismes en cause.

L’ensemble des méthodes proposées est décrit dans le Chapitre II.8. Elles sont ensuite mises en oeuvre
dans le Chapitre II.9 pour démontrer leur efficacité et mettre à jour une dégradation massive et rapide,
d’origine endosomale de nanoparticules de maghémite citratée en moins d’un mois. Enfin, le Chapitre
II.10 montre que notre approche est généralisable à l’étude de la dégradation de n’importe quel nanoma-
tériau magnétique et permet des comparaisons utiles notamment pour étudier une stratégie de protection
de nanofleurs d’oxyde de fer par une couche d’or.
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Ce chapitre présente l’ensemble des méthodes utilisées et mises au point pour étudier la biodégrada-
tion de nanoparticules magnétiques internalisées dans des cellules souches mésenchymateuses formant
un tissu modèle à trois dimensions. Nous utilisons les propriétés magnétiques des agrégats pour quantifier
et caractériser la biotransformation intracellulaire subie par les nanoparticules. La méthode de formation
des agrégats magnétiques est d’abord présentée. Les différents protocoles utilisés - pour quantifier la
masse de fer magnétique et de fer total au sein de chaque agrégat - et pour caractériser les modifications
structurelles des nanomatériaux, sont ensuite détaillés. Nous avons également étudié la réponse cellulaire
suite à l’internalisation des nanoparticules via la quantification de l’expression de certaines protéines im-
pliquées dans l’homéostat du fer. Enfin la procédure mise en place pour étudier la dégradation à l’échelle
de l’endosome unique sera décrite. Toutes ces méthodes sont utilisées dans les Chapitres II.9 et II.10.

8.1 Formation des agrégats

Les agrégats sont formés en utilisant la méthode de centrifugation (voir 2.1.3). Cette technique a été
privilégiée par rapport au moulage magnétique ou à d’autres techniques classiques car elle permet de
former un grand nombre d’agrégats identiques en parallèle, dans de bonnes conditions de stérilité. Le
protocole de formation (illustré par la Figure II.8.1) s’inspire des études de différenciation de cellules
souches mésenchymateuses en chondrocytes, précédemment réalisées par l’équipe [36]. Les agrégats
sont placés pendant un mois dans un milieu de maturation utilisé pour la différenciation en chondrocytes.
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Les cellules cessent de se diviser et se mettent à produire de la matrice extracellulaire riche en collagène.
La composition du milieu de maturation est détaillée en Annexe A.3.

Culture cellulaire et marquage magnétique Des cellules souches mésenchymateuses (LONZA), is-
sues du même lot, sont cultivées dans du MSCBM (Lonza) à 37˚C et à 5% de CO2. Elles sont amplifiées
jusqu’au 4e passage et atteignent 90% de confluence avant d’être utilisées. Les cellules sont ensuite
marquées magnétiquement avec les nanoparticules d’intérêt. Dans les conditions classiques, les nano-
particules citratées de maghémite (utilisées dans l’étude du Chapitre II.9) sont diluées à [Fe] = 0,1 mM
dans du RPMI (dans lequel on a ajouté 5 mM de citrate pour assurer la stabilité colloïdale) avant d’être
incubées pendant 30 minutes sur les cellules. Les cellules sont ensuite rincées avec du milieu neuf et
laissées une nuit dans l’incubateur pour que l’internalisation soit totale.

Formation Un fois l’étape de marquage achevée, les cellules sont décollées à la trypsine avant d’être
rincées avec le milieu de maturation. On place 200.000 cellules avec 1 mL de milieu de maturation dans
des tubes de 15 mL qui sont ensuite centrifugés à 180 g pendant 2 minutes pour former un culot.

Maturation Les tubes sont placés à l’incubateur (37˚C, 5% de CO2) pendant 27 jours. Très vite après
la centrifugation initiale les cellules adhèrent entre elles et le culot s’arrondit pour former une sphère au
bout de 3 jours. C’est une manifestation de la tension de surface du sphéroïde. Le milieu de maturation
est changé tous les trois jours. On observe une diminution progressive du diamètre des agrégats qui
correspond à l’augmentation de la cohésion du tissu.

J0 J1 J3 J10 J27

500 µm

FIGURE II.8.1 – Formation des agrégats par centrifugation Illustration du processus de formation par
des photos d’un agrégat prises à différents jours de la période de maturation (J0, J1, J3, J10, J27). Après
le marquage magnétique, au jour zéro (J0), 200.000 cellules sont mises en contact par centrifugation dans
une tube de 15 mL pour former un culot. L’adhésion entre cellules se développe et le culot s’arrondit pour
former au bout de quelques jours un sphéroïde.

L’expérience est conçue de la manière suivante : on forme à J0 un grand nombre (typiquement une cen-
taine) d’agrégats identiques et, à différents temps (J0, J3, J9 et J27), on arrête la maturation d’un certain
nombre d’entre eux :
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• Pour les mesures d’aimantation, les sphéroïdes sont fixés dans la formaline pendant une heure.

• Pour l’analyse élémentaire, ils sont aussitôt digérés dans l’acide nitrique (voir II.8.2.2).

• Pour la microscopie électronique, les agrégats sont fixés avec une solution de glutaraldéhyde.

• Pour la quantification de l’expression protéique, l’ARN est immédiatement extrait (voir II.8.4).

Nous avons vérifié, en mesurant à deux mois d’intervalle l’aimantation d’un agrégat fixé et stocké dans
du PBS à 4˚C, que le processus de dégradation ne se poursuivait pas après fixation.

8.2 Quantification du fer

Le fer présent au sein des cellules constituant les agrégats peut avoir deux origines. Il peut soit être
présent de matière native, soit avoir été introduit par l’internalisation des nanoparticules. Suite à leur
entrée dans les cellules, les nanoparticules peuvent être intactes ou dégradées. Le fer cristallin dans les
nanoparticules possède des propriétés magnétiques, tandis que les produits de dégradation n’en ont pas.
Il est donc important de pouvoir mesurer séparément la quantité de fer magnétique (nanoparticules non
dégradées) et de fer non magnétique (endogène et produits de la dégradation).

8.2.1 Mesure de la quantité de fer magnétique

On accède à la masse de fer magnétique par agrégat en mesurant l’aimantation d’un agrégat lorsqu’on
le place dans un champ magnétique extérieur. Deux méthodes ont été utilisées pour cette mesure - un
protocole « classique » de magnétométrie avec un magnétomètre à échantillon vibrant (VSM pour Vibra-
ting Sample Magnetometer) - et une méthode de magnétophorèse développée durant cette thèse, facile
et rapide à mettre en oeuvre au laboratoire.

Magnétométrie

Le magnétomètre utilisé (Quantum Design, Versalab) mesure l’aimantation d’un agrégat fixé et conservé
dans du PBS en fonction du champ magnétique extérieur appliqué à 300 K. Le porte échantillon oscille
mécaniquement sur l’axe d’une bobine à une fréquence fixée. La mesure de la tension aux bornes de la
bobine permet de remonter au moment magnétique de l’échantillon. La Figure II.8.2 présente la courbe
d’aimantation de trois agrégats différents formés le même jour dans les mêmes conditions. La mesure
inter agrégat est reproductible, cela confirme que le protocole de formation permet d’obtenir des agrégats
avec les mêmes caractéristiques (taille, nombre de cellules, aimantation).

Magnétophorèse

Cette méthode a été développée pour sa facilité et sa rapidité de mise en oeuvre. Elle s’inspire de la
technique de magnétophorèse de cellules uniques utilisée pour quantifier la quantité de nanoparticules
internalisée par cellule (voir Annexe A.4). Son principe est illustré par la Figure II.8.3.A. Un agrégat
d’aimantation M, préalablement fixé, est immergé dans du glycérol pur à 37˚C. On place ensuite la
cuve dans un gradient de champ magnétique homogène (B=150 mT et gradB=17,5 T/m) créé par un
aimant permanent cylindrique en néodyme (diamètre : 25 mm, hauteur : 10 mm). Le dispositif est intégré
sur un microscope inversé (DMIRB, Leica) équipé d’un objectif 2,5x, pour permettre d’enregistrer le
mouvement du sphéroïde.
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FIGURE II.8.2 – Aimantation des agrégats magnétiques Courbes de l’aimantation en fonction du
champ magnétique appliqué de trois sphéroïdes différents formés dans les mêmes conditions. Mesures
réalisées avec un magnétomètre VSM à 300 K.
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FIGURE II.8.3 – Magnétophorèse d’agrégats magnétiques (A) Illustration du principe de l’expérience.
Après fixation l’agrégat est placé dans un gradient de champ magnétique connu créé par un aimant
permanent. L’agrégat est immergé dans un fluide visqueux (glycérol pur à 37˚C). Il atteint une vitesse
limite lorsque la force magnétique est équilibrée par la trainée. Superposition de trois images (intervalle
de temps égal à 4,5 secondes) d’un agrégat pendant l’expérience. (B) Définition des paramètres décri-
vant la forme d’un agrégat. Photos selon deux axes orthogonaux d’un agrégat pendant l’expérience de
magnétophorèse.
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L’agrégat est attiré vers l’aimant par la force magnétique : Fmag = MgradB tandis que le fluide visqueux
exerce une force de trainée FStokes. Le nombre de Reynolds associé à l’expérience vaut Re ' 103− 104,
ainsi FStokes = 6πηVlimaκ , où η = 0,32 Pa.s est la viscosité dynamique du glycérol à 37˚C et Vlim la
vitesse limite atteinte par l’agrégat. L’agrégat est décrit comme un ellipsoïde aplati (voir Figure II.8.3.B)
se déplaçant parallèlement à son demi grand axe a (b étant l’autre demi axe). Cette forme aplatie est due
à la taille des agrégats. Le facteur de forme κ s’exprime dans ce cas [161] :

κ =
8
3

(β 2−1)3/2

β (3β 2−2)tan−1((β 2−1)1/2)−β

où β = a/b. Lorsque le régime permanent est atteint (Fmag = FStokes) la mesure de Vlim, a et b par traite-
ment des films permet de déterminer l’aimantation M de l’agrégat.

A partir de l’aimantation d’un agrégat on peut calculer la masse de fer magnétique correspondant en
connaissant l’aimantation à saturation par unité de masse de fer du nanomatériau (mesuré indépendam-
ment), qui vaut 5,6.10−2A.m2 par gramme de fer pour les nanoparticules citratées utilisées.

Il faut noter qu’il n’est pas possible de réaliser la mesure de l’aimantation par magnétophorèse le jour
de la formation de l’agrégat (J0) car ce dernier n’est pas suffisamment cohésif pour être manipulé et n’a
pas une forme permettant une bonne estimation du facteur de forme κ (voir Figure II.8.1). Ainsi à J0, la
mesure de l’aimantation est seulement faite par VSM.

Ces deux méthodes donnent des résultats identiques, ce qui confirme le bien fondé de la technique de
magnétophorèse (voir Figure II.9.5). Cette dernière est très facile à mettre en oeuvre. Cependant la ma-
gnétométrie permet en plus d’obtenir des informations sur la taille et la polydispersité des nanoparticules
(voir II.8.3.2). Ces deux techniques sont donc complémentaires.

8.2.2 Mesure de la quantité de fer totale

Pour mesurer la quantité de fer totale au sein d’un agrégat, on utilise une technique d’analyse élémentaire
(Spectro ARCOS ICP-AES). L’agrégat est dissocié dans 200 µL d’acide nitrique à 70% (Sigma Aldrich,
trace metal analysis grade) porté à ébullition pendant 1h. Ce traitement détruit toutes les nanoparticules
restées intactes. Tout le fer est donc présent sous forme ionique. La solution est alors diluée avec de l’eau
ultrapure pour ensuite réaliser la mesure. Dans les expériences réalisées, la quantité de fer endogène
(masse de fer dans un agrégat non marqué magnétiquement) est sous la limite de détection. Elle est donc
négligeable par rapport à la quantité apportée par l’internalisation des nanoparticules.

8.3 Caractérisation des nanomatériaux

En plus des mesures quantitatives à l’échelle de l’agrégat entier, il est aussi important de pouvoir
avoir accès aux caractéristiques du processus de dégradation à l’échelle nanométrique. L’évolution de la
taille, de la polydispersité et de la morphologie des nanomatériaux sont des données très importantes. On
peut obtenir ces informations en réalisant des clichés de microscopie électronique en transmission ou en
analysant les courbes d’aimantation réalisées avec le VSM.

8.3.1 Microscopie électronique en transmission

Les agrégats utilisés pour la microscopie électronique en transmission (MET) sont d’abord fixés pendant
une heure à température ambiante dans une solution de cacodylate à 0,1 M avec 2,5% de glutaraldéhyde
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puis pendant une heure à température ambiante dans une solution de cacodylate à 0,1 M avec 1% de
tétraoxyde d’osmium. Ils sont ensuite déshydratés par des bains successifs dans l’éthanol avant d’être
inclus dans de la résine Epon. L’échantillon est ensuite découpé en tranches de 80 nm d’épaisseur ( avec
un ultramicrotome UC6 Leica équipé d’un couteau Ultra Diatome) qui sont contrastées par traitement
avec des solutions d’acétate d’uranyle et de citrate de plomb avant d’être observées avec un microscope
Phillips Tecnai 12. Les expériences ont été réalisées à la plateforme ImagoSeine de l’institut Jacques
Monod, où j’ai été formé pour la préparation des échantillons et leur observation.
L’analyse des images obtenues permet d’observer la morphologie et la répartition des nanomatériaux au
coeur des cellules et d’en mesurer la taille.

