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2 CHAPITRE 1. INTRODUCTION GÉNÉRALE

Les cellules et les tissus biologiques ont des formes et des fonctions très diverses. En effet,

lors du développement, les cellules d’un organisme vont se différencier et voir leurs caractéris-

tiques et leur organisation évoluer selon leur fonction dans l’organisme. Ces caractéristiques

peuvent être la durée du cycle cellulaire, la forme de la cellule, le fait qu’elle soit dans une

configuration épithéliale ou mésenchymale (c’est-à-dire fixe dans un tissu dense ou mobile dans

un échafaudage de biopolymères) ou bien ses propriétés mécaniques et/ou rhéologiques. L’en-

semble de ces caractéristiques va donc permettre de décrire les différents types cellulaires. Mais

toutes ces propriétés qui caractérisent les cellules et les tissus ne sont pas figées au cours de

la vie d’un organisme. Elles peuvent évoluer, notamment en fonction de l’environnement mais

également si des cellules de l’organisme mutent et que les mécanismes de régulation changent,

notamment lors du développement de pathologies.

Un exemple de pathologie provoquant une évolution des propriétés des cellules et des tissus

est celui du cancer. Lorsque les cellules évoluent en cellules cancéreuses, elles vont se diviser

plus que les cellules normales et consommer plus d’énergie.[1] Selon les types cellulaires, les

propriétés mécaniques des cellules vont également évoluer au fur et à mesure que les cellules

deviennent des cellules cancéreuses.[2][3] Un exemple qui permet de comprendre ce phénomène

est la méthode de dépistage du cancer du sein. On dépiste souvent les tumeurs en recherchant

une masse dure dans les glandes mammaires, ce qui témoigne bien de l’évolution des propriétés

mécaniques des tissus lorsqu’ils deviennent cancéreux. Cette évolution des propriétés se retrouve

aussi à l’échelle de la cellule. Dans le cas du cancer du sein, les cellules du tissu deviennent plus

contractiles, c’est-à-dire qu’elles exercent des forces plus importantes sur leur environnement

que les cellules saines.[4] C’est en se basant sur ce type d’observations que s’est développé un

champ de recherche dédié aux mesures physiques des cellules et des tissus biologiques. Les

propriétés incluent par exemple les vitesses de migrations moyennes, les modules mécaniques,

l’adhésion ou la tension de surface.

Ce travail de thèse a été réalisé au sein de l’équipe Biophysique à l’Institut Lumière Matière

(ILM). Dans le cadre décrit précédemment, Les travaux de l’équipe s’inscrivent entre autres

dans une démarche d’étude des propriétés mécaniques des cellules cancéreuses à l’aide d’ou-

tils physiques. Ces données mécaniques rassemblées, permettant ensuite d’échanger avec des

collaborateurs spécialistes de la biologie du cancer. En particulier, un des outils de caractéri-
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sation développé depuis 2015 est l’utilisation d’ondes ultrasonores pour sonder les propriétés

mécaniques. C’est dans cet axe que s’inscrit ce travail de thèse.

Pour introduire ce travail de thèse on propose dans la section suivante un panorama des

mesures de propriétés mécaniques sur les échantillons biologiques. On commencera par détailler

l’importance des propriétés mécaniques dans certaines pathologies ainsi que l’importance du

microenvironnement dans le développement des cellules et la détermination de leur état physio-

logique. On présentera notamment le phénomène de mécanotransduction, qui est le mécanisme

par lequel les cellules et les tissus peuvent sonder les contraintes mécaniques et les convertir

en signaux électrochimiques. On présentera ensuite des notions théoriques importantes pour

la compréhension des mesures mécaniques dans les échantillons biologiques ainsi qu’un certain

nombre de techniques expérimentales disponibles pour réaliser ces mesures. On conclura cette

section en présentant brièvement les sphéroïdes cellulaires tumoraux qui ont été choisis comme

système modèle pour notre étude.

La seconde section de ce chapitre introductif se concentrera plus spécifiquement sur la mise

en œuvre de techniques expérimentales basées sur les ondes acoustiques. On commencera par

introduire les ondes acoustiques dans le domaine biomédical en général. Puis on se concentrera

plus spécifiquement sur leur utilisation dans le domaine de la biophysique, et notamment afin

de caractériser mécaniquement des cellules biologiques. On conclura ensuite le chapitre intro-

ductif en présentant l’état de l’art des mesures de propriétés mécaniques par le biais d’ondes

acoustiques sur les sphéroïdes tumoraux ce qui nous permettra de situer notre étude dans le

contexte du champ de recherche auquel elle appartient.

1.1 Mesures des propriétés mécaniques d’échantillons bio-

logiques

Dans cette section, on présentera d’abord l’importance des propriétés mécaniques, en dé-

taillant comment certaines pathologies peuvent influer sur les propriétés mécaniques des tissus,

mais aussi comment l’application de contraintes sur les tissus peut modifier leur développe-

ment. L’objet de cette première sous-section est d’expliquer le rôle des propriétés mécaniques

dans la compréhension des tissus biologiques. On verra dans la deuxième sous-section dans
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quelle mesure les ondes acoustiques permettent de réaliser ce type d’étude et pourquoi ces

dernières constituent une bonne solution technique pour l’étude des propriétés mécaniques des

sphéroïdes cellulaires.

1.1.1 Importance des propriétés mécaniques dans les pathologies et

le développement

Dans de nombreuses pathologies, on peut relier la perte de fonction des tissus à un chan-

gement de propriétés mécaniques. En dehors de l’exemple des tissus cancéreux déjà mention-

nés, le kératocône, une pathologie qui cause une perte de sphéricité de la cornée, est relié à

une perte de rigidité du réseau de collagène dans la cornée, qui peut être mesurée par diffu-

sion Brillouin.[5][6] Un autre exemple est la dégradation de la structure des dents lorsqu’elles

sont cariées, qui est également mesurable par diffusion Brillouin.[7] L’ostéoporose est aussi un

exemple de pathologie qui change les propriétés mécaniques et la structure des os.[8]

Dans les exemples précédents, les tissus voient leur propriétés mécaniques modifiées par

une pathologie, mais il existe également des exemples où l’application d’efforts mécaniques

sur le tissu va affecter le développement du tissu. Un exemple concret est l’observation de la

dégénérescence musculaire chez les premiers astronautes à leur retour de mission.[9] L’absence

prolongée de gravité et de sollicitation provoque une dégénérescence du tissu musculaire. Une

modification des flux sanguins, et donc de la distribution de pressions dans les vaisseaux,

peut également provoquer un changement des caractéristiques mécaniques du réseau vasculaire

menant à des lésions athérosclérotiques.[10][11]

La mécanotransduction, qui peut jouer un rôle dans le type de phénomènes décrits précé-

demment, se met en place lorsque des efforts sont appliqués sur le cytosquelette. ce dernier est

le réseau de biopolymères à l’origine de la cohésion et la résistance mécanique des cellules, et

qui est notamment impliqué dans les processus de migration cellulaire.[12][13] La conversion

des contraintes mécaniques en signaux biologiques s’effectue lorsque des protéines impliquées

dans les processus biologiques voient leur conformation changer du fait de ces contraintes

mécaniques qu’elles subissent.[14] Ce changement de conformation va permettre de nouvelles

réactions électrochimiques et donc influencer l’état physiologique de la cellule ou du tissu.[15]

La mécanotransduction est donc un phénomène dont les effets se ressentent à toutes les échelles
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spatiales présentes dans les systèmes biologiques, allant de la cellule à l’organe entier, et qui

illustre lui aussi l’importance des contraintes et des propriétés mécaniques pour la compréhen-

sion de certaines pathologies.

Le fait que le microenvironnement d’une cellule joue un rôle déterminant dans son état phy-

siologique et son évolution va avoir une conséquence importante. L’organisation spatiale d’un

tissu va avoir une incidence sur ses caractéristiques biologiques. Pour cette raison, les cultures de

cellules tridimensionnelles (3D) sont considérées dans certains cas comme plus pertinentes que

les cultures bidimensionnelles, notamment pour l’étude de la biophysique du cancer.[16] Une

des raisons à cela étant qu’une cellule posée sur une surface plane, sur une plaque de verre ou un

autre substrat, et entourée d’autres cellules, ne subit ni les mêmes contraintes mécaniques, ni

la même exposition aux nutriments, qu’une cellule entourée de matrice extracellulaire ou dans

un tissu.[17] Ainsi, dans un agrégat sphérique de cellules on va pouvoir observer des gradients

de concentrations en nutriments, en pH ou en CO2 qu’on n’observerait pas dans une culture

bidimensionnelle (2D).[18][19] De la même manière, lorsqu’un agrégat tridimensionnel de cel-

lules est mis en présence d’une molécule donnée, l’effet de cette molécule sera potentiellement

moins important que sur une culture 2D des mêmes cellules car la molécule ne pourra pas

atteindre les cellules au centre de l’agrégat.[20] Du fait de la mécanotransduction, ces gradients

chimiques peuvent également avoir un effet sur les propriétés mécaniques des cellules dans le

tissu 3D.

Dans ce projet on s’intéresse particulièrement à l’évolution de la rigidité des tissus can-

céreux. L’exemple du cancer du sein cité plus haut suit en fait une tendance assez générale.

Les tissus cancéreux sont généralement plus rigides que les tissus sains pour un type cellulaire

donné. [21][22] Cette augmentation de la rigidité du tissu est provoquée par une modification du

comportement des fibroblastes pendant l’évolution du tissu en tissu cancéreux qui se mettent

à produire plus de matrice extracellulaire.[21][23][24] À l’inverse, les cellules cancéreuses sont

plus déformables que les cellules saines car le cytosquelette voit ses propriétés modifiées.[25][26]

Il y a donc une certaine corrélation entre les propriétés mécaniques des cellules et des tissus

cancéreux et leur évolution biologique.

L’importance des propriétés mécaniques dans la compréhension du comportement des cel-

lules biologiques et notamment dans l’évolution du cancer a mené à de nombreuses mesures de
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la rigidité des cellules et des tissus réalisées ces dernières années. Dans la sous-section suivante

nous allons présenter les sphéroïdes multicellulaires tumoraux et expliquer en quoi ils sont un

système modèle pertinent pour l’étude que nous souhaitons mener.

1.1.2 Sphéroïdes tumoraux pour l’étude de la biophysique du cancer

Maintenant que nous avons expliqué et développé l’importance des propriétés mécaniques

des échantillons biologiques, nous allons maintenant présenter le système modèle qui est au

centre de notre étude : les sphéroïdes multicellulaires tumoraux.

Les sphéroïdes multicellulaires sont des agrégats tridimensionnels de cellules. Ces derniers

se forment à partir de cellules par le biais de mécanismes d’adhésion. Les cellules, si elles sont

suffisamment proches les unes des autres, vont former un premier agrégat peu compact par le

biais des contacts intégrines-Matrice Extracellulaire. C’est ensuite l’expression des cadhérines

et les interactions entre les cadhérines des cellules qui va générer la compaction du sphéroïde au

fur et à mesure de sa croissance.[27] Les premiers sphéroïdes multicellulaires ont été fabriqués

dans les années 1950 à partir de cellules prélevées sur des organes d’embryons de poulet.[28]

Les agrégats formés à partir de ces cellules présentaient des propriétés assez similaires à celles

des tissus in vivo. Depuis, des sphéroïdes cellulaires ont été fabriqués à partir de nombreux

types cellulaires et notamment à partir de cellules cancéreuses dans les années 70.[29] Dans

le cas des sphéroïdes tumoraux, la structure tridimensionnelle des agrégats va donner lieu à

un développement comportant de nombreuses similitudes avec celle d’une tumeur in vivo. On

va notamment observer l’établissement de nombreux gradients chimiques au sein de l’agrégat

tels que des gradients d’oxygène, et d’Adénosine TriPhosphate (ATP) qui sont des nutriments

pour les cellules, et des gradients de lactase et CO2 qui sont les déchets des cellules.[27][30] Ces

gradients donnent aussi lieu à des gradients physiologiques. Pour les sphéroïdes d’un diamètre

de 500 µm et plus, les cellules au cœur de l’agrégat forment un cœur nécrotique, c’est à dire

qu’elles sont en état de mort cellulaire. Lorsqu’on s’éloigne du centre et que la concentration

en oxygène et en nutriments remonte on passe dans une zone intermédiaire où les cellules sont

quiescentes. Enfin, en périphérie de l’agrégat, les cellules ont un phénotype prolifératif.[19] S’ils

dépassent une certaine taille, les sphéroïdes tumoraux vont devoir développer des vaisseaux

sanguins afin de pouvoir continuer leur croissance, un phénomène qui se produit également
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dans les tumeurs in vivo.[31] Tous les phénomènes cités précédemment font parties des raisons

pour lesquelles les sphéroïdes sont source d’intérêt dans l’étude du cancer.

Une autre raison qui permet d’expliquer l’utilisation fréquente des sphéroïdes tumoraux

dans l’étude du cancer est la facilité avec laquelle on peut les fabriquer. L’échantillon biolo-

gique le plus pertinent pour l’étude de cancer est celui qui a été prélevé sur un patient atteint de

la maladie. Pour des raisons éthiques et pratiques il n’est pas toujours possible d’avoir accès à

ce type d’échantillon. Mais comme on l’a vu dans le paragraphe précédent, les sphéroïdes mul-

ticellulaires reproduisent assez bien certains comportements observés in vivo. Il existe plusieurs

méthodes de fabrication des sphéroïdes. On peut par exemple déposer les cellules dans un puits

à fond rond et dont le fond est traité pour empêcher l’adhésion des cellules. Les cellules vont

alors spontanément s’agréger en sphéroïdes.[32] Une telle plaque multipuits peut être remplacée

par un microsystème en PolyDiMéthylSiloxane(PDMS) où les cellules vont venir se déposer dans

un réseau de micropuits où elles pourront s’agréger en sphéroïdes et croître.[33] Les sphéroïdes

peuvent également être formés par le biais d’émulsions dans des canaux microfluidiques,[34]

grâce à des ondes acoustiques,[35] ou par des méthodes de gouttes pendantes dans lesquelles

le sphéroïde va se former.[36] Toutes ces méthodes peuvent permettrer de mieux intégrer les

sphéroïdes à des montages de mesures physiques une fois fabriqués. Cependant, si la fabrication

des sphéroïdes tumoraux est relativement simple par rapport à l’obtention d’une biopsie, leur

caractérisation est plus complexe que celle de cultures 2D.

Une grande partie des défis posés par la caractérisation des sphéroïdes cellulaires est liée

à leur taille. Une cellule unique a une taille de l’ordre de 20 µm alors qu’un sphéroïde est

au moins 10 fois plus gros. Cela pose par exemple des problèmes lorsque l’on veut enregistrer

des signaux de fluorescence en profondeur pour obtenir des informations sur les processus

biologiques. Des techniques telles que la transparisation[37] ou l’utilisation de coupes[38] ont

été utilisées comme solution à ce problème mais il faut fixer les échantillons dans les deux cas,

ce qui veut dire qu’on ne pourra pas obtenir d’informations sur des échantillons vivants. De la

même manière, lorsqu’on va réaliser des mesures mécaniques par Microscopie à Force atomique

(AFM) sur des sphéroïdes, on ne sondera que la réponse mécanique des cellules proches de la

surface (la partie proliférative).[39]

Des expériences visant à obtenir les constantes mécaniques des sphéroïdes ont déjà été
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menées. Par exemple des sphéroïdes tumoraux ont été comprimés entre deux plaques parallèles

afin d’évaluer leur réponse à une compression uniaxiale.[40] Des sphéroïdes ont également été

comprimés par le biais d’un choc osmotique. Le déplacement résultant des cellules, mesuré par

exemple par tomographie en cohérence optique, a permis de mettre en évidence une anisotropie

dans l’organisation cellulaire et d’extraire un module de compression isostatique. [41] Une étude

de la rigidité de sphéroïdes tumoraux a également été menée à l’aide de micropinces et a mis en

évidence une rigidité plus élevée chez les sphéroïdes tumoraux que sur ceux fabriqués à partir

de cellules saines.[42] Des mesures par microscopie à force atomique ont également été réalisées

sur des sphéroïdes.[39]

Afin de bien contextualiser notre étude, notamment par rapport aux résultats cités précé-

demment, nous allons présenter dans la sous-section l’état de l’art des mesures mécaniques sur

les échantillons biologiques. Avant cela on rappellera quelques notions utiles de mécanique des

milieux continus, puis on développera les différentes familles de méthodes existantes.

1.1.3 Mesures mécaniques à l’échelle de la cellule et du tissu : défis

et solutions techniques

Nous allons commencer cette sous-section par quelques rappels de mécanique des milieux

continus. Ces notions sont utiles pour l’interprétation et la comparaison de mesures réalisées

avec différents montages expérimentaux. On présentera ensuite les familles de méthodes de

mesures des propriétés mécaniques des cellules et des tissus biologiques dans les cas des cultures

2D et des cultures 3D. On abordera la question de la variabilité de ces mesures en fonction du

type d’échantillon et du système de mesure.

En mécanique des milieux continus, on appelle module élastique d’un matériau la grandeur

définie par le rapport entre la contrainte appliquée au matériau et la déformation résultante.

Selon le type d’effort appliqué on peut définir plusieurs modules mécaniques pour un matériau

homogène et isotrope :

— le module d’Young (E) est défini comme le rapport entre une contrainte uniaxiale

et la déformation. Contrairement au module de compression isostatique M , c’est un

module macroscopique.

— le module de cisaillement (G) donne le rapport entre une contrainte de cisaillement
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Module d’Young(E) Module de cisaillement(G)

Module d’élasticité isostatique(K) Module de compression isostatique (M)

Figure 1.1 – Illustration des différents modules mécaniques.

appliquée et la déformation mesurée à volume constant.

— le module d’élasticité isostatique (K) définit le rapport de la contrainte appliquée

suivant les 3 directions d’espace sur la variation de volume d’un matériau.

— le module de compression isostatique (M) traduit le rapport entre la contrainte uni-

axiale et la déformation d’un élément de volume du matériau lorsque celui est contraint

suivant les autres axes. Ce cas correspond à la propagation des ondes acoustiques.

— le coefficient de Poisson (ν) est défini comme le rapport entre la déformation imposée

au matériau suivant un axe d’espace et la déformation observée suivant les deux axes

orthogonaux.

On représente schématiquement chaque module en figure 1.1. Chacun de ces modules corres-

pond donc à une situation physique bien précise et leurs valeurs peuvent être très différentes

pour même matériau. Par exemple, on ne peut pas mesurer un module d’Young pour l’eau. En

revanche, on peut définir un module d’élasticité isostatique et un module de compression iso-
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statique. Maintenant qu’on a défini un cadre théorique pour ce qu’on avait ici jusqu’ici qualifié

de rigidité, on va pouvoir présenter les différentes méthodes expérimentales mises en œuvre

pour mesurer ces coefficients.

De nombreuses techniques existent pour sonder les propriétés mécaniques des cellules. Elles

sont réparties en deux familles : les techniques par application de force et les techniques par

détection de force.[43] Dans les techniques à application de force, on utilise un dispositif qui

permet d’imposer une contrainte à la cellule et on mesure la réponse de la cellule. Dans les

techniques à détection de force, on utilise le dispositif pour mesurer des forces exercées par

la cellule sur son environnement proche. On représente en figures 1.2 et 1.3 les différentes

techniques appartenant à chaque famille. Si on souhaite remonter au module mécanique de la

cellule, il faut utiliser une technique à application de force.

  ²

Application

de Force

microlevier

Tech.

optiques

Tech.

magnet.

Tech.

à flux

Tech.

acoust.

Tech.

Elec.

Microaspiration

Microaiguille

AFM

Pinces optiques

Tendeurs optiques

Pinces magnétiques

Cytométrie par Torsion Magn.