8.3.2 Analyse des courbes d’aimantation

L’aimantation d’un matériau superparamagnétique en présence d’un champ magnétique externe H est
donnée par une loi de Langevin. Du fait de la polydispersité des nanoparticules, elle doit être pondérée par
la distribution en taille des nanoparticules (P(d)) car le moment magnétique Mnp de chaque nanoparticule
dépend de sa taille (Mnp = Msat

V V np, V np = πd3/6). Msat
V est l’aimantation volumique à saturation de la

maghémite (Msat
V = 2,8×105 A/m). L’aimantation volumique d’un échantillon s’écrit :

MV (H) =

ˆ
P(d)Mnp(d)L (ξ (d))dd (8.3.1)

avec :

ξ (d) =
µ0HMnp(d)

kBT

où µ0 est la perméabilité magnétique du vide, kB la constante de Boltzmann, T la température et L (x) =
coth(x)−1/x la fonction de Langevin. De plus la distribution en taille peut être approximée par une loi
log-normale de diamètre caractéristique d0 et d’écart type σ :

P(d) =
1√

2πσd
exp
(
−(ln(d/d0))

2

2σ2
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FIGURE II.8.4 – Courbe d’aimantation de la solution de nanoparticules (A) Courbe d’aimantation
(réalisée par VSM) de la solution de nanoparticules citratées utilisée pour le marquage magnétique (en
violet). Le modèle (equ. 8.3.1) ajusté aux données est superposé en noir. L’ajustement donne : d0 = 8 nm,
σ = 0,28. (B) Distribution de probabilité P(d) obtenue pour les paramètres d0 et σ issu de l’ajustement.
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L’ajustement des courbes expérimentales par l’expression 8.3.1 permet de déterminer d0 et σ qui caracté-
risent l’échantillon. Ce processus est illustré par la Figure II.8.4 avec l’analyse de la courbe d’aimantation
de la solution de nanoparticules utilisées (ou ferrofluide dans la partie I).

8.4 Quantification de l’expression génique

L’expression de certains gènes impliqués dans l’homéostat du fer et associés aux protéines de la
matrice extracellulaire, a été mesurée par analyse de réaction en chaine par polymérase quantitative
(qPCR). L’ARN des agrégats a été extrait en utilisant le kit NucleoSpin RNA II kit (Macheney-Nagel). La
transcription inverse de l’ARN en ADN a été réalisée avec l’enzyme SuperScript II reverse transcriptase
(Invitrogen). Enfin la mesure de PCR quantitative a été réalisée avec l’appareil StepOnePlus et le réactif
SYBR Green (Applied Biosystem). Les séquences des primers utilisés sont données dans le tableau
II.8.1. Dans toutes les expériences de qPCR, RPLP0 est le gène de référence utilisé.

Gène Sens Séquence

RPLP0
S 5’ TGCATCAGTACCCCATTCTATCAT 3’

AS 5’ AAGGTGTAATCCGTCTCCACAGA 3’

FerrL
S 5’ CGAATTGGCCGAGGAGAA 3’

AS 5’ GCCACGCTGGTTTTGCAT 3’

FerrH
S 5’ TGGCTTGGCGGAATTTCTGT 3’

AS 5’ GCCCGAGGCTTAGCTTTCAT 3’

SLC40A1
S 5’ TGGCATGGGTCTTGCTTTC 3’

AS 5’ GGCGTACCCTGTGGTGATG 3’

DMT1
S 5’ CATCGTGGGAGCTGTCATCA 3’

AS 5’ TTATTGTTCCGGTTTACCTGTCTAGA 3’

Aggrecan
S 5’ TCTACCGCTGCGAGGTGA 3’

AS 3’ TGTAATGGAACACGATGCCTTT 3’

Col2A
S 3’ ACTGGATTGACCCCAACCAA 5’

AS 3’ TCCATGTTGCAGAAAACCTTCA 5’

Col1
S 3’ GCTACCCAACTTGCCTTCATG 5’

AS 3’ TTCTTGCAGTGGTAGGTGATGTTC 5’

Tableau II.8.1 – Liste des primers utilisés pour la qPCR.

8.5 Modèle endosome

Afin de pouvoir étudier le processus de dégradation plus en détail, notamment le rôle des endosomes,
un protocole d’extraction des endosomes magnétiques et de suivi de leur aimantation hors de la cellule a
été mis en place.

8.5.1 Extraction des endosomes

Le protocole pour extraire les endosomes de cellules MSC après qu’elles ont été marquées (dans les
mêmes conditions que pour la formation d’agrégats) est le suivant :
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1. Les cellules sont détachées, centrifugées puis resuspendues dans un tampon au pH ajusté à 4,7 ou
7 (250 mM de sucrose, 3 mM d’imidazole, 1 mM de DTT et un cocktail d’inhibiteurs des protéases
(PIC, Sigma, 1/1000)).

2. Les cellules sont à nouveau centrifugées puis une vingtaine de passages du culot dans une aiguille
25G permet de rompre les cellules.

3. La solution est centrifugée (10 minutes à 700g) pour éliminer les cellules intactes et les noyaux.

4. Dans le surnageant on conserve les endosomes magnétiques par tri magnétique grâce à un aimant
puissant. Les débris cellulaires non magnétiques sont ainsi élués.

5. Les endosomes magnétiques sont resuspendus dans le tampon.

Ce protocole permet d’obtenir des endosomes intacts [162]. La solution d’endosomes obtenue est pla-
cée à l’incubateur (37˚C, 5% C02). Chaque jour où une mesure de l’aimantation est prévue, le volume
nécessaire à la mesure est prélevé.

8.5.2 Mesure de l’aimantation des endosomes

L’aimantation des endosomes est mesurée en utilisant le même principe que pour la magnétophorèse des
agrégats. Pour s’adapter à la taille et à l’aimantation de ces objets le gradient de champ magnétique est
créé par un cylindre en nickel de 50 µm de diamètre qui est aimanté par un champ magnétique extérieur
de 150 mT créé par un aimant permanent. La solution d’endosomes est placée dans une chambre scellée
contenant la pointe en nickel. Le dispositif est placé sur un microscope inversé (DMIRB, Leica) et l’on
enregistre le mouvement des endosomes attirés par la pointe grâce à un objectif 100x. Dans la fenêtre
d’observation le gradient de champ magnétique vaut : gradB=190 mT/m. La mesure de la vitesse limite
d’un endosome permet de déterminer son aimantation. Pour le calcul, la taille des endosomes est fixée à
un diamètre moyen de 0,6 µm (obtenu par analyse d’images de MET).
Cette méthode a été développée pour mesurer l’aimantation d’objets micrométriques [163], mais nous
l’utilisons pour la première fois avec des endosomes magnétiques.
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FIGURE II.8.5 – Magnétophorèse d’endosomes magnétiques Illustration du principe de l’expérience.
Les endosomes chargés magnétiquement (image de MET) sont attirés par le gradient de champ magné-
tique créé par une pointe de nikel et atteignent la vitesse Vlim. Exemple de suivi de la migration d’un
endosome avec un objectif 100x (intervalle de temps entre les images superposées : 120 ms) .
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8.6 Conclusion

Cet ensemble de méthodes fournit un outil quantitatif unique pour étudier de manière systématique
la biotransformation intracellulaire des nanomatériaux magnétiques dans un environnement tissulaire. Il
permet un suivi multi-échelle et à long terme du devenir des nanoparticules internalisées dans les cellules
d’un tissu à trois dimensions ainsi qu’une évaluation de la réponse cellulaire.

Les chapitres II.9 et II.10 démontrent l’efficacité de l’approche proposée en étudiant la dégradation de
différentes nanoparticules. Ces méthodes permettent de quantifier précisément le taux et la vitesse de
dégradation en fonction des caractéristiques des nanomatériaux internalisés (taille, enrobage chimique
lors de la synthèse, enrobage par des biomolécules, architecture, ...) et donc de comparer l’influence de
ces différents paramètres dans le but d’élucider précisément les mécanismes associés à leur biotransfor-
mation.
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Ce chapitre présente l’ensemble des résultats obtenus sur la biodégradation intracellulaire de nano-
particules de maghémite citratées (9 nm de diamètre) au sein d’un tissu modèle : les agrégats multicellu-
laires. Les méthodes utilisées dans cette étude sont présentées en II.8. Ces résultats ont été publiés dans
ACS Nano en juillet 2016 [164]. L’article est présenté en Annexe E. On montrera d’abord que les sphé-
roïdes utilisés constituent un bon modèle de tissus cohésifs et viables sur le long terme. On verra qu’au
coeur de ces agrégats les nanoparticules subissent une très forte dégradation en moins d’un mois. Cette
dégradation est étudiée quantitativement à l’échelle de l’agrégat, à l’échelle nanométrique et à l’échelle
de l’endosome. On caractérisera enfin l’influence de ce processus sur l’homéostat du fer.

9.1 Les sphéroïdes : un modèle de tissu viable à long terme

Les agrégats multicellulaires sont utilisés comme modèles pour l’étude de la dégradation de nano-
particules. Ils reproduisent l’environnement à trois dimensions que les cellules connaissent in vivo. Les
sphéroïdes forment un système fermé et contrôlé, idéal pour pouvoir conduire une étude quantitative.
Avant toute chose il a d’abord fallu s’assurer que ces agrégats formaient effectivement un bon modèle de
tissu.

La viabilité des cellules a été vérifiée en réalisant des coupes d’agrégats à différents temps de maturation
et en les marquant avec de l’hématoxyline et de l’éosine. Le cytoplasme des cellules vivantes est alors
coloré en rose et leur noyau en violet. Les images de microscopie de ces coupes sont présentées sur la
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FIGURE II.9.1 – Viabilité des cellules au coeur de l’agrégat Coupes d’agrégats à différents jours de
maturation (J3, J9, J27) marquées à l’hématoxyline et à l’éosine. Le cytoplasme des cellules vivantes est
coloré en rose et les noyaux en violet. Même au coeur de l’agrégat les cellules sont viables après un mois
de maturation.
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Figure II.9.1. Sur ces clichés on peut voir que même après un mois de maturation les cellules sont vi-
vantes jusqu’au centre des agrégats. On n’observe pas de nécrose centrale malgré la taille de ces agrégats
(supérieure à la limite de 300 µm qui est souvent présentée dans la littérature comme la limite au delà
de laquelle la diffusion des nutriments n’est pas suffisante pour assurer la survie cellulaire). Ceci peut
s’expliquer par le fait que les MSC supportent bien la privation de nutriment [113, 112] et les conditions
d’agrégation [36]. Elles ne se divisent plus et entrent dans une phase de différenciation. Des agrégats
encore plus gros (jusqu’à 500.000 cellules) sont des conditions classiques dans les expériences de chon-
drogénèse où aucune nécrose centrale n’est observée [36]. Les clichés d’histologie de la Figure II.9.1
sont à mettre en parallèle avec ceux de la Figure I.4.4, où l’on observe que les cellules MSC des agrégats
formés par moulage magnétique sont également viables (en comparaison à des agrégats pour lesquels on
a induit la mort cellulaire par chauffage).
Les coupes histologiques de la Figure II.9.1 montrent que la périphérie de l’agrégat est plus dense en
cellules et que ces cellules sont alignées parallèlement au bord. On observe également que la cohésion
du tissu (densité des cellules sur les coupes) augmente au fur et à mesure de la maturation. Ceci est éga-
lement visible sur les photos des agrégats lors de leur maturation (Figure II.8.1) où leur volume apparent
varie de 0,2 mm3 à J9 à 0,1mm3 à J27.

Pour vérifier la bonne cohésion du tissu, les coupes d’un agrégat après 27 jours de maturation ont été
marquées par des techniques d’immunofluorescence (actine, cadhérine et noyaux). La figure II.9.2 pré-
sente ces images de microscopie confocale. Les cellules au centre de l’agrégat sont bien cohésives. Là
encore, on observe une structuration différente entre l’intérieur de l’agrégat et sa périphérie qui a l’aspect
d’une coque.

La microscopie électronique permet d’accéder aux structures fines du tissu. Le cliché de la Figure II.9.3
montre la présence de structures fibreuses identifiées comme de la matrice extracellulaire autour des
cellules de l’agrégat (après un mois de maturation). Cette présence de matrice extracellulaire est atten-
due du fait des conditions de maturation utilisées pour favoriser l’agrégation. La présence du facteur de
croissance TGFβ3 dans le milieu de maturation induit une production de matrice extracellulaire. L’aug-
mentation de l’expression des gènes codant pour trois protéines de la matrice extracellulaires (aggrecane,
collagène 1 et collagène 2) a été mise en évidence après un mois de maturation. Ces résultats sont pré-
sentés sur la Figure II.9.4.

Ce protocole permet donc de produire des agrégats qui sont de bons modèles de tissu cohésif produi-
sant de la matrice extracellulaire. Chaque cellule de ce tissu contient en moyenne 2 pg de fer (méthode
de mesure présentée en Annexe A) sous forme de nanoparticules localisées dans ses endosomes. Cette
quantité de fer par cellule correspond à l’ordre de grandeur des concentrations utilisées dans diverses
applications en médecine régénérative.
Dans la Partie I de cette thèse les masses de fer par cellule utilisées étaient plus importantes afin de per-
mettre l’obtention d’une aimantation volumique et donc une force volumique suffisante pour induire des
déformations observables sur les agrégats.
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FIGURE II.9.2 – Structure interne de l’agrégat Images de microscopie confocale d’une coupe (30 µm
d’épaisseur) d’un agrégat après 27 jours de maturation. Les noyaux apparaissent en bleu, l’actine en
rouge et les cadhérines en vert. Zooms sur différentes zones de la coupe.
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FIGURE II.9.3 – Structure de l’agrégat à l’échelle cellulaire Images de microscopie électronique en
transmission de la structure interne d’un agrégat après 27 jours de maturation. Des cellules et leurs
noyaux sont visibles, elles contiennent des endosomes (indiqués par des flèches) chargés de nanoparti-
cules. Dans l’espace intercellulaire des fibres de matrice extracellulaire (ECM) sont visibles.
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FIGURE II.9.4 – Expression des gènes codant pour des protéines de la matrice extracellulaire In-
fluence du facteur de croissance TGFβ3 sur le niveau d’expression des gènes codant pour trois protéines
de la matrice extracellulaire : aggrécane, collagène 2 et collagène 1. Le niveau d’expression a été quan-
tifié par qPCR pour des agrégats marqués magnétiquement ayant maturés 27 jours dans du milieu conte-
nant du TGFβ3 (+TGFβ ) ou sans TGFβ3 (-TGFβ ). Tous les niveaux d’expression sont comparés à la
condition sans marquage magnétique et sans TGFβ3. n=3 par condition.
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9.2 Quantification multi échelle de la dégradation

L’ensemble des méthodes développées et rassemblées dans cette étude permet une analyse multi-
échelle quantitative et à long terme de la dégradation des nanoparticules dans les tissus.

9.2.1 A l’échelle du tissu

L’évolution de l’aimantation des agrégats au cours du mois de maturation a été mesurée par magnéto-
phorèse et par magnétométrie VSM. Ces deux mesures sont illustrées par la Figure II.9.5. En magnéto-
phorèse, on observe une forte diminution de la vitesse de l’agrégat au cours du temps qui correspond à
une diminution de l’aimantation. Cette forte diminution de l’aimantation est également observée sur les
courbes d’aimantation réalisées par magnétométrie VSM.

FIGURE II.9.5 – Mesure de l’aimantation des agrégats au cours du temps (A) Expérience de ma-
gnétophorèse d’agrégats magnétiques à 3 temps de maturation différents (J3, J9, J27). Trois images
successives sont superposées (intervalle de temps : 4,5 secondes). (B) Courbes d’aimantation (obtenues
par VSM) d’agrégats magnétiques à 4 temps de maturation différents (J0, J3, J9, J27) .

La figure II.9.6 regroupe toutes les mesures de quantification du fer magnétique et total effectuées sur les
agrégats durant un mois. Pour chaque point de mesure trois agrégats ont été utilisés.

Sur le plan méthodologique, on peut observer d’une part, que les valeurs des masses de fer magné-
tique par agrégat obtenues par magnétophorèse et magnétométrie sont en excellent accord, ce qui valide
la méthode de magnétophorèse.
D’autre part, la masse de fer totale reste constante au cours du temps, ce qui confirme que les agrégats
ne perdent pas de cellules lors de la maturation, ce qui permet de réaliser des mesures quantitatives.

Ces mesures montrent qu’un agrégat perd plus de 90% de son aimantation initiale en un mois et qu’au
bout de trois jours il a déjà perdu près de la moitié de son aimantation. Cette diminution de l’aiman-
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tation correspond bien à une dégradation des nanoparticules qui perdent leur structure cristalline. En
effet comme la masse de fer total reste constante tout le long de l’expérience, ce n’est pas un processus
d’expulsion (mécanisme d’exocytose parfois rapporté dans la littérature [165]) des nanomatériaux hors
du tissu qui est responsable de cette baisse. Cela signifie également que les atomes de fer libérés par la
dégradation des nanoparticules restent dans le tissu et ne sont pas relâchés dans le milieu de culture.
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FIGURE II.9.6 – Diminution de l’aimantation sur un mois Variation de la masse par agrégat de fer
total et de la masse de fer magnétique mesurée par magnétophorèse (MP) et par magnétométrie (VSM)
au cours du mois de maturation. n=3 par condition.

9.2.2 A l’échelle nanométrique

Pour essayer de mieux comprendre le processus de dégradation, la microscopie électronique en transmis-
sion (MET) permet de visualiser la morphologie des nanomatériaux dans leur environnement intracellu-
laire au cours du temps. La Figure II.9.7 présente différents clichés de MET de coupes d’agrégats fixés
à différents temps de maturation. Le jour de la formation (A), on observe que les nanoparticules sont
présentes dans les endosomes (A1 et A2). Après trois jours de maturation (B), les nanoparticules sont
toujours visibles dans les endosomes (B1 et B2), mais de nouveaux objets (taches plus petites et moins
foncées que les nanoparticules) sont présents à la fois dans les endosomes (B2) et dans le cytoplasme
(B3). Il faut noter qu’à J0, ces taches sont absentes du cytoplasme (A3). Après un mois (C), la tendance
observée à J3 est encore plus marquée, de nombreux endosomes (indiqués par des flèches) contiennent
maintenant essentiellement les petites taches (C1, C4 et C5). Elles peuvent aussi coexister avec des na-
noparticules au sein de endosomes (C2 et zoom en C3). Ces taches sont également plus nombreuses dans
le cytoplasme des cellules (C6).
Ces taches plus petites mais denses aux électrons ont déjà été identifiées comme étant le complexe
protéique ferritine assurant le stockage du fer dans les cellules (voir détails en II.7.3). Les expériences
de cartographie chimique présentées en II.10.2.2 montrent que ces taches contiennent du fer, ce qui
confirme qu’il s’agit bien de ferritines chargées en fer. Il semblerait donc que les nanoparticules se
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FIGURE II.9.7 – Dégradation à l’échelle nanométrique Images de microscopie électronique en trans-
mission des agrégats à différents temps de maturation : (A) le jour de la formation (J0), (B) après trois
jours (J3) et (C) au bout d’un mois (J27). Les nanoparticules apparaissent en noir sur les clichés car elles
sont denses aux électrons.
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dégradent au sein des endosomes et que les ions fer libérés soient stockés par les ferritines aussi bien
dans les endosomes que dans le cytoplasme.
Il est possible d’analyser les images de MET en détail pour mesurer la taille des différents objets. La
Figure II.9.8 présente l’analyse de la taille des nanoparticules. Le diamètre moyen mesuré en solution
est de d = 9,4±2,5 nm, de d = 9,4±2,6 nm le jour de formation (J0) et de d = 9,5±2,6 nm après un
mois dans les cellules (J27). Les diamètres moyens au cours du temps semblent être identiques. La taille
des nanoparticules n’est pas modifiée par l’entrée dans les cellules et celles toujours présentes à J27 ont
la taille moyenne.

% % %

nm nm nm
en solution jour 0 jour 27

50 nm 50 nm 50 nm

FIGURE II.9.8 – Taille des nanoparticules au cours du temps Images de MET à fort grossissement des
nanoparticules en solution (avant internalisation), dans les cellules le jour de la formation du tissu (J0), et
après un mois de maturation (J27). Pour chaque temps, l’histogramme des diamètres des nanoparticules
(déterminés par analyse des images de MET, 100 objets par condition) est présenté. Sur le cliché à J27,
les flèches indiquent les nanoparticules, les taches plus petites et plus claires sur la droite de l’image sont
identifiées comme étant des ferritines.

On peut également exploiter les courbes d’aimantation obtenues par VSM pour obtenir la distribution
en taille des nanoparticules dans l’agrégat (voir détail en II.8.3.2). Cette analyse est présentée sur la
Figure II.9.9. Les distributions obtenues à J0 et J27 sont identiques. Elles sont également identiques à la
distribution en taille des nanoparticules en solution (présentée sur la Figure II.8.4).
Il est important de remarquer que la taille « physique » mesurée sur les clichés de MET est toujours
plus grande que la taille « magnétique » obtenue par ajustement des courbes d’aimantations. Ceci s’ex-
plique par le fait que la taille caractéristique d0 d’une loi log-normal est différente de la taille moyenne
dmoy = d0eσ2/2 et/ou qu’une couche extérieure des nanoparticules ne participe pas aux propriétés magné-
tiques à cause d’effets de bords. Cette observation est également valable avec les nanomatériaux étudiés
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FIGURE II.9.9 – Taille et polydispersité des nanoparticules au cours de la dégradation (A) Courbes
d’aimantation d’agrégats magnétiques le jour de formation (J0) et après un mois de maturation (J27). Les
points expérimentaux sont ajustés par une loi de Langevin pondérée par une distribution log-normale de
la taille des nanoparticules (voir II.8.3.2). L’ajustement est superposé en noir. Les lois de distribution
P(d) du diamètre issues de l’ajustement sont présentées. (B) Récapitulatif du diamètre caractéristique
(d0) et de l’écart type de la distribution (σ ) en taille des nanoparticules après un mois de dégradation.
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FIGURE II.9.10 – Taille de la ferritine Images de MET à fort grossissement de complexes protéiques
ferritine chargés en fer (réalisé à J27). L’image de gauche présente un endosome fortement chargé en
ferritine, le cytoplasme contient aussi des ferritines (indiquées par des flèches). Ces protéines peuvent
coexister avec des nanoparticules (image de gauche). L’histogramme des diamètres de ces complexes est
également présenté.
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en II.10.1.

Cette invariance de la distribution en taille indique que la dégradation obéit à un mécanisme « tout ou
rien », les nanoparticules sont soit intactes soit totalement dégradées et ont disparu. On ne trouve pas de
nanoparticules partiellement attaquées qui auraient une taille intermédiaire.

La Figure II.9.10 présente la distribution en taille des ferritines ainsi que des images supplémentaires
où l’on peut voir des endosomes très chargés en ferritine. Ces taches ont une taille de 5,8± 0,8 nm ce
qui correspond bien aux dimensions rapportées par la littérature [153].
La dégradation des nanoparticules, et plus particulièrement le transfert du fer des endosomes vers le
cytoplasme via le stockage dans la ferritine peuvent être visualisés en réalisant un marquage au bleu
de Prusse des coupes des agrégats (voir Figure II.9.11). Ce marquage colore le fer en bleu. Le jour de
formation, les points de couleur bleu intense sont bien définis et très localisés, ils correspondent aux
nanoparticules présentes dans les endosomes. Au fur et à mesure de la maturation (J3 et J27) les points
bleus sont de plus en plus diffus et le cytoplasme se colore en bleu pâle. Ces observations correspondent
bien aux clichés de MET.

FIGURE II.9.11 – Répartition de la ferritine Coupes d’agrégats à différents temps de maturation (J0,
J3, J27) marquées avec du bleu de Prusse qui colore le fer en bleu.

A ce stade, tous les résultats indiquent une forte dégradation des nanoparticules qui intervient relative-
ment rapidement après l’internalisation par un mécanisme « tout ou rien » au sein des endosomes. Les
produits de la dégradation sont stockés dans la ferritine à la fois dans les endosomes et le cytoplasme, et
ne sortent pas de l’agrégat.

9.2.3 Une dégradation d’origine endosomale

Afin de mieux comprendre le rôle joué par les endosomes, nous avons mis en place un système modèle
pour étudier la dégradation. Il est constitué d’endosomes magnétiques extraits des cellules MSC (voir
détails en II.8.5). Ces solutions d’endosomes tamponnées à pH 7 et pH 4,7 sont mises à incuber à 37˚C.
L’aimantation des endosomes est mesurée le jour de l’extraction (J0) puis à J3, J9, J20 et J60. La Figure
II.9.12 présente les résultats de ces expériences.
La vitesse limite atteinte par les endosomes lors de leur migration diminue fortement avec le temps de
maturation (A), jusqu’à devenir quasi nulle à J60. Pour chaque condition de temps le mouvement d’une
centaine d’endosomes est analysé, ce qui permet d’obtenir la masse de fer magnétique moyenne par en-
dosome. La masse de fer magnétique diminue fortement au cours du temps (B). A pH 7, environ la moitié
de l’aimantation est perdue entre le dixième et le vingtième jour. A pH 4,7 la dégradation est encore plus
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forte et plus rapide, plus de la moitié du fer magnétique a disparu dès le troisième jour.
Ces résultats sont à comparer à l’expérience contrôle où les nanoparticules seules sont dispersées dans le
milieu d’extraction tamponné à pH 7 et 4,7 (C). L’aimantation de ces solutions (mesurée par VSM) reste
constante après 25 jours d’incubation. Quand les nanoparticules ne sont pas dans les endosomes, elles
ne se dégradent pas. On observe une dégradation seulement lorsque l’on ajoute un chélatant du fer dans
le milieu (condition pH 4,7 + citrate). Ces résultats semblent indiquer que les chélatants nécessaires à la
dégradation des nanoparticules en plus des conditions de pH acide sont présents dans le système d’extrait
endosomal.

De manière remarquable le taux et la vitesse de dégradation à pH 4,7 dans le système modèle sont
très proches de ce qui est observé pour les agrégats de cellules.
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FIGURE II.9.12 – Dégradation dans les endosomes (A) Superposition de clichés d’endosomes pendant
l’expérience de magnétophorèse à différents temps (intervalle de temps 120 ms, les flèches indiquent la
position initiale de chaque endosome). (B) Masse de fer magnétique par endosome en fonction du temps
à pH 7 et pH 4,7 (mesurée par magnétophorèse). (C) Masse de fer magnétique en fonction du temps
d’une solution de nanoparticules dans le milieu d’extraction à pH 7 et 4,7 et à pH 4,7 avec du citrate à
20 mM (mesurée par VSM). La masse de fer est normalisée par la masse initiale.

Un autre élément défend cette hypothèse de l’origine quasi-exclusivement endosomale de la dégradation.
On peut moduler l’activité des cellules constituant l’agrégat par la présence ou non de TGFβ3 dans le
milieu de maturation qui contrôle la production de matrice extracellulaire (voir Figure II.9.4). Dans
ces deux conditions, on observe le même taux de dégradation au bout de 27 jours (Figure II.9.13), ce
qui semble indiquer le peu d’influence qu’a le métabolisme cellulaire sur la dégradation. Le fait que les
nanoparticules utilisées se dégradent de manière importante peut masquer la contribution du métabolisme
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FIGURE II.9.13 – Effet de la production de matrice extracellulaire Comparaison de la dégradation des
nanoparticules, entre J0 et J27, en présence (+) ou en absence (-) de TGFβ3 dans le milieu de maturation.
Le TGFβ3 induit la production de matrice extracellulaire par les cellules de l’agrégat.
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FIGURE II.9.14 – Effet de la dose de nanoparticules Comparaison de l’évolution de la masse de fer
magnétique par agrégat entre le jour de formation (J0) et après un mois de maturation (J27) pour quatre
conditions de marquage différentes.
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cellulaire dans le processus de dégradation. Reproduire cette expérience avec des nanoparticules résistant
mieux à la dégradation (voir Chapitre II.10) permettra de mieux caractériser le rôle du métabolisme
cellulaire. Des voies alternatives de différenciation (adipogénèse ou ostogénèse) pourraient également
être utilisées afin de moduler différemment le métabolisme cellulaire.