Déformation
de substrat

Compression
Chambre

d’écoulement

Cone et
Plaque

Puces Microfluidiques

Pinces Acoustiques

Stimulation Ultrason

Microbalance à Quartz

Microsystèmes electromécaniques

Stimulation par champ électrique

Figure 1.2 – Techniques à application de force. (Adapté de Rodriguez et al. )

Parmi les méthodes de caractérisation par application de force on trouve notamment les

mesures par pinces magnétiques ou par pinces optiques.[44][45] Dans les deux cas, on vient
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Détection

de Force

Microscopie à force de traction

Détection par cantilever

Bioréacteur

Réseau de microplotsAFM

Pinces optiques

Pinces magnétiques

Microsystèmes électromécaniques

Plissement de membrane

Figure 1.3 – Techniques à détection de force. (Adapté de Rodriguez et al. )

manipuler avec la pince une bille traitée chimiquement pour adhérer à la surface de la cel-

lule et on mesure le déplacement la bille lorsqu’on impose une force donnée. Un exemple de

méthode par pince magnétique est celui utilisé de l’expérience de B. Fabry et al. qui utilisait

un champ magnétique oscillant pour faire vibrer une bille accrochée sur des cellules dans dif-

férentes conditions.[46] Avec ces méthodes, on peut extraire des modules mécaniques proches

d’un module d’Young ou d’un module de cisaillement des cellules selon le mouvement imposé à

la bille. On peut également utiliser un microscope à force atomique (AFM). Ce type de disposi-

tif se base sur les forces de répulsion atomiques entre la surface à caractériser et le micro-levier

de l’AFM. Si on connaît le module de flexion du micro-levier, on peut remonter à une ap-

proximation du module d’Young du matériau étudié à partir de la déflexion de micro-levier

lorsqu’on l’approche de la surface du matériau.[47] Cette technique a été utilisée pour extraire

des modules d’Young sur des cellules biologiques.[48] Une autre type d’expérience permettant

d’extraire des constantes mécaniques pour les cellules sont les expériences de microaspiration
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par pipette.[2][49] Dans ce type d’expériences, on aspire la cellule partiellement avec une pi-

pette et on applique un pression au niveau de la pipette. Le gradient de pression résultant

va déformer la cellule et en mesurant cette déformation on peut remonter à des constantes

mécaniques. Il existe également des techniques basées sur des compressions entre des plaques

parallèles ou par le biais de gels, et des techniques basées sur des dispositifs microfluidiques.[50]

Le choix de la méthode va dépendre de plusieurs paramètres, tels que la résolution spatiale,

l’amplitude de la contrainte qu’on souhaite appliquer ou encore le module mécanique que l’on

souhaite mesurer.

En ce qui concerne les tissus, pour les cultures 2D beaucoup des méthodes utilisées sur les

cellules uniques peuvent également l’être sur des cultures monocouches bidimensionnelles. Le

fait que les cellules fassent partie d’un tissu peut changer leur réponse mécanique, mais les

configurations de mesure restent globalement identiques. Pour les cultures tridimensionnelles,

la forme du tissu considéré ainsi que ses dimensions peuvent rendre certaines techniques plus

difficiles à mettre en œuvre, notamment si on cherche à obtenir de l’information au cœur du

tissu. Un exemple de méthode développée afin de caractériser des sphéroïdes multicellulaires

tumoraux est l’utilisation de chocs osmotiques couplées à des microbilles de polymères intégrées

au tissu afin de mesurer la réponse des sphéroïdes à un effort de compression.[51] D’autres

techniques par tomographie en cohérence optique (OCT) ont également été développées.[41]

Il existe ainsi une multitude de méthodes expérimentales pour mesurer les propriétés mé-

caniques d’une cellule ou d’un tissu biologique, mais puisque ces méthodes utilisent différents

types de sollicitations mécaniques (Compression, cisaillement, etc..), les modules mécaniques

qu’on va en extraire ne seront pas forcément directement comparables. Par exemple le module

de compression isostatique mesuré lors d’expériences de compression de sphéroïdes par choc

osmotique sera de l’ordre du kPa, alors que des mesures de diffusion Brillouin vont donner des

modules élastiques de l’ordre du GPa.[52],[41] La différence entre les deux valeurs provient du

fait que dans le cas du choc osmotique l’eau peut s’échapper de l’agrégat alors que dans le cas de

la mesure par diffusion Brillouin la compressibilité de l’eau est comprise dans la réponse méca-

nique mesurée. Cet exemple illustre bien le fait que la mesure et la modélisation des propriétés

mécaniques des tissus soulève beaucoup de problèmes techniques. La présence de fluide dans les

tissus et son interaction avec le cytosquelette soulève encore de nombreuses questions en terme
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de modélisation et d’interprétation des résultats expérimentaux. Des modèles viscoélastiques

et poroélastiques ont été mis en œuvre pour tenter d’élucider cette question.[53][54] Mais pour

valider ou infirmer ces modèles, il faut disposer d’un maximum de données expérimentales.

Les ondes acoustiques sont présentes dans la famille des méthodes à application de force

et nous allons détailler spécifiquement leur utilisation dans la section suivante. Elles ont un

rôle à jouer dans cette étude puisqu’elles sont les seules à permettre permettent de mesurer le

module élastique M . De plus, la possibilité d’utiliser divers régimes de fréquence d’excitation

acoustique va nous permettre d’étudier de potentiels effets de la fréquence sur les propriétés

mécaniques du tissu.
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1.2 Utilisation des ondes acoustiques sur des échantillons

biologiques

Depuis les études de Paul Langevin et les travaux de Lord Rayleigh dans The theory of

Sound, les ultrasons ont trouvé un grand nombre d’applications. Ces applications vont des

premiers sonars à l’étude des ondes sismiques en passant par l’acoustique structurelle et la

caractérisation des matériaux. Dans cette sous-section, on va principalement aborder l’utilisa-

tion des ondes acoustiques dans le cadre de la caractérisation des matériaux. On commencera

par rappeler quelques notions fondamentales sur la propagation des ondes ainsi que des bases

théoriques pour comprendre comment les ondes acoustiques permettent de caractériser les ma-

tériaux. On présentera ensuite quelques exemples d’utilisation des ondes acoustiques dans le

contexte de l’étude des tissus biologiques. On se concentrera ensuite plus spécifiquement sur

leur utilisation pour la caractérisation des cellules et ensuite dans les sphéroïdes tumoraux.

Pour commencer cette partie, on rappelle l’expression d’une onde plane progressive dans

un milieu à une dimension :

s(t) = Aej(ωt−kx) (1.1)

Dans cette expression, A est l’amplitude, ω est la pulsation de l’onde, et k est son nombre

d’onde. ω décrit la périodicité temporelle et k décrit sa périodicité spatiale. On peut alors

définir la vitesse de phase de l’onde comme :

vp =
ω

k
(1.2)

Dans le cas d’une onde acoustiquen c’est cette vitesse de phase qui va être définie comme la

vitesse du son du matériau pour une onde de pulsation ω. Dans le cadre de la théorie de l’élasti-

cité linéaire, cette vitesse de phase va dépendre de s constantes mécaniques du matériau étudié

ainsi que due la polarisation de l’onde considérée. Par exemple, pour une onde de compression
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longitudinale, la vitesse du son va s’écrire :

vL =
ω

k
=

√

M

ρ
(1.3)

oùM est le module d’onde longitudinale défini précédemment et où ρ est la densité du matériau.

Pour une onde de cisaillement la vitesse du son va s’écrire :

vT =
ω

k
=

√

G

ρ
(1.4)

où G est le module de cisaillement. Donc en mesurant la vitesse du son dans un matériau

on peut remonter à son module d’élasticité. Il est possible que le module élastique dépende

de la fréquence, ce qui est décrit par différents modèles tels que les modèles viscoélastiques

ou poroélastiques qui seront abordés plus tard dans cette étude. En propageant des ondes à

différentes fréquences dans un matériau on peut remonter à ces modules mécaniques.

Les ondes ultrasonores, sont utilisées depuis les années 1950 dans diverses applications. On

peut par exemple utiliser les ultrasons pour la détection de défauts dans les coques de bateau,

les fuselages d’avion, ou les échographies.[55] On peut également mesurer la vitesse du son grâce

à une étude en temps de vol,[56] ou l’atténuation acoustique si on enregistre l’amplitude des

signaux.[57] Les propriétés de diffusion des ondes ultrasonores ont également été utilisées afin

de caractériser les matériaux tels que des ciments.[58] Beaucoup de ces méthodes initialement

développées pour des métaux, des céramiques des minéraux ont depuis été transposées aux ma-

tériaux biologiques. Dans la sous-section suivante nous allons détailler les résultats trouvés dans

la littérature sur des caractérisations de cellules biologiques par le biais d’ondes acoustiques.

1.2.1 Application aux cellules

La sous-famille des techniques acoustiques dans la famille des techniques à applications

de force présentées par M. L. Rodriguez (voir figure 1.2), n’est pas utilisée afin d’obtenir

directement des propriétés mécaniques, mais plutôt afin d’étudier l’effet d’une stimulation

acoustique sur des processus biologiques tels que la prolifération cellulaire, l’activité génétique,

ou encore l’organisation de la matrice extracellulaire.[43] Dans cette sous-section on va présenter

des techniques de mesures acoustiques permettant de remonter aux modules mécaniques de
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cellules biologiques.

Les ondes acoustiques ont déjà été utilisées pour étudier les propriétés mécaniques de cellules

ou de groupes de cellules. Par exemple E. Strohm et al. ont couplé deux méthodes d’imagerie

basées sur les ondes acoustiques afin d’étudier les leucocytes.[59] La première méthode, la mi-

croscopie acoustique à balayage, consiste à envoyer une impulsion ultrasonore sur les cellules

et à mesurer le signal rétrodiffusé à l’aide d’un transducteur tandis que la seconde méthode,

la microscopie photoacoustique, consiste à focaliser un laser sur l’échantillon, ce qui va créer

une onde acoustique par effet photoacoustique qui sera détectée par le même transducteur que

les ultrasons.[60] Ces expériences ont notamment permis de mettre en évidence des différences

de contraste acoustique entre différents types de leucocytes.[59] Cette technique a aussi permis

de mesurer le rapport de taille cytoplasme/noyau dans des cellules cancéreuses,[61] ainsi que

d’étudier les variations d’oxygénation dans des tumeurs.[62] Les ondes ultrasonores ont égale-

ment été utilisées pour mesurer la vitesse du son et l’atténuation dans des culots de cellules

HT29 en l’absence de nutriments et ont montré que la vitesse du son des cellules augmentait

graduellement sur une période de 56 h sans nutriments.[63] Toutes ces expériences utilisent des

ondes sonores à des fréquences de l’ordre du MHz mais il existe des outils pour venir sonder

les propriétés des cellules à des fréquences de l’ordre du GHz et même du THz.