9.2.4 Effet de la dose sur la dégradation

Il est possible de contrôler et de faire varier la quantité initiale de nanoparticules dans les agrégats en
variant la concentration des solutions qui sont incubées sur les cellules au moment du marquage ma-
gnétique. Ceci permet d’étudier l’effet de la dose initiale de nanoparticules sur la dégradation. La figure
II.9.14 compare la diminution de la masse de fer magnétique par agrégat en un mois pour 4 conditions
de marquage différentes. On constate que plus la dose initiale est forte, plus la masse de fer dégradée est
importante, respectivement 0,36 / 0,66 / 0,95 et 1,73 pg, mais que le pourcentage du chargement initial
dégradé diminue avec la dose, respectivement 84,9 / 78,6 / 65,1 et 56,3 %. Cela montre que ces cellules
possèdent un fort potentiel de dégradation et que dans la gamme de marquage testée, on n’observe pas de
saturation de la quantité de fer pouvant être dégradé. Obtenir un marquage magnétique plus important est
cependant difficile car la condition de marquage la plus forte est proche de la saturation pour les cellules
MSC.

9.3 Réponse biologique des cellules

La dégradation que l’on a mis en évidence et quantifiée précédemment dans ce chapitre entraine la
libération d’une grande quantité de fer dans les cellules, bien supérieure à la dose endogène. Il est donc
important d’essayer de comprendre comment les cellules répondent à cet apport interne de fer. Nous
avons pour cela étudié l’expression de certains gènes impliqués dans l’homéostasie du fer (pour plus de
détails voir II.7.3). Les gènes codant pour quatre protéines ont été considérés :
• la ferritine H, chaîne lourde du complexe ferritine qui possède des propriétés ferroxidases
• la ferritine L, chaîne légère impliquée dans la liaison des Fe (III)
• la ferroportine, une protéine transmembranaire qui permet la sortie du fer du cytoplasme
• la DMT1, un transporteur transmembranaire des métaux divalents.

Dans un complexe ferritine le ratio entre chaine lourde et chaine légère est variable. La Figure II.9.15
présente l’évolution de l’expression de ces quatre gènes en fonction du temps (J0, J3, J10 et J27).

On observe une sur expression progressive des gènes codant pour la ferroportine et la ferritine L. Après
un mois de maturation les cellules contenant des nanoparticules expriment environ 2,5 fois plus ces deux
protéines que les cellules non marquées. Les niveaux d’expression de la ferritine H et du DMT1 ne sont
pas impactés par la présence des nanomatériaux. Ces résultats semblent indiquer que le fer continument
libéré par la dégradation des nanoparticules dans les endosomes est pris en charge au fur et à mesure par
la ferritine H, mais que les capacités de stockage dans la ferritine L sont vite dépassées. La production
de ferritine L par la cellule est nécessaire pour la rendre capable de stocker cet excès de fer. La cellule
cherche également à réduire la quantité de fer intracellulaire en surexprimant la ferroportine afin de le
faire sortir du cytoplasme. Ces résultats sont cohérents avec le processus de régulation des protéines
impliquée dans l’homéostat du fer par les protéines régulatrices du fer (IRP) (voir détails en II.7.3).
Les variations des niveaux d’expression observés sont relativement faibles et surtout progressives. Ceci
indique que l’impact de la présence des nanoparticules et de leur dégradation sur les cellules est faible.
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FIGURE II.9.15 – Impact sur l’homéostat du fer Niveau d’expression des gènes codant pour la Ferritin
L, Ferritin H, Ferroportin et DMT1 mesuré à J0, J3, J10 et J27 pour les sphéroïdes magnétiques (NP,
n=6) et les sphéroïdes non marqués (CTRL, n=3). Le niveau d’expression est normalisé par l’expression
du contrôle du jour correspondant.
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9.4 Conclusion

Cette étude fournit la première quantification précise de la dégradation de nanoparticules d’oxyde de
fer dans un tissu biologique modèle. Nous avons mis en évidence une très forte dégradation des nano-
particules internalisées dans les cellules. Cette dégradation se produit dans les endosomes des cellules et
le fer libéré est pris en charge par les protéines de stockage ferritines.
Le constat de cette dégradation massive ainsi que l’effet relativement faible sur la réponse des cellules
via les modifications associées au métabolisme du fer, sont encourageants pour les applications en mé-
decine régénérative. En effet, il est important que les cellules magnétiques implantées éliminent à terme
les nanoparticules qu’elles contenaient avec le minimum d’impact sur leur métabolisme.
Toutefois pour certaines applications comme en ingénierie tissulaire magnétique, où il est important de
pouvoir stimuler pendant un certain temps les cellules (mécaniquement via des forces magnétiques pour
induire ou favoriser une voie de différenciation par exemple), une dégradation trop rapide peut poser
problème si elle intervient alors que la stimulation est toujours nécessaire.

Les méthodes mises en place peuvent être très facilement appliquées et généralisées pour des études
plus systématiques des différents paramètres influençant le bio-devenir des nanomatériaux magnétiques
après leur internalisation (taille, géométrie, architecture, traitement de surface, biomolécules adsorbées,
stimulation ...). Le chapitre II.10 donne un aperçu de la généralité de la méthode développée, en étu-
diant la dégradation de nanomatériaux avec des géométries plus complexes et en posant la question de la
protection des nanomatériaux face à la dégradation afin de pouvoir en contrôler la cinétique.
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Les méthodes développées dans les deux chapitres précédents peuvent être facilement généralisées
à l’étude de la biotransformation de n’importe quel nanomatériau magnétique. Ce chapitre démontre
ainsi l’universalité de notre approche de nano-biodégradation tissulaire en s’intéressant d’abord à la
biodégradation de nanocubes d’oxyde de fer et de nanodimères FeO/Au magnétiques, puis en étudiant
l’efficacité d’une stratégie de protection de nanofleurs magnétiques de FeO par enrobage avec une nano-
couche d’or. Cette dernière étude est également l’occasion de montrer que de nouvelles méthodes de
caractérisation (hyperthermie magnétique et photothermie) peuvent être facilement ajoutées pour mieux
caractériser la biotransformation.

10.1 Biodégradation de nanocubes et nanodimères Fer-Or magnétiques

L’architecture des nanomatériaux (taille, enrobage, ...) a une importance capitale sur leur devenir
dans l’organisme (voir détails en II.7.1). Les méthodes mises en oeuvre dans cette thèse permettent une
quantification précise de la dégradation afin d’effectuer une comparaison systématique de l’influence des
différents paramètres sur la dégradation.

10.1.1 Architecture et synthèse

La Figure II.10.1 présente des images de MET des deux solutions de nanomatériaux utilisés. Les nano-
cubes et nanodimères ont été synthétisés par l’équipe de Teresa Pellegrino à l’Institut Italien des Tech-
nologies de Gênes. Ils ont été préparés par décomposition thermique de précurseurs organo-métalliques.

117
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Nanocubes

Les nanocubes (Figure II.10.1.A) sont des particules cubiques formées par chauffage à 200˚C d’un mé-
lange de Fer (III) acétylacétone, d’acide décanoïque et de dibenzyle éther [166]. En fin de synthèse les
cubes sont rendus solubles dans l’eau par échange des surfactants hydrophobes par du poly-éthylène gly-
col (PEG) qui est hydrophile. La courbe d’aimantation de la solution est présentée en Figure II.10.7.A.
Son aimantation à saturation est de 88.10−3 A.m2 par gramme de fer. En ajustant la courbe d’aimantation
par une loi de Langevin pondérée par la distribution en taille des particules (voir détails en II.8.3.2), on
obtient un diamètre caractéristique du volume magnétique des cubes de dmag = 18,5 nm (polydispersité
de 17%). Sur les images de MET, les cubes ont une arête dMET = 20,5±3,2 nm.

Nanodimères

Les nanodimères (Figure II.10.1.B) sont constitués d’une particule sphérique de maghémite accolée à
une particule sphérique d’or. Ils sont obtenus par chauffage à 100˚C d’acide oléique, d’oleylamine, de
1,2-hexadecanediol et de 1-octadecene puis par ajout d’un mélange de chlorure d’or (III), d’oleylamine
et de 1-octadecene et chauffage à 310˚C [167]. En fin de synthèse les particules sont enrobées d’un
polymère amphiphile, alkyle polymaléique, pour être solubles dans l’eau [168]. La courbe d’aimantation
de la solution est présentée en Figure II.10.7.B. Son aimantation à saturation est de 70 emu par gramme
de fer. La taille de la sous unité maghémite obtenue par analyse de la courbe d’aimantation est de dmag =
10,6 nm (polydispersité de 20%). Sur les images de MET, la sous unité de maghémite a une taille de
dMET = 10,7±2,2 et celle en or de dMET = 3,5±0,7.

M330 in CHCl3 

1 

ICP ppm Æ  4.053 gFe/L 
20.565 ± 3.210 nm 

50 nm50 nm

A B

FIGURE II.10.1 – Nanocubes et nanodimères utilisés Clichés de microscopie électronique en transmis-
sion de (A) la solution de nanocubes et de (B) la solution de nanodimères. Pour les dimères la particule
d’or est plus foncée et plus petite que la particule de maghémite.

10.1.2 Suivi de la dégradation des nanocubes et nanodimères

Le protocole du chapitre précédent pour former les agrégats de cellules MSC marquées a été utilisé
pour ces deux nanomatériaux. Leurs enrobages étant différents de celui des nanoparticules citratées du
chapitre II.8, les conditions du marquage magnétique ont dues être adaptées pour atteindre une quantité
de fer par agrégat similaire. Les nanocubes ont ainsi été incubés pendant 20h avec [Fe] = 0,025 mM et
les nanodimères pendant 1h avec [Fe] = 0,1 mM.
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A l’échelle macroscopique

L’évolution de l’aimantation a été suivie par magnétométrie pendant un mois ce qui a permis de mesurer
la décroissance de la masse de fer magnétique par agrégat. D’autre part la quantité de fer totale a été
mesurée par analyse élémentaire. Ces résultats sont présentés sur la Figure II.10.2.

La masse initiale de fer magnétique par agrégat dans les deux conditions est proche de celle utilisée
au chapitre II.9 pour les nanoparticules citratées (0,4 µg par agrégat), on peut donc comparer les taux
de dégradation entre ces expériences, en s’affranchissant d’un éventuel effet de la dose. La masse de fer
totale reste constante au cours du mois de maturation tandis que la masse de fer magnétique chute de
27% pour les cubes et de 20 % pour les dimères. Ceci montre que ces deux nanomatériaux subissent une
dégradation une fois internalisés au coeur des cellules. Cette dégradation est néanmoins plus faible que
les 90% observés avec les nanoparticules citratées. Comme pour les nanoparticules citratées, le fer issu
de la dégradation reste dans le tissu des agrégats.
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FIGURE II.10.2 – Dégradation des nanocubes et nanodimères Variation de la masse de fer total (me-
surée par ICP) et de la masse de fer magnétique (mesurée par VSM) entre le jour de formation (J0) et
après un mois de maturation (J27) pour les nanocubes et les nanodimères.

A l’échelle nanométrique

La microscopie électronique permet d’observer cette dégradation à l’échelle nanométrique. De plus les
deux nanomatériaux utilisés présentent des structures spécifiques qui permettent une étude plus précise
des modifications subies à l’échelle nanométrique lors de la dégradation. Les cubes présentent des arêtes
très nettes ce qui rend plus facile l’observation de modifications structurelles. La partie en or des dimères
peut servir de traceur étant donné que l’or ne se dégrade pas (ou beaucoup plus lentement que le fer)
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dans les cellules.

La Figure II.10.3 présente des images de MET de coupes fines d’agrégats marqués avec des nanocubes le
jour de leur formation et après un mois de maturation. Des images additionnelles sont fournies en Annexe
C. On observe que les nanocubes sont présents dans les endosomes des cellules. A J0 les cubes ont des

J0 J27

500 nm 500 nm

200 nm 200 nm

50 nm 50 nm

FIGURE II.10.3 – Dégradation à l’échelle nanométrique des nanocubes Images de microscopie élec-
tronique en transmission avec zooms successifs de coupes fines d’agrégats contenant des nanocubes le
jour de formation (J0) et après un mois de maturation (J27). De la ferritine est visible dans l’endosome
et le cytoplasme sur la deuxièmes image à J27.
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arêtes bien définies et il n’y a pas de ferritine visible dans les endosomes et le cytoplasme. Après un mois
dans les cellules (J27) certains cubes, surtout ceux en périphérie de l’amas présent dans l’endosome, ont
des arêtes beaucoup plus arrondies, et sont également plus petits. L’analyse des clichés de MET permet
d’identifier les cubes intacts et les cubes attaqués. La Figure II.10.4 illustre sur un fort grossissement
l’identification des cubes attaqués. Ainsi à J27 environ 83% des cubes sont intacts (sur 1768 cubes). Ce
chiffre ne tient pas compte des cubes totalement dégradés qui ont disparu. Ces observations qualitatives
sont de fait en bon accord avec les mesures de perte d’aimantation.

50 nm *

*

FIGURE II.10.4 – Attaque des nanocubes Clichés de microscopie électronique de nanocubes après
27 jours dans un agrégat. Des résidus de cubes de petite taille et aux arêtes attaquées sont visibles et
indiqués par des flèches. Des protéines ferritines chargées sont aussi présentes à proximité (indiquées
par des étoiles).

Sur la Figure II.10.5, on peut observer l’évolution de la structure des dimères sur un mois. Ils sont à
nouveau concentrés dans les endosomes. A J0, les dimères sont intacts et présentent la structure carac-
téristique d’une particule de maghémite accolée à une particule d’or plus petite. Il n’y a pas de ferritine
ni dans les endosomes, ni dans le cytoplasme. A J27, on observe des particules d’or seules, les particules
en maghémite auxquelles elles étaient jointes ont été dégradées. De la ferritine est également visible à
proximité des zones d’accumulation des particules d’or seules. On peut analyser les clichés de MET en
comptant les particules d’or seules. Il faut néanmoins remarquer que des particules d’or seules sont déjà
présentes dans la solution avant internalisation (voir la Figure II.10.6 qui illustre le comptage). En solu-
tion il y a 7% de particules d’or seules (sur 667 particules considérées), ce ratio est le même à J0. A J27,
24% des objets comptabilisés sont des particules d’or seules (sur 1212 particules). Si l’on soustrait les
particules initialement présentes on obtient un ratio de dégradation de 17% qui est en bon accord avec
les mesures de diminution de l’aimantation. Les particules d’or servent de traceurs de la localisation des
nanoparticules. Leur présence dans les endosomes à J27, même en l’absence de la partie en maghémite,
montre bien une fois de plus que la dégradation a lieu dans les endosomes.

A J27 on observe soit des dimères avec des particules de maghémite qui semblent avoir la même taille
qu’à J0 ou des dimères dont la particule de maghémite a disparu. Ceci laisse penser comme dans le
cas des particules citratées (Chapitre II.9), à un mécanisme tout ou rien de dégradation. L’analyse des
courbes d’aimantation présentées sur les Figures II.10.7.C et D permet de confirmer que la distribution
de la taille des sous unités en maghémite n’est pas modifiée au cours du temps. Ceci confirme bien ce
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FIGURE II.10.5 – Dégradation à l’échelle nanométrique des nanodimères Images de microscopie
électronique en transmission avec zooms successifs de coupes fines d’agrégats contenant des nanodi-
mères le jour de formation (J0) et après un mois de maturation (J27). L’or apparaît plus foncé que le
fer..
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FIGURE II.10.6 – Attaque de la partie oxyde de fer des dimères Clichés de microscopie électronique
des nanodimères en solution et dans le tissu après 27 jours de maturation. En solution certains grains
d’or sont seuls (indiqués par des flèches noires). Après 27 jours certains dimères sont intacts (indiqués
par des flèches blanches) et de nombreux grains d’or seuls sont présents (flèches noires). Des ferritines
chargées en fer sont également visibles (indiquées par une étoile).

mécanisme qu’il est intéressant de retrouver malgré l’enrobage de surface différent.

Pour les nanocubes la situation est différente, la dégradation est bien plus progressive. Il est en effet
possible d’observer des cubes en cours de dégradation sur les clichés de MET. Concernant l’analyse
des courbes d’aimantation, on observe un phénomène intéressant sur la Figure II.10.7.A. A J0 et J27,
la courbe d’aimantation présente l’ouverture d’un cycle d’hystéresis et la diminution de la susceptibilité
magnétique (pente à l’origine). Cette tendance s’accentue légèrement entre J0 et J27. Ceci est dû aux
interactions magnétiques entre nanocubes provoquées par leur fort confinement au sein des endosomes.
Rien de tel n’est visible en solution où la rotation des cubes est possible. Ces interactions après interna-
lisation dans les tissus empêchent d’analyser les courbes d’aimantation avec le formalisme de Langevin.
Ceci illustre néanmoins comment l’internalisation et le confinement dans les endosomes peuvent modi-
fier les propriétés magnétiques macroscopiques d’un nanomatériau.

10.1.3 Conclusion et perspectives

Cette étude nous montre que l’on dispose d’un outil général pour étudier les paramètres influençant la
biodégradation de nanomatériaux magnétiques dans les tissus biologiques. Les nanocubes et nanodi-
mères considérés se dégradent beaucoup moins que les nanoparticules citratées. Ceci met en évidence
l’importance de l’enrobage des nanomatériaux sur leur devenir au coeur des cellules. La comparaison
si l’on fait abstraction de la présence de la particule d’or, entre dimères et nanoparticules citratées qui
ont une taille très proche, montre que la couche de polymère protège mieux les nanomatériaux que les
molécules de citrate. Ces résultats laissent aussi apparaître une importance du ratio de la surface sur le vo-
lume. Concernant le mécanisme de la dégradation, l’attaque progressive des cubes avait déjà été mise en
évidence en solution [128]. Il apparaissait que les cubes sont attaqués préférentiellement là où la couche
de polymères PEG présente des défauts et permet l’accès des chélateurs du fer à la surface de la particule.

Les perspectives sont nombreuses. Pour mieux comprendre l’influence de chacun des paramètres il fau-
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FIGURE II.10.7 – Analyse des courbes d’aimantation Courbes d’aimantation normalisées par l’aiman-
tation à saturation (MS) en solution, à J0 et à J27 pour (A) les nanocubes et (B) les nanodimères. Pour
les nanocubes, on observe à J0 et J27 l’ouverture d’un cycle d’hystéresis et une diminution de la sus-
ceptibilité magnétique (pente à l’origine de la courbe d’aimantation). (C) Courbe d’aimantation d’un
agrégat marqué avec les nanodimères à J27 ajusté par une loi de Langevin pondérée par la distribution
log-normal de la taille des sous unités maghémites. (D) Evolution des paramètres (taille caractéristique
d0 et polydispersité σ ) de la distribution log-normal de la taille des particules en maghémite des dimères
en fonction du temps.
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dra utiliser des particules où un seul paramètre structural change et comparer les taux et mécanismes de
dégradation.

10.2 Protection de nanofleurs d’oxyde de fer par enrobage d’or

Nous avons finalement voulu tirer profit des méthodes développées pour traiter un cas pratique :
comment protéger les nanoparticules de la biodégradation ? Cette étude de la protection de nanoparticules
d’oxyde de fer par une couche d’or est également l’occasion de démontrer qu’il est facile d’ajouter
d’autres méthodes de caractérisation en fonction des propriétés des nanomatériaux utilisés pour enrichir
la compréhension des mécanismes en jeux. Les nanofleurs d’oxyde de fer que l’on cherche à protéger,
possèdent une très bonne capacité de chauffage en hyperthermie magnétique. Ralentir ou empêcher leur
biodégradation permettrait de rallonger leur activité thérapeutique in-situ.

10.2.1 Stratégie de protection et nanomatériaux utilisés

La stratégie de protection que nous souhaitons mettre en place repose sur la meilleure résistance à la
biodégradation de l’or par rapport aux oxydes de fer. Nous l’avons vu en II.10.1 avec la partie en or des
dimères qui restait intacte après un mois de maturation alors que la partie en oxyde de fer avait complè-
tement disparue. Recouvrir les nanoparticules d’oxyde de fer avec une couche d’or devrait donc pouvoir
limiter la dégradation.

Une stratégie similaire de protection a déjà été testée par Javed et al. en déposant sur des particules
d’oxyde de fer une fine couche d’or de quelques nanomètres par déposition pulsée au laser sous vide
[129]. Il s’agissait d’une expérience in-situ sans synthèse de particules à proprement parler. Cependant
la présence de cette couche d’or ralentissait la cinétique de dégradation dans une solution reproduisant
la composition du milieu lysosomal. Ces résultats sont encourageants et montrent la nécessité d’étudier
la biotransformation de telles structures dans l’environnement intracellulaire et de quantifier les effets de
la protection avec des nanoparticules.

Les particules utilisées dans cette étude présentent l’avantage d’être formées directement avec la couche
d’or lors de la synthèse. Les caractéristiques de la couche d’or (épaisseur et pourcentage de recouvre-
ment) peuvent également être modifiées afin de mieux comprendre le mécanisme de protection et de
pouvoir moduler la dégradation en limitant l’accès de chelateurs à la surface de la particule.

Synthèse

Les nanoparticules utilisées ont été produites par l’équipe d’Ali Abou-Hassan du laboratoire PHENIX
(UMR 8234). La synthèse repose sur la génération de précurseurs d’or à la surface de particules multi-
coeurs de maghémite (MagNP) suivi d’une croissance de l’or à la surface [169, 170]. Le contrôle de la
phase de croissance permet d’adapter à souhait l’épaisseur de la couche d’or externe. Le principe de cette
synthèse est illustré par la Figure II.10.8.A. Les MagNPs ont été synthétisées selon un processus polyol
détaillé dans [171]. Leur structure multi-coeurs leur confère de très bonnes propriétés de chauffage en
hyperthermie magnétique, meilleures que celles des nanoparticules mono-domaine utilisées au Chapitre
II.9 [171].
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Architecture

Nous avons utilisé quatre types de nanoparticules différentes qui sont des variations de la même archi-
tecture. Les clichés de MET de la Figure II.10.8.B présentent ces différentes nanoparticules.

• Les nanoparticules magnétiques (MagNP) sont constituées uniquement de la partie centrale multi-
coeurs en oxyde de fer, aussi appelée nanofleur. Elles ont un diamètre moyen de 30± 4 nm (mesuré
sur les images de MET). Les MagNP ont un enrobage citrate
• Le premier type de particules magnéto-plasmoniques (MagPlasNP1) est constitué de la nanofleur

centrale en oxyde de fer sur laquelle des particules d’or ont nucléé . Le ratio de la quantité d’or sur
la quantité de fer vaut 1,13 ± 0,04 et leur diamètre moyen d = 47 ± 6 nm.
• Le deuxième type de particules magnéto-plasmoniques (MagPlasNP2) est identique au Mag-

PlasNP1, seule la couverture avec les particules d’or est plus importante (Or/Fer = 3,1 ± 0,7
et d = 53 ±7 nm).
• Le dernier type (MagPlasNP3) correspond à une couverture encore plus importante par l’or des

nanofleurs centrales (Or/Fer = 4,7 ± 0,9 et d = 63 ± 9 nm).

Toutes les particules magnéto-plasmoniques (MagPlasNP) ont un enrobage en polyvinylpyrrolidone
(PVP).

 
 

Figure 1 

allow one to guarantee a similar biodistribution of iron oxide
and gold in tissues,15 a rich surface chemistry for conjugation
due to gold, compared to the iron oxide core alone,16 and
finally a protective shield against the degradation of magnetic
cores is brought by the gold shell.17 To date, magneto-plasmo-
nic hybrids efficient for both magnetic hyperthermia and plas-
monic photothermia are rare,18 and mapping of plasmons at
the nanoscale, on an iron oxide core, is still unmet.

Herein, we propose an efficient class of magneto-plasmonic
nanoparticles (MagPlasNPs), which combine high thermal
capabilities for both magnetic hyperthermia and photothermia
at low excitation doses. We selected two high-performance
heat nano-generators, a multi-core iron oxide nanoparticle for
the magnetic part and a gold-branched nanostructure for the
plasmonic part. Combined elemental and surface plasmon
mapping performed at the nanoscale on single nanohybrids
allowed for an unprecedented assessment of plasmons on an
iron oxide core, and the combination of magnetic and plasmo-
nic properties in the single nanohybrids impressively
enhanced heat generation, in suspension or in vivo in
tumours.

The synthesis of MagPlasNPs was carried out using a seed-
mediated growth approach as illustrated in Fig. 1a (see the
Experimental section in the ESI† for full details).19

Maghemite multi-core shape nanoparticles (MagNPs)
(average diameter 30 ± 4 nm from TEM, see Fig. S1†) were syn-
thesized as cores for the magneto-plasmonic hybrids and they
were prepared via the polyol process.20 Afterward, their surface
was functionalized with citrate anions which guaranteed for
the seeding step a high colloidal stability in ammonia solution
(ζ = −80 mV at pH = 10) and efficient attraction of [Au(NH3)4]3+

that was reduced in the following step into Au seeds with
NaBH4.21

The resulting magnetic nanoparticles decorated with Au
seeds (MagNP-seeds) were then redispersed in ethanol in the
presence of polyvinylpyrrolidone (PVP) to enable the growth of
spiked or multibranched gold shells during the step in the
presence of dimethylformamide (DMF), PVP and AuCl4− (see
the Experimental section in the ESI† for more details).22 Trans-
mission electron microscopy images (TEM) are shown in
Fig. S1† for MagNP-seeds, with average diameter, d ≈ 39 ±
4 nm, MagPlasNP-1, d ≈ 47 ± 6 nm, MagPlasNP-2, d ≈ 53 ±
7 nm and MagPlasNP-3, d ≈ 63 ± 11 nm.