L’acoustique picoseconde est une technique utilisée pour la première fois par Maris et al. en

1984.[64] Le principe est de générer et de détecter des ondes acoustiques à l’aide d’impulsions

laser ayant des largeurs temporelles de l’ordre de la centaine de femtosecondes. Des impul-

sions de cette durée vont générer par effet photoélastique des fréquences acoustiques allant

jusqu’au THz ce qui permet de caractériser mécaniquement des matériaux à une résolution

submicronique et donc d’étudier la structure interne de la cellule. Depuis la fin des années

2000, cette technique a également été utilisée sur des cellules individuelles afin d’étudier leur

propriétés mécaniques.[65][66] Cette technique a en outre permis d’imager les différentes struc-

tures d’une cellule en tirant parti de leur différence d’impédance acoustique pour obtenir du

contraste acoustique.[67] L’acoustique picoseconde a également permis de sonder les proprié-

tés mécaniques d’une cellule unique au niveau de sa zone contact avec un substrat.[68] Cette

technique peut être utilisée comme un échographe si on souhaite imager en profondeur mais

on peut également obtenir une mesure absolue des propriétés mécaniques comme l’atténuation



1.2. UTILISATION ONDES ACOUSTIQUES SUR ÉCHANTILLONS BIOLOGIQUES 17

acoustique ou le module M de cellules.[69]

Une méthode permettant de mesurer quantitativement le module mécanique d’un tissu est

l’élastographie. Le principe de l’élastographie est de générer une déformation dans le tissu et de

mesurer la déformation dans le tissu. Ensuite, moyennant une hypothèse sur la modélisation

du tissu, on peut alors remonter au module mécanique du tissu. [70][71] Cette méthode est

utilisée en général pour imager des organes entiers dans le but de détecter des tumeurs chez

les patients,[72] ou de suivre de manière non-invasive l’évolution des propriétés mécaniques

des tissus après certains traitements.[73][74].Cette méthode a également été appliquée à des

cellules uniques.[75] Une pipette vibrant à 15 kHz est mise en contact avec une cellule et, grâce

à l’utilisation d’un algorithme rapide de détection optique, le module élastique de cisaillement

G de la cellule peut être cartographié en temps réel. Cette technique a notamment permis

d’observer la diminution du module de cisaillement G due à un traitement à la cytochalasine

B.

Une autre technique acoustique utilisée pour caractériser mécaniquement les cellules biolo-

giques est la diffusion Brillouin. Le principe de cette méthode est de tirer parti du phénomène

de diffusion Brillouin en analysant un faisceau de lumière monochromatique cohérente diffu-

sée par un matériau. Ici ce sont les fluctuations thermiques qui vont constituer l’excitation

acoustique permettant de remonter aux constantes mécaniques du système.[76][77] Depuis la

fin des années 2000, cet outil a été appliqué à l’étude des tissus biologiques.[78] L’utilisation

de cette technique a notamment permis de cartographier les propriétés mécaniques des cellules

lorsqu’elles sont soumises à un choc osmotique.[79] Le fait que la diffusion Brillouin permette

d’avoir une résolution spatiale de quelques microns dans le plan et son caractère non-invasif en

font un excellent moyen de sonder l’évolution des propriétés mécaniques des cellules, cependant

certains aspects théoriques sur la nature des constantes mesurées et l’influence potentielle de

l’indice optique sont encore des sujets de débat dans la communauté.[77][80]

La fréquence des ondes acoustique utilisée pour étudier les objets biologiques va déterminer

la longueur caractéristique des objets étudiés. Au MHz, on sonde la cellule dans son ensemble,

et au GHz et au THz on sépare les composants internes de la cellule. Grâce à ces techniques

on peut créer des images dont le contraste est basé sur les variations spatiales des propriétés

acoustiques dans l’objet étudié. Cela permet de mettre en évidence la structure des objets et
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renseigne sur les différences de rigidité entre deux points de la zone d’intérêt. On peut, dans

certaines configurations, avoir une mesure absolue des constantes mécaniques.

Ici, nous avons développé les méthodes basées sur les ondes acoustiques pour les cellules

uniques. Nous allons maintenant nous intéresser à celles disponibles pour les sphéroïdes tumo-

raux.

1.2.2 Application aux sphéroïdes tumoraux

La première utilisation des ondes acoustiques sur des sphéroïdes date de 1987, lorsque She-

rar et al. ont utilisé un dispositif de microscopie acoustique pour réaliser une image acoustique

d’un sphéroïde tumoral.[81] La microscopie acoustique est une technique qui utilise une lentille

acoustique pour focaliser les ondes acoustiques haute fréquence(jusqu’au GHz), et ainsi imager

un échantillon en utilisant les variation de propriétés mécaniques comme contraste avec une

résolution sub-micronique.[82] Ils ont ainsi pu mettre en évidence des variations de l’amplitude

du signal rétrodiffusé par des sphéroïdes entre les bords et le centre de l’agrégat qui sont corré-

lées à des changements de structure du tissu. Plus récemment, Margueritat et al. ont réalisé des

mesures de diffusion Brillouin sur des sphéroïdes afin de remonter au module d’onde longitu-

dinale de sphéroïdes tumoraux. Leurs mesures ont permis de mettre en évidence une variation

du module élastique M du sphéroïde après exposition à un traitement anti-cancéreux.[52]

Comme on l’a vu précédemment, le module mécanique mesuré dépend du type de sollicita-

tion appliquée et toutes les expériences de caractérisation mécanique sur les tissus biologiques

peuvent donner des résultats très différents en terme de module élastique selon les conditions

expérimentales. En particulier sur les sphéroïdes, le module K mesuré lors de chocs osmotiques

est de l’ordre du kPa,[41] alors que le module M mesuré par diffusion Brillouin est de l’ordre

du GPa.[52] Outre les différences liées au type de module élastique, cela vient du fait que les

sphéroïdes sont des systèmes très hétérogènes comportant de nombreuses longueurs caractéris-

tiques (cellules, biopolymères etc...) qui peuvent se traduire mécaniquement pour l’émergence

de plusieurs temps de relaxation lorsqu’on soumet le système à une excitation acoustique. Un

des moyens les plus simples pour étudier l’ensemble de ces longueurs et de ces temps caractéris-

tiques est d’exciter le système sur une large gamme de fréquences grâce à des ondes acoustiques.

C’est l’objectif du projet dans lequel s’inscrit ce travail de thèse.
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Nous allons présenter dans ce manuscrit la mise en œuvre d’un dispositif ultrason laser pour

venir caractériser mécaniquement des sphéroïdes. On va utiliser une source laser impulsionnelle

pour générer des ultrasons sur une gamme de fréquence allant de 0 à 120 MHz. On va utili-

ser une détection acoustique par interférométrie afin de mesurer les ondes acoustiques après

propagation dans les sphéroïdes tumoraux. Le traitement du signal nous permettra alors d’ob-

tenir une mesure directe de la vitesse du son et l’atténuation acoustique dans les sphéroïdes. Il

s’agit, dans l’état actuel de nos connaissances, des premières mesures directes et quantitatives

de vitesse du son et d’atténuation sur les sphéroïdes tumoraux.

Le premier chapitre de ce manuscrit portera sur les principes physiques de génération

d’ondes acoustiques par la technique ultrason laser, et sur la mise en œuvre de la détection

acoustique par interférométrie. Une fois les systèmes de génération et de détection présentés,

on présentera les méthodes d’analyse des signaux acoustiques. On détaillera notamment l’ana-

lyse en temps de vol permettant de remonter à une vitesse du son et l’analyse en ampltiude

permettant de remonter une atténuation acoustique et leur mise en œuvre sur une couche d’eau

pour calibrer notre système.

Dans le second chapitre nous présenterons dans un premier temps les sphéroïdes multicellu-

laires tumoraux utilisés dans cette étude ainsi que leur méthode de fabrication. On présentera

ensuite les résultats des mesures réalisées sur les sphéroïdes multicellulaires tumoraux.

On conclura ensuite l’étude par un chapitre où on mettra en regard ces résultats avec

les autres données disponibles afin de les discuter en s’appuyant sur des modèles théoriques

fréquemment utilisés dans la communauté. On exposera enfin les conclusions de notre étude

puis des perspectives d’approfondissement à partir de nos résultats.
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Dans ce chapitre, nous allons présenter le montage expérimental utilisé dans ce travail de

thèse.

Nous présenterons d’abord en détail le principe de génération optoacoustique utilisé pour

générer les signaux. La génération optoacoustique tire parti de l’interaction lumière-matière.

On apporte de l’énergie au matériau par le biais d’un rayonnement électromagnétique et cette

énergie est convertie en onde acoustique. Cette technique est notamment utilisée pour sonder

les propriétés mécaniques des matériaux car elle est sans contact et permet de générer des

ondes acoustiques avec une large bande passante. On présentera d’abord les différents régimes

de génération optoacoustique, puis on détaillera la mise en application de cette technique de

génération dans le cadre de notre étude.

On poursuivra en présentant la détection de déplacement par interférométrie utilisée pour

enregistrer les signaux acoustiques sur les échantillons. Notre choix s’est porté sur cette méthode

car elle permet elle aussi d’avoir une large bande passante. On s’assure ainsi d’être compatible

avec la bande passante du système de génération optoacoustique. On présentera les bases

physiques de la mesure de déplacement par interférométrie, puis on poursuivra en présentant

l’interféromètre conçu pour cette étude. On évaluera ensuite la bande passante des signaux

acoustiques générés à l’aide de ce montage expérimental.

On présentera ensuite la routine de traitement du signal utilisée sur nos signaux afin de

remonter aux propriétés mécaniques de l’échantillon étudié. Ce traitement du signal se base

sur un algorithme de décomposition des signaux acoustiques sur la famille des ondelettes de

Morlet, notamment utilisées en géologie et en sismologie pour l’analyse de signaux acoustiques.

L’algorithme de traitement du signal sera ensuite appliqué à des signaux acoustiques obtenus

sur des couches d’eau afin de tester notre système de mesure. On présentera une méthode

d’extraction de vitesse du son sur une gamme de fréquence allant de 20 à 120 MHz pour des

couches d’eau ainsi qu’une méthode d’extraction basée sur la transformée de Fourier pour les

fréquences entre 0 et 20 MHz. On présentera aussi une méthode d’analyse de l’amplitude des

signaux acoustiques mesurés avec pour objectif d’extraire une atténuation acoustique.
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2.1 Génération d’ultrasons par méthode optoacoustique

La génération d’ondes acoustiques à l’aide d’ondes électromagnétiques a été étudiée pour la

première fois par Bell lorsqu’il a mis au point son photophone.[83] Une expérience et un modèle

pour la génération d’ondes acoustiques à l’aide d’un laser dans une plaque d’aluminium seront

ensuite proposés par White en 1963.[84]

La génération optoacoustique se base sur l’interaction entre une impulsion électromagné-

tique et le matériau dans lequel on souhaite générer l’onde acoustique. L’énergie lumineuse

déposée sur la surface est convertie, par le biais de divers mécanismes, en déplacement. Le

mécanisme de conversion d’énergie dépend de la puissance par unité de surface (fluence) dé-

posée dans le matériau et des propriétés du matériau. Pour de faibles fluences, le matériau va

se dilater ce qui va générer des contraintes mécaniques : c’est ce qu’on appelle le régime ther-

moélastique. Pour des quantités d’énergies importantes, le matériau est vaporisé et éjecté de

la surface ce qui va générer des contraintes à l’endroit où le matériau est enlevé. C’est ce qu’on

appellera le régime d’ablation ou régime plasma. Cette technique de génération a l’avantage de

générer sans contact des ondes acoustiques avec large spectre fréquentiel qui sont nécessaires

pour cette étude.

Les travaux de revue de S. Manohar et D. Razansky[85] et de V. Gusev et al.[86] résument

l’état de l’art actuel sur la génération d’ondes acoustiques à l’aide d’ondes électromagnétiques.

Cette méthode est notamment utilisée en test non-destructifs sur des métaux ou d’autres

solides, afin de détecter des défauts. Elle peut aussi permettre de sonder la structure interne

des matériaux comme par exemple des échantillons de roches.[87] Elle permet également la

caractérisation de couches minces, comme par exemple une surface recouverte d’un composite

de nanofils de nitride et de polymères.[88] Les lasers impulsionnels peuvent également être

utilisés comme source d’ultrasons en microscopie acoustique.[89]

Dans les sous-sections suivantes, nous allons présenter le régime thermoélastique, le régime

d’ablation, puis nous allons présenter les caractéristiques de la source optoacoustique que nous

avons utilisée.
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2.1.1 Génération en régime thermoélastique

En figure 2.1. on illustre la génération en régime thermoélastique : le matériau absorbe le

rayonnement électromagnétique impulsionnel, ce qui provoque une élévation de température

dans la zone irradiée (1). Cette élévation de température locale provoque une dilatation ther-

mique et génère des contraintes mécaniques (2). La relaxation de ces contraintes mécaniques

entraîne la génération d’une onde acoustique (3). Dans ce régime, l’absorption du rayonnement

Figure 2.1 – Illustration du principe de la génération en régime thermoélastique.

électromagnétique ne change pas les propriétés du matériau. L’ensemble de l’énergie absorbée

va provoquer une dilatation du matériau dont l’amplitude sera déterminée par le coefficient de

dilatation linéaire Λ du matériau considéré. Les caractéristiques de l’onde acoustique générée

vont également dépendre des propriétés optiques, mécaniques et thermiques du matériau, telles

que son indice optique nopt à la longueur d’onde optique λopt , la vitesse du son du matériau

V et sa diffusivité κ. Tous ces paramètres vont influer sur la forme des signaux acoustiques

générés.

Pour modéliser ce type de génération, il faut décrire l’absorption du rayonnement électro-

magnétique par le matériau et son effet sur la distribution de température du matériau. Le

modèle thermique le plus simple néglige les effets de la diffusion thermique et relie l’élévation

de température du matériau à la quantité d’énergie absorbée[90] :

∆T (x, t) =

∫ t

0

Q(x, t)

ρCp

f(t′)dt′ (2.1)

où ρ est la densité du matériau, Cp sa capacité calorifique et Q(x, t) correspond à l’énergie

thermique apportée par l’impulsion laser. Q(x, t) va dépendre de l’indice optique du matériau
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nopt, ce qui va déterminer la quantité de rayonnement effectivement absorbée ainsi que la

profondeur de pénétration du rayonnement. f(t) est le profil temporel de l’impulsion lumineuse.

Une fois qu’on a déterminé la distribution de température dans le matériau, on peut calculer le

déplacement. Pour calculer le déplacement on commence par poser l’équation de conservation

de la quantité de mouvement :

∂

∂t
ρv +∇ · σ = 0 (2.2)

où ρ est la densité du matériau et v la vitesse de l’élément de volume considéré. On considère

ici qu’aucune force extérieure ne s’applique sur l’élément de volume. Pour obtenir une équation

sur le vecteur déplacement u, il nous faut une relation entre le déplacement et le tenseur des

contraintes σ. Les gradients de température vont générer des contraintes qu’on modélise en

modifiant la relation déformation-contrainte du matériau pour y ajouter un terme qui dépend

des variations de température. Ainsi, la loi de comportement déformation-contrainte s’écrit :

σ = C : ǫ− (C : α)T (2.3)

où ":" représente le produit tensoriel doublement contracté et où ǫ est le tenseur des déforma-

tions du matériau, qui s’écrit :

ǫij(x, t) =
1

2
(
∂ui
∂xj

+
∂uj
∂xi

) (2.4)

où ui est la projection orthogonale du vecteur déplacement u suivant le vecteur xi. Le tenseur

des contraintes représente les efforts mécaniques que subit un élément de volume du matériau

suivant chaque direction de l’espace. Si on injecte l’équation 2.3 dans l’équation 2.2 on obtient :

ρ
∂2u

∂t2
+∇ · (C : ǫ) = ∇ · [C : αT ] (2.5)

On peut voir que cette équation comporte un terme associé au déplacement généré par le

gradient de température ∇ · [C : αT ]. On peut alors résoudre cette équation en y injectant

l’équation 2.4 et obtenir le déplacement u en fonction du temps en tout point de l’espace.

Un autre aspect important des sources optoacoustiques est leur directivité, c’est-à-dire la
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Figure 2.2 – Diagramme de directivité des ondes de compression (traits pleins) et de cisaille-
ment (traits pointillés) pour une génération surfacique en régime thermoélastique (adapté du
manuscrit de thèse de S. Raetz [91])

dépendance angulaire de l’amplitude acoustique rayonnée par une source. Le diagramme de

directivité des ondes de compression générées par une source thermoélastique est représenté

en trait plein en figure 2.2. Ce diagramme est obtenu en modélisant la source thermoélastique

comme un dipôle de forces orienté parallèlement à la surface de génération. On peut voir que

l’énergie acoustique se répartit principalement dans deux lobes centrés à un angle de 60°par

rapport à la normale à la surface de génération.[91]

Comme dit précédemment, il existe des modélisations plus raffinées pour les équations

thermiques et mécaniques. Le choix de modélisation va notamment dépendre des propriétés

du matériau considéré. Par exemple, pour un matériau où la diffusion thermique a un temps

caractéristique très long par rapport à la durée de l’impulsion laser utilisée, on pourra né-

gliger la diffusion thermique. On peut également considérer que la source optoacoustique est

une source surfacique si la profondeur de pénétration optique est très faible par rapport aux

longueurs d’ondes acoustiques générées. En revanche, si on utilise un matériau transparent ou

un semi-conducteur le modèle devra être adapté en conséquence. Un lecteur intéressé par une

modélisation complète de ce type de phénomène peut se référer aux travaux de thèse de S.

Raetz pour plus de précisions.[91]

En figure 2.3, on représente l’amplitude en fonction du temps pour un signal acoustique

enregistré en régime thermoélastique dans une plaque d’aluminium de 3 mm. Vers 0.43 µs

on peut voir un pic dans le signal qui correspond à l’arrivée de la composante longitudinale

de l’impulsion acoustique générée dans le matériau (cadre pointillé). On appellera ce pic la

composante L. On observe une "marche" vers 1 µs. La marche, représentée par un T sur

la figure, correspond à la composante du déplacement normal au niveau de la surface dû à
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Figure 2.3 – Signal acoustique généré par une source laser focalisée ponctuellement sur une
plaque d’aluminium

la conversion de l’onde transverse générée dans le matériau par la source optoacoustique en

onde longitudinale au niveau de la surface du matériau. Le second pic, représenté par un 3L,

observé vers 1.2 µs en figure 2.3 correspond à la composante longitudinale ayant réalisé 3 trajets

dans la couche de métal avant d’être détectée. Les deux composantes longitudinales L et 3L

se propagent à la vitesse du son longitudinale vL tandis que la composante T a traversé le

système à la vitesse du son transverse vT qui est généralement moins élevée que la vitesse du

son longitudinale.[90]

2.1.2 Génération en régime d’ablation

Figure 2.4 – Illustration du principe de la génération en régime d’ablation.

En figure 2.4 on illustre le principe de la génération optoacoustique en régime d’ablation.

Si la fluence du faisceau laser incident dépasse un certain seuil, la température du matériau

va s’élever au dessus de la température de fusion (1). Si on continue à augmenter la puis-
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Figure 2.5 – Diagramme de directivité des ondes de compression(traits pleins) et de cisaille-
ment(traits pointillés) pour une génération surfacique en régime d’ablation(adapté du manus-
crit de thèse de S. Raetz [91])

sance lumineuse, on va provoquer la fusion puis la vaporisation d’une couche de matériau en

surface(2).[92] L’expulsion de matière de la surface de l’échantillon va générer un déplacement

similaire à celui généré par un piston(3).

Le diagramme de directivité des ondes de compression générées par une source en régime

d’ablation est représenté en trait plein en figure 2.5. Ce diagramme est obtenu en considérant

la source comme une force appliquée suivant la normale à la surface de génération. Dans ce cas,

le maximum d’énergie acoustique est rayonné coaxialement à la normale. L’énergie rayonnée

diminue graduellement au fur et à mesure que l’on s’éloigne de la normale à la surface et atteint

zéro à 70°par rapport à la normale à la surface de génération.

En figure 2.6 on peut voir l’amplitude en fonction du temps pour quatre signaux acoustiques

enregistrés dans une plaque d’aluminium pour quatre fluences différentes : 200 MW/cm2, 300

MW/cm2, 400 MW/cm2 et 600 MW/cm2. Pour une fluence de 200 MW/cm2 on retrouve les

caractéristiques principales des signaux en régime thermoélastique, c’est-à-dire le pic L et la

marche due à la composante transverse T . Le pic L a cependant une amplitude bien plus élevée

qu’en régime thermoélastique et une augmentation de la puissance lumineuse déposée augmente

l’amplitude du pic L sans augmenter l’amplitude de la marche associée à la composante T . On

a donc une superposition d’une génération thermoélastique due à la dilatation thermique et une

génération en ablation due à la vaporisation d’une partie du matériau à l’interface.[92] L’effet

"piston" du régime d’ablation génère significativement plus de déplacement dans la direction

normale à la surface que la dilatation thermique ce qui fait que, pour les puissances lumineuses

élevées où on vaporise beaucoup de matériau, on peut négliger le régime thermoélastique.[92]
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Figure 2.6 – Exemples de signaux acoustiques issus de l’étude de Murray et al. [92] générés
en régime d’ablation dans un échantillon d’aluminium de 6 mm d’épaisseur pour des puissances
de 200 MW/cm2(a), 300 MW/cm2(b), 400 MW/cm2(c) et 600 MW/cm2 (d).

Le régime d’ablation présente l’intérêt de permettre la génération d’amplitudes de déplacement

normal bien plus importantes que le régime thermoélastique. Mais ce gain se fait au prix d’une

dégradation de l’échantillon dans lequel on génère le signal.