Scanning transmission electron microscopy (STEM) was
also employed to obtain the chemical images of the different
magneto-plasmonic nanohybrids at the seed stage (MagNP-
seeds), and after their growth under different synthesis con-
ditions to final MagPlasNPs. In each case, high-angle annular
dark field (HAADF) images are shown together with the chemi-
cal maps recorded simultaneously using electron energy loss
spectroscopy (EELS) in Fig. 1 (see also Fig. S2 and S3†). As the
intensity scattered by an atom in HAADF roughly scales as Z1.7

where Z is the atomic number,23 the Au seeds formed after the
seeding step appear much brighter than the maghemite cores.
The Fe, O and Au elemental maps shown together in Fig. 1b
confirm this chemical contrast and the desired complex archi-

tecture. Also, the attachment of Au seeds to the surface of
MagNPs resulted in the appearance of a plasmonic shoulder at
λ ∼ 530 nm originally absent in the spectrum of MagNPs
(Fig. 1f). This result is expected for discrete gold clusters on
iron oxide cores,24 and is in agreement with the observed
brown colour of the MagNP-seeds in ethanol. After the growth
step, depending on the ratio of HAuCl4 to MagNPs available
during the growth, we observed different organizations and
thicknesses of the Au shells. For a final ratio of Au/Fe = 1.13 ±
0.04 (MagPlasNP-1, Fig. 1c) the size of the seeds increased
from ∼4 nm to ∼10 nm in diameter. Moreover, individual
quasi-spherical gold nanoparticles homogeneously distributed

Fig. 1 (a) The seeding-growth process used for the synthesis of the
magneto-plasmonic nanoparticles (MagPlasNPs) of different Au/Fe
ratios: MagPlasNP-1 (Au/Fe = 1.13 ± 0.04), MagPlasNP-2 (Au/Fe = 3.1 ±
0.7) and MagPlasNP-3 (Au/Fe = 4.7 ± 0.9). (b–e) STEM-EELS analysis of
nanohybrids. HAADF image, EELS Fe elemental map (green), EELS O
elemental map (blue), EELS Au elemental map (red) and overlaid
elemental maps are shown for (b) MagNP-seeds, (c) MagPlasNP-1, (d)
MagPlasNP-2, and (e) MagPlasNP-3. (f ) Vis-NIR absorption spectra of
the different structures. PVP: polyvinylpyrrolidone; DMF:
dimethylformamide.
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FIGURE II.10.8 – Structure des nanofleurs (A) Principe de la synthèse des nanoparticules magnéto-
plasmoniques. PVP : polyvinylpyrrolidone, DMF : dymethylformamide. Extrait de [169]. (B) Clichés
de microscopie électronique en transmission (MET) des solutions des différents nanomatériaux utilisés.
Des clichés de microscopie électronique à balayage par transmission (MEBT) permettent la cartographie
chimiques des nanomatériaux. Le fer apparaît en vert et l’or en rouge.
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Propriétés magnéto-plasmoniques

Du fait de leur structure constituée d’un multi-coeur de maghémite entouré d’or, ces particules ont des
propriétés magnéto-plasmoniques. Le coeur en maghémite fournit les propriétés magnétiques (présentées
en détail en 2.2.2) avec notamment une capacité de chauffage par conversion de l’énergie magnétique en
énergie thermique en présence d’un champ magnétique oscillant. La couche d’or génère un plasmon à
la surface des particules, ceci se traduit par l’apparition d’une bande d’absorption dans le proche infra
rouge. La Figure II.10.9 présente les spectres d’absorption des nanomatériaux utilisés. En éclairant les
nanoparticules avec un laser de longueur d’onde correspondant au pic d’absorption, on peut générer une
augmentation de la température du milieu.

Ces particules permettent ainsi de combiner les chauffages par hyperthermie magnétique et photother-
mie lorsqu’elles sont placées dans un champ magnétique oscillant ou illuminées dans le proche infra
rouge [169]. Elles constituent ainsi une piste thérapeutique très intéressante dans la mesure où la double
stimulation permet d’augmenter significativement la chaleur générée.
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 MagPlasNP3

FIGURE II.10.9 – Spectre d’absorptions des nanoparticules Spectre visible proche infrarouge des dif-
férentes nanoparticules. Les MagNPs n’ont pas de pic d’absorption. Les MagPlasNPs ont un pic d’ab-
sorption du fait du plasmon de surface généré par la couche d’or. Les caractéristiques de la couche d’or
modifient légèrement l’absorption.

10.2.2 Modulation de la dégradation

Les cellules MSCs ont été marquées magnétiquement avec les différentes nanoparticules en ajustant les
conditions pour que les cellules contiennent en moyenne la même quantité de fer. Les agrégats ont ensuite
été formés avec ces cellules selon le protocole habituel (voir II.8.1). La masse initiale de fer magnétique
par agrégat est d’environ 0,7 µg. La Figure II.10.10 illustre l’allure des agrégats formés. On observe que
la présence de nanoparticules d’or dans le tissu donne une couleur très foncée aux agrégats.



128 II.10. APPLICATION À DES NANOMATÉRIAUX DE STRUCTURE PLUS COMPLEXE.

Nous avons ensuite mesuré l’évolution de l’aimantation et des capacités de chauffage par hyperther-
mie magnétique et photothermie des différents agrégats au cours de leur maturation. Finalement, en plus
de la caractérisation classique par MET, nous avons également pu réaliser une cartographie des éléments
chimiques par microscopie électronique à balayage par transmission (MEBT) pour suivre le devenir des
deux éléments or et fer, dans le cadre d’une collaboration avec Guillaume Radtke de l’IMPMC à l’UPMC
(en utilisant le microscope de l’université McMaster au Canada).
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FIGURE II.10.10 – Agrégats multicellulaires marqués avec les nanoparticules magnéto-
plasmoniques Allure des agrégats de cellules MSC marquées avec les différentes nanoparticules uti-
lisées.

Echelle macroscopique

Mesures magnétiques L’aimantation des agrégats a été mesurée par VSM le jour de formation des
agrégats et après un mois de maturation. La Figure II.10.11.A présente les courbes d’aimantation ob-
tenues pour les quatre nanomatériaux et la Figure II.10.11.B donne après un mois de maturation, le
pourcentage restant de l’aimantation à saturation initiale par agrégat. Cette quantité est proportionnelle
au pourcentage de coeurs de maghémite non dégradés.

L’efficacité de la protection apparaît clairement. Alors qu’il ne reste que 30% des MagNPs au bout d’un
mois, en présence de la couche d’or, il reste 50% de l’oxyde de fer des MagPlasNP2s et ce chiffre passe
à 70% pour les MagPlasNP3s qui ont la couche d’or la plus épaisse. La dégradation du coeur d’oxyde de
fer a été diminuée de moitié par la présence de la couche protectrice en or pour les MagPlasNP3s.
Pour les MagPlasNP1s, bien que la dégradation soit légèrement moins importante que pour les Ma-
gNPs la différence n’est pas significative. La présence de simples germes d’or isolés sur la surface du
multi-coeur de maghémite n’est pas suffisante pour avoir une action protectrice (ceci s’apparente à la
dégradation des dimères). Les chélateurs du fer ont toujours accès à la surface de l’oxyde de fer. Il faut
que la couche d’or soit le plus continue possible pour assurer une protection.

Les MagNPs et les trois MagPlasNPs n’ont pas le même enrobage. Cette différence peut contribuer
en partie aux niveaux de dégradation observés. Cependant la corrélation de la meilleure protection avec
le taux de recouvrement en or montre clairement que l’effet principal provient de la présence de l’or à la
surface des nanofleurs de maghémite.

Dans la suite, les mesures de chauffage n’ont pas été réalisées pour les agrégats marqués avec les Mag-
PlasNP2s, pour se concentrer sur les nano-architectures extrêmes : multi-coeurs nus, multi-coeurs avec
germes d’or et multi-coeurs avec couche d’or quasi-continue.
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Figure 2 

 

FIGURE II.10.11 – Evolution de l’aimantation des agrégats (A) Courbes d’aimantation mesurées par
VSM des agrégats marqués avec les quatre nanomatériaux différents le jour de leur formation et après
un mois de maturation. (B) Pourcentage de l’aimantation initiale à saturation persistant à J27 pour les
quatre nanomatériaux.
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Chauffage par hyperthermie magnétique La Figure II.10.12.A présente les mesures de l’élévation
de température obtenues lorsque l’on place les agrégats (contenant les différentes nanoparticules, à J0 et
J27) dans un champ magnétique oscillant (180 Gauss à 470 kHz) généré par deux bobines en configura-
tion de Helmoltz (DM3, NanoScale Biomagnetics)). L’élévation de température est mesurée, au centre
de l’agrégat, après 2 minutes d’application du champ magnétique, avec une caméra thermique infrarouge
(FLIRSC 7000).

Le jour de formation les agrégats possèdent la même capacité de chauffage par hyperthermie (entre 3
et 4˚C). Ceci correspond au fait que les agrégats contiennent la même quantité de nanoparticules aux
coeurs de maghémite identiques.
Après un mois de maturation, la diminution de la capacité de chauffage des agrégats MagNP et Mag-
PlasNP1 est similaire avec respectivement une perte de 2 et de 2,3˚C de l’élévation de température . Cette
baisse est deux fois plus importante que pour les agrégats MagPlasNP3 (1,1˚C). Ceci est à mettre en lien
avec la perte d’aimantation mesurée au cours du mois de maturation car ce sont les coeurs magnétiques
des nanoparticules qui sont responsables du chauffage par hyperthermie magnétique. On retrouve bien
que la protection par la couche d’or la plus épaisse diminue la dégradation d’un facteur deux.

Chauffage plasmonique L’élévation de température induite par l’exposition des agrégats à un laser
(longueur d’onde : 680 nm, puissance : 0,3 W/cm2, Laser Components SAS) en fonction des nano-
particules internalisées et du temps de maturation est présentée sur la Figure II.10.12.B. La mesure de
température est réalisée après 1 minute d’exposition au laser, quand la température de l’agrégat sature.

A J0, la capacité de chauffage par photothermie est fonction de la capacité d’absorption des nanopar-
ticules à 680 nm : ∆T= 6˚C pour MagPlasNP1 et ∆T= 11˚C pour MagPlasNP3 (voir spectre d’absorption
en Figure II.10.9). La capacité de chauffage des MagNPs n’est pas nulle (∆T= 2,5˚C) malgré l’absence
d’or dans ces nanoparticules, ceci montre qu’elles sont quand même capables d’absorber une partie du
rayonnement laser.
Après un mois de maturation la capacité de chauffage n’est pas modifiée de manière significative pour
MagPlasNP1 et MagPlasNP3, pour lesquelles la majeure partie de la capacité de chauffage est donnée
par l’or, tandis qu’elle diminue pour MagNP, où c’est l’oxyde de fer qui permet le chauffage. Ceci montre
que les propriétés plasmoniques sont conservées et donc que la couche d’or n’a pas été dégradée.

L’ensemble de ces mesures indique que la partie centrale d’oxyde de fer subit une dégradation tandis
que la couche d’or reste intacte. La présence de la couche d’or est efficace. L’efficacité de la protection
est proportionnelle à l’épaisseur et à la continuité de la couche d’or.

Echelle nanométrique

La Figure II.10.13 présente les clichés de MET et de MEBT de coupes des agrégats contenant les dif-
férents nanomatériaux le jour de leur formation et après un mois de maturation. Les nanoparticules sont
présentes dans les endosomes des cellules.

Le jour de la formation, on retrouve bien la structure multi-coeurs des MagNPs observées en solution sur
la Figure II.10.8. A J27, la dégradation est clairement visible sur les images de MET, les particules ont
en partie perdu leur structure multi-coeurs, les différents domaines se séparant les uns des autres et étant
eux même attaqués. On observe également l’apparition de protéines ferritine chargées en fer présentes à
la fois dans les endosomes et le cytoplasme.
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FIGURE II.10.12 – Evolution des propriétés de chauffage (A) Chauffage par hyperthermie magné-
tique. (B) Chauffage par photothermie. Images prises à la caméra thermique infrarouge d’agrégats (dans
un tube de 1,5 mL) placés entre deux bobines générant le champ magnétique oscillant (A) ou éclairés par
un laser (B). L’échelle de couleur correspond à l’élévation de température avant et pendant la stimulation.
L’échantillon contrôle est un agrégat sans nanoparticule. Le graphique résume les élévations de tempé-
rature mesurées au centre de l’agrégat pour les quatre nanomatériaux à différents temps de maturation
dans les tissus (J0 et J27).
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Les images de cartographie chimique sont très utiles pour les particules hybrides car elles font clai-
rement apparaître les différentes structures des particules.
Pour les MagPlasNP1s la dégradation est facilement identifiable sur les clichés. A J27 le coeur d’oxyde
de fer de nombreuses particules a disparu, laissant des « cages » d’or vides ou contenant seulement un
résidu du coeur de maghémite.
Pour les MagPlasNP2s, dont la couche d’or est plus épaisse, on observe qu’à J27 la plupart des parti-
cules possèdent encore un coeur de maghémite mais qu’il présente des modifications structurelles avec
une perte de la structure multi-coeurs et une réduction de la taille globale de la partie en oxyde de fer.
Enfin pour les MagPlasNP3s, les morphologies des particules à J0 et J27 sont très semblables. Certaines
particules ont cependant des coeurs de maghémite qui semblent avoir été attaqués du fait de leur taille
légèrement réduite.
Il faut noter que dans les trois conditions MagPlasNPs on n’observe pas de modification évidente de la
structure de la partie en or.
La présence de petites taches de fer en périphérie des particules à J27 illustre la présence de ferritines
chargées en fer. A J0 aucune tache n’est visible. Ceci témoigne bien de la présence de fer dans le cyto-
plasme, qui a été libéré au cours de la maturation et correspond au fait que tous les types de particules
ont subi une dégradation.

La découpe des agrégats pour faire des coupes de 40 nm d’épaisseur peut créer des artefacts sur les
images en coupant une partie des particules (elles peuvent avoir une taille allant jusqu’à 60 nm pour
les MagPlasNP3s). Ceci peut donc faire apparaître de manière artificielle des particules où il manque la
partie centrale ou une partie de la couverture d’or.

Les nanotransformations subies par les nanoparticules correspondent bien aux mesures macroscopiques
de suivi de la dégradation. La dégradation de la partie centrale en maghémite est d’autant plus faible que
la couverture d’or est continue et épaisse comme en témoignent la perte d’aimantation et la diminution de
la capacité de chauffage par hyperthermie magnétique. La partie en or reste quant à elle intacte, ce qui est
illustré par la non modification de la capacité de chauffage par photothermie au cours de la maturation.

10.2.3 Conclusion et perspectives

La stratégie de protection présentée est donc efficace pour réduire la dégradation de nanoparticules
d’oxyde de fer. La présence de la couche d’or la plus épaisse permet de réduire le taux de dégradation
à 30% alors que celui-ci est de 70% pour les particules nues. Cette protection est également modulable,
en modifiant les caractéristiques de la couche d’or. Ceci est intéressant et ouvre des perspectives pour les
applications où le contrôle du temps pendant lequel les propriétés magnétiques doivent être maintenues
est important (utilisations thérapeutiques ou en ingénierie tissulaire).

D’un point de vue thérapeutique, l’effet de la couche d’or est double. Elle donne une meilleure capacité
de chauffage aux particules en combinant la photothermie à l’hyperthermie magnétique, et en réduisant
la dégradation du coeur en maghémite de particules elle permet une meilleure persistance dans le temps
de cette capacité de chauffage.