2.1.3 Dispositif expérimental de génération d’impulsions acoustiques

Pour notre montage expérimental, nous avons choisi de travailler proche du régime d’abla-

tion. Ce choix est dû à nos contraintes en termes de rapport signal/bruit et à notre système

de détection qu’on présentera dans la suite. Nous avons utilisé un laser Nd:YAG doublé à une

longueur d’onde de 532 nm. Les impulsions laser ont une largeur temporelle de 2.9 ns et un

taux de répétition de 30 Hz. Le spot de génération a un diamètre de 1 mm. Nous avons fait

varier l’énergie déposée entre 10 mJ/impulsion et 25 mJ/impulsion. Cette intervalle s’explique

par le fait qu’après plusieurs tirs l’état de surface du spot de génération se dégrade et né-

cessite davantage de puissance pour obtenir le même rapport signal/bruit. La fluence utilisée

varie donc de 100 MW/cm2 à 275 MW/cm2. La matériau utilisé pour la génération de signaux
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acoustiques dans l’ensemble de ce manuscrit est l’aluminium.

Afin de discuter précisément du contenu fréquentiel de nos signaux, il est nécessaire de

détailler également la méthode de détection utilisée. Avant cela, on peut cependant estimer

une limite haute pour le contenu fréquentiel à partir des paramètres du laser et du matériau

de génération. La largeur temporelle de l’impulsion acoustique τa se calcule de la manière

suivante[93] :

τa =
√

τ 2L + τ 2l (2.6)

(2.7)

avec :

τl =
1

βvL
(2.8)

où τL est la largeur temporelle de l’impulsion laser et τl le temps que l’onde acoustique met

à traverser la source optoacoustique. β est l’inverse de l’épaisseur de pénétration optique du

rayonnement dans le matériau et vL la vitesse du son des ondes longitudinales dans le matériau.

Pour de l’aluminium, β = 1.5 · 108 m−1 et vL = 6400 m/s, on obtient donc τl = 0.001 ns et

τL = 2.9 ns ce qui correspond à une bande passante de l’ordre de f = 1
τa

= 340 MHz. Donc,

notre système devrait générer des impulsions acoustiques de 2.9 ns et avoir une bande passante

de génération de 340 MHz. Cependant cette valeur dépend également de l’état de surface du

matériau de génération. En effet, si des rugosités de surface sont présentes elles vont générer

de la diffraction, ce qui affectera les hautes fréquences lors de la génération. Il peut également

également y avoir de la diffraction pendant la propagation due à la taille des grains dans le

bloc d’aluminium si ce dernier est polycristallin.[93]
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2.2 Détection par interférométrie

Dans la section précédente nous avons détaillé la solution technique choisie pour géné-

rer des impulsions acoustiques ultrasonores à large contenu fréquentiel. Pour la détection des

impulsions acoustiques, on aurait pu choisir d’utiliser un hydrophone ou un autre capteur pié-

zoélectrique. Cependant, notre objectif de sonder les propriétés mécaniques des échantillons sur

une large gamme de fréquences fait que les dispositifs piézoélectriques ne sont pas les meilleurs

candidats à cause de leur bande passante limitée.[94] Un autre point critique est qu’on souhaite

pouvoir prendre des images en vue de dessus durant les expériences notamment afin de pouvoir

repérer visuellement les sphéroïdes dont le diamètre est généralement de quelques centaines

de microns. Les transducteurs piézoélectriques n’étant généralement pas transparents,[95][96]

nous avons préféré nous tourner vers d’autres solutions.

Le dispositif de génération présenté en section 2.1.3 a une bande passante théorique de

340 MHz et la littérature présente les méthodes optiques de détection du déplacement comme

ayant une bande passante plus importante que les autres types de capteurs.[94][96] Le principe

est d’utiliser une onde électromagnétique pour détecter le passage de l’onde acoustique dans le

matériau. La technique optique que nous avons choisie est l’interférométrie, car elle répondait

aux deux critères principaux de cette étude : une large bande passante et une possibilité de

rendre le détecteur partiellement transparent.[96] Cette technique se base sur la modulation

d’intensité lumineuse due aux interférences entre deux faisceaux de lumière cohérente. Dans

la suite nous allons développer le principe de mesure ainsi que sa réalisation dans le cadre du

montage expérimental ultrason laser.

2.2.1 Principes de détection de déplacement par interférométrie

La mesure par interférométrie sur base sur le phénomène d’interférences. Les interférences se

produisent lorsque deux faisceaux de lumière cohérente sont superposés sur un chemin optique

donné. S’ils ont la même polarisation, alors l’intensité du champ résultant va dépendre de la

différence de phase entre les deux faisceaux en suivant la relation [96] :

Iinterf = I1 + I2 + 2
√

I1I2 cos(∆φ) (2.9)
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où I1 et I2 sont respectivement l’intensité du premier et du second faisceau. La différence de

phase entre les deux faisceaux ∆φ s’exprime :

∆φ = φ1 − φ2 =
2πn(l1 − l2)

λopt
=

2πnδl

λopt
(2.10)

où n est l’indice optique du milieu de propagation, l1 et l2 les longueurs de chemin optique

des 2 faisceaux et λopt la longueur d’onde du faisceau utilisé. Si δl varie au cours du temps

alors, alors l’intensité lumineuse Iinterf va également varier. Donc en suivant la variation de

temporelle de Iinterf on peut remonter à la variation temporelle de δl. C’est sur ce principe que

se base la mesure par interférométrie.

Un interféromètre est un dispositif permettant de générer des interférences à partir d’une

source lumineuse et de mesurer les caractéristiques de ces interférences. On classifie les inter-

féromètres selon 3 critères spécifiques :

— homodyne/hétérodyne : Les interféromètres homodynes font interférer deux faisceaux

lumineux à la même longueur d’onde. Dans un interféromètre hétérodyne on utilise gé-

néralement un dispositif optique pour décaler légèrement la fréquence d’un des faisceaux

ce qui va induire un déphasage supplémentaire.

— à chemin commun/à chemins multiples : Les interféromètres à chemin commun sont

ceux pour lesquels les interférences sont générées grâce au déphasage entre les réflexions

multiples d’un même faisceau initial sur un chemin optique unique. Pour les interféro-

mètres à chemins multiples le déphasage est généré en séparant les deux faisceaux sur

des chemins optiques distincts de longueurs différentes. Un exemple classique d’interfé-

romètre à chemin commun est l’inteféromètre de Sagnac. Un exemple d’interféromètre

à chemin multiple est l’interféromètre de Michelson.[97]

— à division de front ou à division d’amplitude : Les interféromètres à division d’amplitude

sont les dispositifs où l’onde lumineuse initiale est divisée en plusieurs faisceaux. Les

interféromètres à division d’amplitude sont les dispositifs où l’interférence est obtenue à

partir d’un seul faisceau. Les fentes d’Young sont un dispositif à division du front d’onde

et l’interféromètre de Mach-Zehnder est un dispositif à division d’amplitude.[97]

Dans notre cas, on va s’intéresser spécifiquement aux interféromètres utilisés pour pouvoir

mesurer des déplacements acoustiques. De nombreuses méthodes de détection de déplacement
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par interférométrie ont été développées en se basant, par exemple, sur les interféromètres de

Michelson, de Mach-Zehnder et de Sagnac.[97][98][99]. Notre choix s’est porté sur le Michelson

car il a une structure plus simple que les autres familles d’interféromètres mentionnées.[97]

Il conserve cependant les propriétés importantes pour les expériences que nous souhaitons

réaliser. Il peut disposer d’une sensibilité de l’ordre du nanomètre sur l’ensemble de la gamme

de fréquences étudiées.

Photodétecteur

Laser

Mech

Mref

LS

l1

l2

δl

Figure 2.7 – Schéma d’un interféromètre de Michelson utilisé pour la mesure de déplacement.
LS : Lame séparatrice, Mref : miroir de référence, Mech : miroir échantillon

En figure 2.7 on représente la configuration la plus simple d’un interféromètre de Michelson

pour la mesure de déplacement. Le faisceau initial est séparé en deux au niveau d’une lame

séparatrice. Le premier faisceau se réfléchit sur la lame séparatrice(LS), se propage jusqu’au

miroir Mref . Le faisceau se réfléchit sur le miroir Mref et retourne vers la lame séparatrice. Une

partie de l’intensité est alors transmise par la séparatrice et se dirige vers le photodétecteur.

Dans le second chemin, le faisceau est transmis par la séparatrice à l’aller puis réfléchi par cette

dernière au retour après réflexion sur le miroir Mech. Les deux faisceaux sont ensuite réunis et

envoyés sur un photodétecteur qui va mesurer l’intensité lumineuse du faisceau résultant. Pour

mesurer un déplacement il faut alors coupler un des deux miroirs au déplacement à mesurer.

Mech, le miroir "échantillon", sera couplé au déplacement δl. Le miroir Mref , miroir de référence,

sera supposé fixe.

Si on considère un interféromètre de Michelson à 2 bras de longueurs égales (ou dont la

différence de longueur est faible devant la longueur de cohérence du laser), fixes, éclairés par un

faisceau parfaitement collimaté, on peut utiliser l’équation 2.9 pour tracer l’intensité Iinterf en
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fonction de la différence de longueur entre les deux bras de l’interféromètre. En figure 2.8, on
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Figure 2.8 – Courbe de fonctionnement d’un interféromètre de Michelson pour une source
ayant une longueur d’onde de 633 nm

représente l’intensité normalisée Iinterf

Imax
en fonction du déplacement δl du miroir Mech (voir figure

2.7). On a délimité arbitrairement la zone linéaire comme une zone large d’un quart de longueur

d’onde centrée sur la quadrature (pointillés). Pour un laser He:Ne cela représente une largeur

δlin d’environ 180 nm. Si on fait varier δl, l’intensité lumineuse va varier entre 0 et Imax. Si on

est proche de la quadrature, c’est-à-dire un déphasage de π/4 entre les deux faisceaux et une

intensité de Imax/2, alors la relation déplacement-intensité lumineuse pourra être approximée

par une relation linéaire. La gamme dynamique de l’interféromètre est alors définie comme

étant la gamme de déplacement sur laquelle l’interféromètre reste en zone linéaire. Idéalement,

l’interféromètre au repos se trouve donc à la quadrature et mesure des déplacements dont

l’amplitude est comprise dans sa gamme linéaire. Dans la suite nous allons présenter notre

réalisation technique de l’interféromètre de Michelson pour la détection d’ondes acoustiques.