La possibilité de protéger les nanomatériaux magnétiques d’une dégradation trop rapide pourrait en
particulier être utile pour les études de mécanique des tissus menées dans la Partie I. En utilisant ces
nanomatériaux qui gardent plus longtemps leur propriétés magnétiques, on pourra exercer une force
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FIGURE II.10.13 – Dégradation de nanofleurs à l’échelle nanométrique Images de MET et de MEBT
dressant la cartographie chimique de coupes d’agrégats contenant les quatre nanoparticules à deux temps
de maturation différents (J0 et J27). Le fer apparaît en vert tandis que l’or apparaît en rouge. Les ronds
blancs entourent certaines des ferritines visibles sur les clichés. La barre d’échelle pour les agrandisse-
ments des MagNPs représente 20 nm.
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magnétique sur des agrégats en cours de différenciation pendant des temps beaucoup plus longs.
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Cette thèse traite de deux thématiques, la mécanique des tissus et le devenir des nanomatériaux ma-
gnétiques dans les tissus biologiques, qui se rejoignent autour de l’ingénierie tissulaire magnétique. Les
nanoparticules magnétiques servent à aimanter les cellules afin de pouvoir contrôler leur organisation
sous forme d’un tissu et de le stimuler. La question de leur devenir et de l’impact de leur présence au
coeur des tissus ainsi formés se pose naturellement quand on envisage l’utilisation de ce tissu.

Ce travail s’inscrit dans le domaine récent de l’assemblage, du contrôle et le la stimulation magnétiques
des tissus. Il comporte deux facettes principales. La première est méthodologique, nous avons développé
de nouveaux outils magnétiques pour répondre à des besoins expérimentaux précis. La deuxième est
expérimentale, nous avons tiré profit des méthodes mises en place pour observer et quantifier des phéno-
mènes nouveaux ou peu étudiés du fait des limitations techniques préexistantes.

La méthode de moulage magnétique permet de former des agrégats multicellulaires de formes et de
tailles contrôlées excédant celles permises par les techniques classiques de formation. En ce sens, elle
constitue un outil prometteur pour contrôler l’assemblage tissulaire à partir de différents types de cellules
individuelles et pour produire de manière reproductible des agrégats cellulaires.
Le tensiomètre et le rhéomètre magnétiques sont des outils originaux qui permettent de déformer à dis-
tance les agrégats magnétiques en les soumettant à une super-gravité magnétique, constante dans le cas
du tensiomètre, ou modulable dans le temps dans celui du rhéomètre. L’écrasement à distance des agré-
gats permet une mesure simple et précise de leur déformation ainsi qu’un suivi de la dynamique de leur
réponse mécanique. Le rhéomètre est un dispositif très versatile qui permet d’appliquer un grand nombre
de motifs de contraintes pour réaliser une large gamme d’expériences de rhéologie. Ces deux dispositifs
viennent ainsi combler un manque expérimental vis à vis des techniques existantes et ouvrent de nou-
velles perspectives dans l’étude de la mécanique des agrégats cellulaires.

Le tensiomètre magnétique nous a permis de mesurer la tension de surface d’agrégats multicellulaires de
cellules souches et de mettre à jour deux modes de déformations différents pour ces agrégats en fonction
de leur taille. Nous avons interprété cette observation en terme d’une transition élastocapillaire qui définit
un rayon critique, frontière entre ces deux comportements.
Le rhéomètre magnétique a rendu possible la caractérisation de la réponse dynamique des agrégats en ré-
vélant une réponse en loi puissance qui est la signature de la structure et de l’organisation multi-échelle
des tissus biologiques ainsi que de la contribution de la mécanique cellulaire aux propriétés de l’en-
semble. Nous avons également identifié un comportement non linéaire des agrégats qui se rigidifient
lorsqu’ils sont soumis à une contrainte d’écrasement suffisamment importante.
Les propriétés observées sont similaires à celles de la cellule unique. Ces résultats semblent indiquer
que dans ces tissus sans matrice extracellulaire, la réponse de l’ensemble dans la gamme de contraintes
utilisées, dépend beaucoup de celle des cellules. Néanmoins la contribution des adhésions cellule-cellule
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est nette, comme nous l’avons mis en évidence via leur impact sur la rigidité globale.

Pour répondre à la question du devenir des nanomatériaux magnétiques dans ces tissus biologiques
modèles, nous avons assemblé et défini un ensemble de méthodes pour étudier et caractériser de ma-
nière quantitative et à long terme la nano-biodégradation intratissulaire. Ceci répond à un réel besoin
d’uniformisation des modèles et des méthodes utilisés pour fournir un outil de comparaison quantita-
tif de la biotransformation des nanomatériaux. L’agrégat multicellulaire de cellules souches sécrétant
de la matrice extracellulaire est le modèle au coeur de la solution que nous proposons. Chaque agrégat
constitue un environnement contrôlé et reproductible davantage représentatif des cellules dans leur en-
vironnement natif que les cultures à deux dimensions. Ceci permet de réaliser des mesures quantitatives
et de comparer systématiquement l’influence des paramètres caractéristiques des nanomatériaux afin de
mieux comprendre les mécanismes associés à leur bio devenir. La dégradation est caractérisée par des
méthodes quantitatives (mesure de l’aimantation, mesures élémentaires, mesure de la capacité de chauf-
fage et qPCR) et qualitatives (microscopie électronique).

Nous avons ainsi mis à jour une dégradation massive de nanoparticules d’oxyde de fer citratées dans
les cellules des agrégats : près de 80% des nanoparticules perdent leur structure cristalline et sont dégra-
dées en un mois. L’augmentation de la quantité de fer libéré dans la cellule entraîne une sur-expression
par les cellules des protéines de stockage et d’export du fer. L’origine de cette dégradation est principa-
lement endosomale.
Nous avons également montré avec l’étude conduite sur les nanocubes et nanodimères, que cet ensemble
de méthodes est applicable à n’importe quelle nanoparticule magnétique et qu’il constitue un outil de
comparaison intéressant pour comprendre l’influence de l’enrobage, de la taille et de la structure sur la
dégradation. L’étude de la dégradation des particules magnéto-plasmoniques a montré sur un cas concret
qu’il est possible de moduler la dégradation en recouvrant le coeur central d’oxyde de fer d’une couche
plus ou moins épaisse d’or.

Les méthodes mises en place et les résultats obtenus dans cette thèse ouvrent de nombreuses perspec-
tives. Certaines s’inscrivent dans la suite logique de chacune des deux parties de cette thèse tandis que
d’autres utilisent une combinaison des différents résultats obtenus, et illustrent ainsi les connexions entre
ces deux thématiques.

Concernant la mécanique des agrégats multicellulaires, il s’agira de poursuivre la caractérisation afin
de mieux déterminer la contribution des différents constituants biologiques sur la réponse en loi puis-
sance des agrégats et l’origine des non linéarités observées. Mieux comprendre expérimentalement les
relations entre les propriétés mécaniques des cellules et celles du tissu est un enjeu important car de
nombreux développements théoriques sont menés actuellement sur ces questions.
Le rhéomètre magnétique pourrait également être utilisé pour étudier la rhéologie d’objets inertes de la
matière molle, la seule condition étant que les nanoparticules soient stables dans le matériau considéré
pour pouvoir générer une super-gravité homogène.

En ce qui concerne la biodégradation des nanomatériaux, varier systématiquement un à un les diffé-
rents paramètres des nanoparticules (taille, enrobage, structure, ...) sera nécessaire pour comprendre les
mécanismes à l’oeuvre dans ces nano-biotransformations. Une telle approche, se concentrant sur l’in-
fluence de l’enrobage, est menée actuellement dans l’équipe. Un autre élément très important dans le
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devenir intracellulaire des nanoparticules est l’interaction de ces dernières avec différentes biomolécules
qui peuvent s’adsorber à leur surface (on parle d’opsonisation) avant qu’elles ne soient internalisées dans
les cellules. Il est difficile à étudier car le contrôle des conditions expérimentales avec les méthodes
usuelles est compliqué. A ce titre nos méthodes semblent particulièrement bien adaptées pour étudier cet
aspect.

Nous avons finalement montré qu’il était possible de diminuer la dégradation des nanoparticules magné-
tiques en les protégeant avec une couche d’or. Ceci ouvre des perspectives particulièrement prometteuses
concernant l’étude de la mécanique des tissus biologiques sur des temps plus longs. Jusqu’à présent la
dégradation rapide des nanoparticules dans le tissu empêchait de suivre l’évolution des propriétés méca-
niques sur le long terme. La perte de l’aimantation du tissu empêchait de générer des forces suffisantes
pour les déformer. Avec ces particules se dégradant moins, il sera possible de déformer les agrégats même
après un mois de maturation du tissu et donc de mesurer l’évolution des propriétés rhéologiques d’un
tissu en cours de différenciation. Ceci permettra également de considérer les effets mécaniques de la ma-
trice extracellulaire produite par les agrégats au cours de leur maturation sur un système contrôlé. Ceci
est nouveau dans le domaine et constituerait un pas de plus, pour le bio-physicien, vers la compréhension
de la physique d’un tissu biologique complexe.
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A | Protocoles classiques

Cette Annexe présente les protocoles classiques utilisés en routine durant cette thèse ainsi que les
réactifs associés. Les autres protocoles développés ou optimisés spécifiquement pour les travaux de thèse
sont décrits dans le corps du texte.

A.1 Culture cellulaire

Cellules souches mésenchymateuse (MSC)

Les cellules souches mésenchymateuses (LONZA) sont issues de deux lots différents (un lot pour les
expériences avec le tensiomètre magnétique, l’autre pour les expériences de dégradation). Elles sont
cultivées dans du MSCBM (Lonza) à 37˚C et à 5% de CO2. Les cellules sont amplifiées jusqu’au qua-
trième passage en les divisant au tiers à chaque passage (Trypsin avec EGTA, Gibco R©) lorsqu’elles
atteignent la confluence (environ une dizaine de jours).

F9

Les cellules F9 sont cultivées dans du DMEN (Gibco R©) complété avec 5% de sérum (FBS, Gibco R©)
et de la Penicillin Streptomycin (Gibco R©). Les flaques de culture doivent être traitées avec une solution
stérile de gélatine 0,1% (Sigma) dans du PBS (Gibco R©) pendant au moins 30 minutes à 37˚C. La solution
de gélatine est retirée avant de transférer les cellules dans la nouvelle flasque lors du passage. Les cellules
sont divisées lorsqu’elles atteignent la confluence.

A.2 Marquage magnétique

Pour aimanter les cellules cultivées en monocouche dans une flasque on utilise le protocole suivant :

1. Lorsque les cellules à marquer arrivent à l’état de confluence souhaité, elles sont rincées au RPMI
1640 (Gibco R©).

2. La solution de nanoparticules préparée à la concentration souhaitée dans du RPMI 1640 (avec 5
mM de citrate) est ajoutée dans la flasque de culture. La solution est incubée à 37˚C et 5% de CO2
pendant la durée souhaitée.

3. Une fois ce temps d’incubation écoulé, les cellules sont rincées au RPMI 1640.

4. Du milieu complet DMEM est ajouté et on place les cellules à 37˚C et 5% de CO2 pour une durée
de quelques heures appelée « chasse » qui sert à ce que le processus d’internalisation soit total.

5. Le cellules peuvent être détachées pour être utilisées.
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A.3 Maturation des agrégats

La composition du milieu de maturation des agrégats de cellules souches mésenchymateuses formés
par moulage magnétique (Chapitres I.4 et I.5) et par centrifugation (Chapitres II.8, II.9 et II.10), est
constitué de :
• DMEM high glucose sans sérum
• dexaméthasone (Sigma, concentration finale 0,1 µM)
• sodium pyruvate (1 mM)
• d’acide ascorbique 2 phosphate (Sigma, 50 µM)
• L-proline (Sigma, 0,35 mM)
• ITS Premix (BD Bioscience, dilution 1/100)
• TGFβ3 (10 ng/L), dans certaines conditions utilisées dans cette thèse, le TGFβ3 n’était pas ajouté

au milieu.

A.4 Magnétophorèse des cellules

Pour mesurer la quantité de nanoparticules internalisées par les cellules (le plus souvent traduite en
masse de fer par cellule), on mesure leur aimantation par une méthode de magnétophorèse. Après avoir
détaché les cellules, on dépose une solution diluée de cellules dans une cuve Helma que l’on place dans
un gradient de champ magnétique (17 T/m) créé par un aimant permanent en néodyme. Le dispositif
est placé sur un microscope et le mouvement des cellules est filmé avec un objectif 20x. Une cellule
d’aimantation M est attirée vers l’aimant par la force magnétique Fmag = MgradB qui est compensée
par la trainée que le fluide exerce sur la cellule Fdrag = 6πηRV (nombre de Reynolds caractéristique
Re ' 10−3). La cellule atteint donc une vitesse limite Vlim. La mesure par traitement d’image de cette
vitesse ainsi que du rayon de la cellule R permet de déterminer M. La connaissance de l’aimantation à
saturation (en A.m2/gFe, mesurée par VSM) permet de calculer la masse de fer correspondant à cette
aimantation. Cette mesure réalisée sur un grand nombre de cellules permet de déterminer la distribution
de la quantité de fer par cellule.

A.5 Fixation et préparation des coupes

Les agrégats servant à l’imagerie sont fixés après rinçage au PBS dans une solution de formaline
(Sigma) pendant 1 heure à température ambiante. Après la fixation les agrégats sont ensuite rincé au
PBS et conservé dans du PBS à 4˚C. Les agrégats sont congelés inclus dans l’OCT en les plongeant dans
un bain d’isopentane refroidi à l’azote liquide.
Les blocs d’OCT sont coupés au cryotome en coupes d’épaisseurs de 6 à 30 µm.

A.6 Histologie

Hématoxyline/Eosine

Le protocole pour marquer les lame à l’hématoxyline et a l’éosine est le suivant :

1. Incubation pendant 5 minutes à température ambiante (TA) dans du PFA 4%.

2. Rinçage à l’eau du robinet.

3. Colorer avec la solution d’hématoxyline de Harris (Sigma) pendant 5 min à TA.

4. Rinçage à l’eau du robinet.
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5. Plonger dans l’eau chlorhydrique (1% d’acide chlorhydrique dans de l’eau distillée).

6. Rinçage à l’eau du robinet.

7. Plonger dans l’eau ammoniacale (1% d’ammoniaque dans de l’eau distillée).

8. Rinçage à l’eau du robinet.

9. Rinçage à l’eau distillée.

10. Colorer avec la solution d’éosine Y (Sigma) pendant 2 min à TA.

11. Rinçage à l’eau du robinet.

12. Plonger dans l’éthanol absolu (environ 1 min).

13. Plonger dans un deuxième bain d’éthanol absolu (environ 2 min).

14. Plonger dans trois bains successifs de toluène (2 min / 2 min / 5 min).

15. Montage de la lame.

Bleu de Prusse

Ce marquage sert à colorer le fer en bleu.

1. Incubation pendant 5 minutes à température ambiante (TA) dans du PFA 4%.

2. Rinçage à l’eau du robinet.

3. Mélanger deux volumes identiques d’une solution à 2% en masse d’acide chlorhydrique dans l’eau
avec une solution à 2% en masse de ferrocyanide de potassium trihydrate (Sigma) dans l’eau.
Immerger pendant 20 minutes les lames dans la solution obtenue.

4. Rincer trois fois à l’eau distillée

5. Marquer au Fast nuclear red (Sigma) pendant 5 minutes.

6. Rincer deux fois à l’eau distillée.

7. Déshydrater les lames dans un bain à 95% en éthanol puis 2 bains dans 100% d’éthanol et un bain
final dans du toluène.

8. Montage de la lame.

A.7 Immunofluorescence

Pour marquer les cadhérines, actines et noyaux des coupes d’agrégats, le protocole est le suivant :

1. Décongeler les lames si elles ont été stockées au -80˚C.

2. Incubation pendant 5 minutes à température ambiante (TA) dans du PFA 4%.

3. Trois rinçages successifs (5 minutes) dans du PBS.

4. Rendre les membranes perméables avec du Triton 0,1% pendant 15 min à TA.

5. Bloquer les sites d’interactions non spécifiques avec du FBS 1% dans du PBS pendant 30 min à
TA.

6. Incubation pendant 1 heure à TA de l’anticorps anti Pan cadherin (dilué au 1/1000 dans du PBS
avec 1% de FBS, LifeTechnologies).

7. Trois rinçages successifs (5 minutes) dans du PBS.

8. Incubation pendant 1 heure à TA de l’anticorps secondaire anti rabbit (dilué au 1/500 dans du PBS
avec 1% de FBS, LifeTechnologies).
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9. Trois rinçages successifs (5 minutes) dans du PBS.

10. Incubation pendant 20 min à TA de la Phalloïdin (diluée au 1/40 dans du PBS avec 1% de FBS,
LifeTechnologies).

11. Trois rinçages successifs (5 minutes) dans du PBS.

12. Incubation pendant 20 min à TA du DAPI ((dilué au 1/1000 dans du PBS)

13. Rinçage au PBS.

14. Montage de la lame.

A.8 Traitement superhydrophobe des lamelles

Les lamelles de microscopes qui servent à fermer le fond de la cuve dans les expériences d’écrase-
ment de gouttes de ferrofluide (I.4.2.2 et I.4.3.2), sont traitée pour être superhydrophobes afin d’obtenir
des conditions non mouillantes pour les gouttes

1. Une fine couche de Glaco est déposée sur des lamelles rondes de microscopie (diamètre 40 mm,
épaisseur 1) mise en rotation grâce à une tournette.

2. Les lamelles sont placées pendant 30 min à 150˚C.

3. Ce processus est répété trois fois par lamelle.



B | Calcul du profil d’une goutte pesante

La forme d’une goutte de liquide déposée sur une surface non mouillante et soumise à une force
volumique homogène est donnée par l’équation de Laplace :

γ

(
1

R1
+

1
R2

)
= ∆P

où R1 et R2 sont les deux rayons de courbures de la goutte et ∆P la surpression dans la goutte. Dans le
système de coordonnées présenté sur la Figure II.B.1, le système d’équations gouvernant la forme du
profil s’écrit : 

dx
ds = cosθ
dz
ds = sinθ
dθ

ds = 2b+ cz− sinθ

x

avec c = fV/γ = κ2 et b qui est l’inverse du rayon de courbure à l’apex (x=0, y=0).
137AXISYMMETRIC DROP SHAPE ANALYSIS

dV
ds

Å px 2sin u, [1d]

dA
ds

Å 2px , [1e]

x(0) Å z(0) Å u(0) Å V (0) Å A(0) Å 0, [1f]

where b is the curvature at the origin of coordinates and c
Å (Dr)g /g is the capillary constant of the system. u is the
tangential angle which, for sessile drops, becomes the con-FIG. 1. Coordinate system used in the numerical solution of the Laplace

equation for axisymmetric liquid–fluid interfaces. tact angle uc at the three-phase contact line. Although the
surface area A and the volume V are not required to define
the Laplacian profile, they are included here because of theirsion from the total height H and maximum diameter D of a
importance and the fact that they can be integrated simulta-sessile drop or captive bubble with a 1807 contact angle.
neously with little computational overhead. It should alsoAlthough this method is limited to a particular case, their
be noted that since at the apex of the drop,approach has been extended to sessile drops of any contact

angle (16) and can be further generalized to pendant drops.
This approach has been applied to measure low interfacial sin u

x
Å b at s Å 0,tensions that can be generated in pulmonary surfactant by

compressed captive bubbles (17–20) and other systems with
ultralow interfacial tensions (5) . then Eq. [1c] becomes
This paper describes recent developments in the ADSA-

P and ADSA-D methodologies and introduces a new tech-
nique, axisymmetric drop shape analysis—height and diam- du

ds
Å b at s Å 0, [1g]

eter (ADSA-HD), to determine surface tension based on the
height and diameter of sessile and pendant drops. Efficient,
general-purpose numerical algorithms that make use of re- which avoids a division by zero, and there is no need to use
cent developments in numerical analysis have been imple- analytical approximations to initialize the integration as done
mented, and a numerical library of ADSA algorithms has by Dimitrov et al. (21).
been created to facilitate implementation and further devel- For given values of b and c , a unique shape of a Laplacian
opment of the methodologies. Emphasis has been given to axisymmetric fluid–liquid interface can be obtained by si-
the numerical accuracy, efficiency, flexibility, and stability multaneous integration of the above initial value problem.
of the methods. The only assumptions made are that the However, there is no known analytical solution for this prob-
drops or bubbles are Laplacian and axisymmetric. lem, except for very limited cases, and a numerical integra-

tion scheme must be used, as implemented in the axisymme-
2. NUMERICAL SOLUTION FOR AXISYMMETRIC tric liquid–fluid interfaces (ALFI) computer program de-

LIQUID–FLUID INTERFACES (ALFI) scribed below.
There exist several numerical methods to solve systems

The classical Laplace equation of capillarity describes the of ordinary diferential equations for initial value problems
mechanical equilibrium conditions for two homogeneous and considerable research is still devoted to this subject
fluids separated by an interface. For axisymmetric interfaces (22). The three major types of methods most commonly
it can be written as the following system of ordinary differen- used are the Runge–Kutta, Burlisch–Stoer extrapolation,
tial equations as a function of the arc length s , as shown in and predictor–corrector methods (23). For simple equations
Fig. 1 (1): and when efficiency is of no concern, fixed stepsize imple-

mentations are often used, but they are not suitable when
accuracy and computational efficiency are important. Hart-dx

ds
Å cos u, [1a]

land and Hartley (24) used a fourth-order Runge–Kutta
method with truncation error control to solve the Laplacedz

ds
Å sin u, [1b] equation (1). Rotenberg et al. (1) and Jennings and Pallas

(10) implemented a second-order implicit Euler method.
After testing and comparing other methods, it was found thatdu

ds
Å 2b / cz 0 sin u

x
, [1c]

the Burlisch–Stoer scheme with adaptive stepsize control is

AID JCIS 5214 / 6g38$$$$21 12-22-97 11:02:57 coidas

FIGURE II.B.1 – Définition du système de coordonnées pour décrire une goutte pesante

b et c sont les deux seuls paramètres qui déterminent un profil donné. Ce système est intégré numérique-
ment pour générer les profils de Laplace avec la fonction ode45 de Matlab. On arrête le traçage du profil
lorsque l’angle θ devient supérieur à 180˚, cela traduit les conditions non mouillantes de la goutte sur le
support.

Pour ajuster un profil numérique avec un profil expérimental, afin de déterminer le paramètre c = fV/γ =
κ2 associé au profil expérimental, la fonction L :

L =

(
1− hnum

hexp

)2

+

(
1− wnum

wexp

)2

+

(
1− Vnum

Vexp

)2

qui mesure l’écart quadratique de la hauteur (h), de la largeur (w) et du volume (V ) entre le profil nu-
mérique et le profil expérimental, est minimisée par rapport aux paramètres b et c. La fonction Matlab
utilisée est fminsearch.
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C | Images supplémentaires de
microscopie électronique en
transmission

C.1 Nanoparticules

2 µm

200 nm200 nm

1 µm

Jour 27

FIGURE II.C.1 – Dégradation des nanoparticules Image de microscopie électronique en transmission
de nanoparticules internalisés dans les cellules de l’agrégat à J27.

C.2 Nanocubes et nanodimers

147



148 II.C. IMAGES SUPPLÉMENTAIRES DE MICROSCOPIE ÉLECTRONIQUE EN TRANSMISSION

1
2

3

1

2 3

1 µm 200 nm

500 nm

200 nm

1 µm

500 nm

200 nm 100 nm

Jour 0

Jour 3

Jour 27

FIGURE II.C.2 – Dégradation des nanocubes Image de microscopie électronique en transmission de
nanocubes internalisés dans les cellules de l’agrégat à J0, J3 et J27.
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FIGURE II.C.3 – Dégradation des nanocubes Image de microscopie électronique en transmission de
nanodimers internalisés dans les cellules de l’agrégat à J0, J3 et J27.
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D | Article 1

Cette annexe présente la référence [115] publiée en mars 2015 dans Physical Review Letters. Cet
article reprend les résultats présentés dans le Chapitre I.5 en utilisant les méthodes présentées en I.4.1 et
I.4.2.
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E | Article 2

Cette annexe présente la référence [164] publiée en juillet 2016 dans ACS Nano. Cet article reprend
les résultats présentés dans le Chapitre II.9 en utilisant les méthodes présentées en II.8.
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Sujet : Agrégats multicellulaires magnétiques: mécanique des tissus et biodégradation des
nanomatériaux

Résumé : Les nanoparticules d’oxyde de fer ont récemment été envisagées comme outils pour l’ingénierie
tissulaire. Elles sont internalisées par les cellules qui deviennent alors magnétiques. Des forces magnétiques
peuvent ainsi être appliquées à distance sur ces cellules pour contrôler leur organisation spatiale et tempo-
relle, et former un tissu. Ces applications posent la question du devenir des nanoparticules, qui conditionne
in fine leur utilisation clinique. Ce travail s’inscrit dans ce cadre et comporte deux axes.
La première partie traite de l’étude des propriétés mécaniques et rhéologiques de tissus biologiques mo-
dèles, les agrégats multicellulaires. Une combinaison de méthodes magnétiques est proposée pour fabriquer
et stimuler des tissus magnétiques de taille et de forme contrôlées. Ces agrégats magnétiques sont soumis
à distance à des contraintes magnétiques d’écrasement. L’étude de leur déformation permet d’explorer des
caractéristiques statiques et dynamiques rarement étudiées à l’échelle tissulaire (tension de surface, loi puis-
sance, non linéarité).
La deuxième partie se concentre sur l’évolution à moyen terme des nanoparticules dans leur environnement
tissulaire, au cœur des agrégats. En combinant ce tissu modèle avec des méthodes de quantification ma-
gnétique, nous avons pu mettre en évidence une dégradation massive d’origine endosomale, sans pour autant
impacter de manière importante l’homéostasie du fer. De plus, le modèle tissulaire mis en place permet d’étu-
dier la biodégradation intracellulaire de n’importe quel type de nanoparticules. Nous l’avons testé avec des
nano-architectures plus complexes: nanocubes, nanodimers, ou nanoparticules magnéto-plasmoniques.

Mots clés : Nanoparticules magnétiques d’oxyde de fer, agrégats multicellulaires, tension de surface des
tissus, rhéologie des tissus, loi puissance, biodégradation, endosome, homéostasie du fer

Subject : Magnetic multicellular aggregates: tissues mechanics and nanomaterials biodegradation

Abstract : Iron oxide nanoparticles are promising candidates for applications in nanomedecine (contrast
agents, vectors). They were also recently considered as a powerful tool for tissue engineering. Cells, magne-
tized through nanoparticules internalization, can be organized in space and time thanks to remote magnetic
forces. For all those applications the nanoparticles fate inside the cells remains a key issue concerning the
final clinical use.
The first part of this work focuses on the study of the mechanical and rheological properties of biological
tissue models, the multicellular aggregates. An original magnetic molding method and two different expe-
rimental setups were developed to produce aggregates with controlled shapes and sizes, to measure their
surface tension and to evidence their power law and non linear behavior.
In the second part, we investigate the medium term fate of iron oxide nanoparticles in stem cells forming a
spheroid as a model tissue. We reveal a massive endosomal degradation. The set of methods and spheroid mo-
del we propose allow a comprehensive and quantitative follow up of the biodegradation of any nanomaterials.
This was illustrated by investigating the degradation of nanomaterials with more complex nano-architectures
(nanocubes, nanodimers) and assessing the efficiency of a protection strategy to modulate the biodegradation.

Keywords : Iron oxide magnetic nanoparticles, multicellular aggregate, tissue surface tension, tissue rheo-
logy, power law, biodegradation, endosome, iron homeostasis
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