2.2.2 Interféromètre de Michelson Stabilisé

En figure 2.9 on présente le schéma de l’interféromètre de Michelson que nous avons utilisé

pour la mesure d’ondes acoustiques. La source laser utilisée est un laser He:Ne continu stabilisé

en amplitude à une longueur d’onde de 632 nm avec une puissance de 1,5 mW et une longueur

de cohérence de 3 m. Le faisceau est envoyé vers un cube polarisant sur lequel sont montées une

lame mi-onde(LM) sur la face d’entrée du faisceau et deux lames quart d’onde(LQ) sur chaque

face de sortie. L’ensemble remplit le même rôle que la lame séparatrice décrite en figure 2.7. Le
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Laser vert Laser rouge

PID

PD

PZT

LM

LQ

Aluminium

P

Figure 2.9 – Schéma complet de l’interféromètre de Michelson pour la mesure de signaux
acoustiques dans une plaque de métal
P : polariseur
LQ : Lame Quart d’onde
LM : Lame Mi-onde
PD : Photodétecteur
PID : Correcteur Proportionnel Intégral Dérivé
PZT : Transducteur Piézoélectrique

cube sépare le faisceau initial en deux faisceaux de polarisations orthogonales. L’avantage du

cube polarisant associé à la lame mi-onde est qu’il permet de choisir la répartition d’intensité

entre les deux bras ce qui nous permettra de maximiser l’intensité lumineuse en sortie de

l’interféromètre.

Le rôle des lames quart d’onde est de faire tourner le plan de polarisation de π/4 lors du

premier passage des faisceaux. Lors de leur retour après réflexion, leur plan de polarisation

tourne à nouveau de π/4 ce qui veut dire que les polarisations des faisceaux au retour dans le

cube sont orthogonales à celles de départ. Au retour, le faisceau initialement transmis par le

cube est donc réfléchi et le faisceau initialement réfléchi est cette fois transmis. Les 2 faisceaux
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sont donc réunis. Les polarisations des deux rayons sont encore orthogonales à ce stade, il faut

donc utiliser un polariseur(P) pour projeter leurs deux polarisations dans le même plan afin

de pouvoir observer une interférence. Puisqu’il s’agit d’une projection et non d’une rotation du

plan de polarisation on perd 50 % de la puissance de chaque faisceau à cette étape.

Après le polariseur, les faisceaux sont focalisés sur une photodiode. La photodiode a une

bande passante de 0 à 350 MHz ce qui est compatible avec la gamme fréquentielle de 340 MHz

du signal acoustique présenté en section 2.1.3. Le signal est échantillonné et digitalisé par une

carte d’acquisition Gagescope EON avec une fréquence d’acquisition maximale de 1 GHz.

Si, en théorie, la seule source de variation d’intensité lumineuse devrait être le déplacement

du miroir échantillon dû à l’onde acoustique, l’intensité lumineuse fluctue en fait de manière

importante au cours du temps à cause de variation de température et du bruit acoustique

généré par l’environnement. Il faut donc stabiliser l’interféromètre pour qu’il fonctionne près

de la quadrature et qu’on puisse enregistrer des signaux acoustiques. Pour résoudre ce problème

on stabilise l’interféromètre à l’aide d’un correcteur Proportionnel-Intégral-Dérivé(PID) et d’un

transducteur piézoélectrique(PZT). Le transducteur piézoélectrique utilisé a une fréquence de

résonance de 5 kHz et une course de 9 µm. Cela permet de filtrer toutes les fluctuations de

longueur du bras de référence d’une fréquence inférieure à 5 kHz. On fixe le miroir du bras de

référence de l’interféromètre de Michelson sur le transducteur piézoélectrique. On va utiliser

le PID pour commander sa position au cours du temps afin de compenser les fluctuations de

longueur des bras de l’interféromètre et le maintenir sur un point de fonctionnement proche de

la quadrature. [97][100]

En figure 2.10, on illustre le principe de régulation du correcteur PID. La tension en sortie de

la photodiode Umes est utilisée comme tension d’entrée du correcteur. La tension est envoyée

à un comparateur qui la compare à une valeur de consigne Ucons fixe qu’on a déterminée

en réglant l’interféromètre à la quadrature. La tension de sortie du comparateur est l’erreur

e = Umes − Ucons, c’est-à-dire l’écart entre la tension de consigne et la tension mesurée. Cette

erreur est envoyée à l’étage de correction comprenant les correcteurs proportionnel (P), intégral

(I) et dérivé (D). En sortie de l’étage de correction, la tension de sortie Uout est envoyée au

transducteur piézoélectrique(PZT) qui contrôle la position du miroir Mref .
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Figure 2.10 – Schéma de fonctionnnement du correcteur PID appliqué à notre système
PD : Photodétecteur de l’interféromètre
PZT : Transducteur Piézoélectrique
Mref : Miroir de référence de l’interféromètre

La tension de sortie Uout du PID est calculée de la manière suivante[101] :

Uout = Pe+ I

∫

edt+D
de

dt
(2.11)

Le terme proportionnel(P) effectue une correction simple en amplifiant l’erreur e d’un facteur

P. Mais cette correction est rarement satisfaisante car elle n’assure pas que l’erreur statique

soit nulle, c’est-à-dire que l’erreur e tende vers zéro pour un temps infini. Dans notre cas

c’est un critère important puisque l’interféromètre doit rester proche de la quadrature. Nous

avons donc ajouté un terme de correction intégrale I qui intègre e sur un certain intervalle

de temps. De ce fait, si le signal subit des fluctuations basse fréquence autour de la valeur

de consigne Ucons, la correction intégrale aura une contribution plus élevée et fera tendre e

vers zéro. Le terme dérivée lui joue plutôt le rôle d’un filtre haute fréquence et corrige les

variations rapides puisqu’il suit la dérivée du signal. Il est nécessaire de trouver le bon jeu de

valeurs pour les coefficients du PID pour assurer la stabilité de l’interféromètre le temps de

l’acquisition de nos signaux. Ces coefficients ont été déterminés de manière empirique car ils

dépendent fortement de l’environnement. Par exemple, le réglage du PID ne sera pas le même

si le laser de génération est éteint ou non car le bruit du système d’alimentation a un impact
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sur la stabilité de l’interféromètre. Afin de s’assurer que la correction fonctionne bien le signal

de l’interféromètre est systématiquement affiché sur un oscilloscope dédié durant les mesures.

Maintenant que nous avons présenté les systèmes de génération et de détection on peut

commencer à discuter des signaux acoustiques enregistrés sur le montage. Dans la partie sui-

vante nous allons analyser la structure des signaux acoustiques enregistrés sur une plaque de

métal.

2.2.3 Mesure de signal sur une plaque d’aluminium et traitement du

signal
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Figure 2.11 – Signal acoustique complet enregistré sur la plaque d’aluminium de 3 mm

En figure 2.11 on a tracé le signal acoustique enregistré sur une plaque d’aluminium de 3

mm. On peut y voir le pic longitudinal L, la composante T et le pic 3L déjà mis en évidence

en figure 2.3. On peut également observer d’autres pics longitudinaux régulièrement espacés

en temps qui correspondent aux allers-retours de la composante longitudinale dans la couche

d’aluminium(voir flèches).

En figure 2.12a on peut observer le signal déjà présenté en figure 2.3 avec les composantes

L, T et 3L . En figure 2.12b on présente spécifiquement le pic longitudinal L du signal dont on

peut extraire la largeur à mi-hauteur τ expa qui est ici de 10 ns. Or, si on reprend l’équation 2.6

présentée en section 2.1.3, on obtient une largeur à mi-hauteur de l’impulsion acoustique[93] :

τa = 2.9ns (2.12)
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Figure 2.12 – a) Début d’un signal typique enregistré dans la plaque d’aluminium avec mise
en évidence des différentes composantes acoustiques mentionnées en partie 2.1.1. b) Zoom sur
le pic longitudinal L dans le signal enregistré sur la plaque d’aluminium

Comme précisé en section 2.1.2, la largeur temporelle de l’impulsion acoustique générée peut

notamment être affectée par l’état de surface. Dans notre cas, on sait que l’état de surface de la

plaque d’aluminium était dégradé. En effet, un bon état de surface est difficile à maintenir car

on travaille proche du régime d’ablation. Cette dégradation va générer de la diffraction pour les

longueurs d’ondes proches de la taille caractéristique des rugosités de la surface de génération.

En figure 2.13a on représente le module de la transformée de Fourier du signal complet. On

se limite ici à la gamme de fréquence 0-20 MHz car au delà les composantes ont une amplitude

très faible. Le pic le plus important se situe à une fréquence de 0.77 MHz. Le second pic

remarquable est un pic vers 1.16 MHz d’amplitude 2 fois moins élevée que le pic à 0.77. On

observe également des lobes de faibles amplitudes comprenant eux même des pics régulièrement

espacés d’environ 1.2 MHz. La plaque d’aluminium dans laquelle le signal a été enregistré avait

une épaisseur de 3 mm. La fréquence de résonance mi-onde fr d’une plaque de métal de 3mm

pour des ondes longitudinales se calcule comme :

fr =
VL
2d

(2.13)

où VL est la vitesse du son des ondes longitudinales dans le métal et d l’épaisseur de la plaque.

Dans le cas de notre plaque d’aluminium, si on prend une vitesse de 6400 m/s[102], on obtient

une fréquence fr = 1.07 MHz. Cela veut dire que le pic fondamental sera situé à cette fréquence
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dans le spectre et que les harmoniques seront distants de fr en fréquence. Cette fréquence est

assez proche du lobe à 1.16 MHz observé en figure 2.13a. On peut donc supposer qu’on observe

la résonance mi-onde du métal et ses harmoniques.

En figure 2.13b on représente le module de la transformée de Fourier du pic L. Dans ce cas

on observe une seule composante dominante. Cette composante a une bande passante à 1/e2

de 75 MHz ce qui est cohérent avec la largeur de pic τa mesurée dans le signal.
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Figure 2.13 – a)Spectre du signal complet de 0 à 40 MHz b)Spectre du pic L dans le signal
de plaque

Le pic dominant à une fréquence de 0.77 MHz en figure 2.13a ne correspond pas à une

résonance mi-onde de la composante longitudinale ou de la composante transverse et nous

n’avons pas pu le relier clairement à un mécanisme physique ou un type d’onde particulier. Ce

n’est cependant pas un problème puisqu’on verra dans la suite que cette composante ne gênera

pas notre analyse.

Maintenant qu’on a caractérisé la génération d’ondes acoustiques dans la plaque de mé-

tal seule, on peut modifier le montage expérimental afin de pouvoir enregistrer des signaux

acoustiques à travers des fluides afin, plus tard, de pouvoir mesurer des signaux acoustiques à

travers des sphéroïdes qui doivent être immergés. Dans la section suivante, on va commencer

par présenter la modification du montage permettant les mesures dans les fluides. On pré-

sentera ensuite les mesures d’ondes acoustiques réalisées sur des couches d’eau. Pour finir on

présentera notre méthode d’extraction de la vitesse du son.
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2.3 Calibration et Traitement du signal

Dans cette section, nous allons présenter la version modifiée du montage permettant de

réaliser des mesures dans des couches d’eau ainsi que les mesures réalisées sur des gouttes

d’eau pour calibrer le système et tester la configuration de mesure en environnement liquide.

Dans un premier temps, nous allons présenter la lamelle de verre qui a été fabriquée afin

de permettre les mesures sur des échantillons biologiques. Après avoir présenté et analysé les

signaux obtenus sur une couche d’eau nous présenterons les procédés de traitement du signal

et les résultats de mesures de vitesses du son avec notre système.

2.3.1 Lamelle de verre traitée et montage pour les mesures ultrason

laser dans l’eau.

Les signaux présentés dans la partie précédente ont été obtenus sur une plaque d’alumi-

nium. Le miroir échantillon de l’interféromètre était alors la face polie supérieure de la plaque

d’aluminium. Si on souhaite mesurer des signaux à travers une couche d’eau ou un sphéroïde

il nous faut un nouvel élément réfléchissant qui fasse office de miroir et qu’on puisse coupler

mécaniquement aux échantillons, tout en conservant une transparence suffisante pour pouvoir

observer l’échantillon lors de la compression. Nous avons choisi de fabriquer une lamelle semi-

réfléchissante à partir d’une lamelle couvre-objet de 12 mm de diamètre et d’environ 150 µm

d’épaisseur. Afin d’obtenir un compromis optimal entre la puissance lumineuse disponible pour

l’interféromètre et la lumière utilisable pour repérer l’échantillon sur le montage, la lamelle a

été recouverte d’un ensemble de couches diélectriques permettant de réfléchir l’ensemble des

longueurs d’onde inférieures à celle du laser He:Ne de l’interféromètre(i.e. un filtre passe-bas

avec une fréquence de coupure de 633 nm).

En figure 2.14, on représente la courbe de transmission du revêtement diélectrique. Ce

revêtement a été conçu et réalisé par E. Barthélémy-Mazot et B. Sassolas au Laboratoire des

Matériaux Avancés(LMA-IP2I). En figure 2.15 on a représenté le montage pour la mesure

ultrason laser sur une couche d’eau. La lamelle de verre est fixée à l’aide d’un tube creux sur

un bras qui est lui même fixé au bâti du microscope et dont la position verticale est réglable à

l’aide d’une vis micrométrique. En haut du bâti, nous avons monté la caméra CCD permettant
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Figure 2.14 – courbe de transmission de la lamelle du miroir échantillon de l’interféromètre.
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Figure 2.15 – Montage pour les mesures ultrasons laser dans l’eau

de visualiser l’échantillon au travers de la lamelle. On peut contrôler la position verticale de la

platine sur laquelle est placée l’échantillon à grâce à un moteur Thorlabs Z825B. On a également

ajouté un objectif 4X sur le trajet de la sonde pour focaliser le spot laser de l’interféromètre afin

que son diamètre soit plus petit que celui de la zone de contact entre le sphéroïde et la lamelle

de verre. Nous avons mesuré un diamètre de 70 µm pour le spot sonde. Dans les travaux de

compression entre des plaques parallèles, Marmottant et al. ont observé des surfaces de contact

représentant plus de 75% du diamètre pour des compression de 27%.[40] Les sphéroïdes les

plus petits que nous ayons mesurés ont un diamètre de 250 µm. En se basant sur ces ordres
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de grandeurs on peut supposer que même pour de faibles taux de compression, une partie

significative du spot recouvre la zone de contact verre/sphéroïde et non le fluide adjacent, ce

qui permet de réaliser la mesure de vitesse. Il est difficile l’estimer par le biais d’un modèle de

type Hertz car on ne connaît pas le module d’Young du sphéroïde, ni la force appliquée par

la lamelle sur le sphéroïde. Pour pouvoir mesurer le diamètre de nos échantillons nous avons

calibré notre système en plaçant une lamelle de Malassez dans le champ de la caméra.

Afin de pouvoir réguler la température nous avons conçu un système de contrôle de tem-

pérature pour la cuve de mesure. La température du fluide dans la cuve est mesurée par une

résistance PT100. Cette dernière est connectée à un contrôleur PID fonctionnant de façon simi-

laire à celui présenté en figure 2.10. Le contrôleur PID prend en entrée la tension aux bornes de

la résistance PT100 qui est proportionnelle à sa température. Le PID mesure l’écart à la valeur

de consigne et corrige l’erreur en alimentant une résistance chauffante Thorlabs HT10K collée

à la paroi externe de la cuve cylindrique en aluminium dans laquelle on place les échantillons.

Dans la partie suivante on va présenter les mesures ultrasons laser réalisées sur ce montage.

2.3.2 Signaux dans une couche d’eau

Les signaux présentés dans cette partie ont été enregistrés sur des couches d’eau de diffé-

rentes épaisseurs. Le but de ces expériences étant de calibrer le système de mesure.
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Figure 2.16 – (a) Signal acoustique complet enregistré à travers une couche d’eau.(b) Zoom sur
les deux premières microsecondes du signal où on a mis en évidence l’ensemble des composantes
longitudinales

En figure 2.16a, on présente le signal complet enregistré au travers d’une couche d’eau
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Figure 2.17 – (a)Module de la transformée de Fourier d’un signal acoustique enregistré à
travers une couche d’eau.(b) Spectre du premier pic longitudinal sur un signal dans de l’eau à
20°C

d’environ 400 µm d’épaisseur. La forme du signal est légèrement différente de celle obtenue

sur la plaque de métal seule. On peut observer des oscillations qui sont la composante la plus

importante du signal complet et dont la période est proche d’une microseconde. Vers 1 µs on

peut voir l’arrivée de plusieurs pics. Le premier pic longitudinal L correspond à la composante

longitudinale du signal acoustique qui a traversé directement la couche de métal, la couche

d’eau et la lamelle de verre après avoir été généré dans la plaque de métal. Afin d’analyser la

structure de cet ensemble de pics, on représente les deux premières microsecondes du signal en

figure 2.16a. On peut y voir un ensemble de pics d’amplitude décroissante, espacés de 55 ns.

Cette série de pics régulièrement espacés qui suit le premier pic L est due aux allers-retours de

la composante longitudinale dans la lamelle de verre. On a désigné le premier pic de cette série

comme le 3Lverre. Vers 0.9 µs un pic d’amplitude plus importante apparaît dans cette première

série de pics.Ce pic, désigné comme 3Leau correspond à un aller-retour supplémentaire de la

composante longitudinale dans la couche d’eau. Vers 1.2 µs on observe l’arrivée d’une nouvelle

série de pics de forme légèrement différente par rapport à la première. Dans cette deuxième série,

les pics sont également espacés de 55 ns. Le premier pic de cette seconde série, désigné par 3Lalu

correspond à un aller-retour supplémentaire dans la couche d’aluminium. Ces correspondances

ont été déduites en calculant le temps de trajet de la composante longitudinale de l’onde

acoustique dans chacune des couches grâce à leur épaisseur et leur vitesse du son théorique.

Maintenant qu’on a analysé les signaux temporels, on peut analyser leur contenu fréquentiel.
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En figure 2.17a, on représente le module de la transformée de Fourier du signal complet. Le

pic le plus important est de nouveau à une fréquence de 0.77 MHz. 1 Entre 0 et 150 MHz, on

peut observer un ensemble de pics séparés d’environ 18 MHz. Entre ces pics on peut distinguer

des pics de plus faibles amplitudes. Les pics espacés de 18 MHz correspondent à une résonance

mi-onde dans la lamelle de verre. En effet pour le verre, en supposant une vitesse du son de

5200 m/s et une épaisseur de 150 µm à partir des données fournies par le fabricant, on obtient

fr = 17.3 MHz, ce qui correspond à l’écart interpics observé en figure 2.17a. Donc la forme du

spectre ici est principalement due à une résonance du verre. On devrait également observer des

résonances associées à la couche d’eau et à la couche de métal à des fréquences fondamentales

de 1.87 MHz pour l’eau et 1.16 MHz pour le métal. Mais le niveau de bruit dans le spectre

les rend difficiles à identifier. On note que l’amplitude des pics espacés de 18 MHz décroît

avec la fréquence jusqu’à atteindre zéro à 150 MHz. En figure 2.17b, on trace le module de

la transformée de Fourier du premier pic, L. Comme dans le métal, on a un spectre constitué

d’un seule composante et la bande passante à 1/e2 est de 120 MHz.

Dans cette section nous avons présenté le montage pour les mesures ultrasons laser sur des

couches d’eau et analysé les signaux acoustiques enregistrés sur ce montage. Dans la sous-section

suivante nous allons présenter la méthode d’extraction des temps de vol et son utilisation pour

le calcul de la vitesse du son à partir des signaux acoustiques.

2.3.3 Spectres en énergie et décomposition en fréquence

Pour pouvoir extraire une vitesse du son on doit définir précisément le temps de vol des pics

L, 3Lalu, 3Leau et 3Lverre mis en évidence dans la figure 2.16b. On souhaite également pouvoir

étudier la dépendance en fréquence du temps de vol et/ou de la vitesse du son. De façon

classique, on utilise un algorithme de décomposition en fréquence sur la famille des ondelettes

de Morlet. L’ondelette mère de cette famille d’ondelette est définie par[103][104] :

Φω0
(t) = e

−t2ω2
0

2G2 ejω0t (2.14)

L’ondelette est une sinusoïde de pulsation ω0 modulée en amplitude par une gaussienne de

largeur Gω0. G est le paramètre qui définit le nombre de périodes du signal sous l’enveloppe

1. Son amplitude élevée nous oblige à le saturer si on souhaite observer les autres composantes du spectre.
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Figure 2.18 – (a) Répartition temporelle de l’énergie acoustique à une fréquence de 90 MHz
dans un signal acoustique enregistré sur notre montage. (b) Carte des spectres de répartition
temporelle de l’énergie dans le signal en fonction de la fréquence pour les 3 premières secondes
du signal présenté en figure 2.16b.

gaussienne. Plus on prend de périodes sous l’enveloppe, meilleure sera la résolution fréquen-

tielle de la démodulation mais la résolution temporelle s’en trouvera réduite. À l’inverse une

valeur de G faible donnera une meilleure résolution temporelle au prix d’une faible résolution

fréquentielle. G est généralement pris entre 3 et 5,[105] et dans notre cas on prendre la valeur 3

car on donne la priorité à la résolution temporelle. Soit s(t) notre signal acoustique, on définit

sm,ω0
(t) comme la convolution du signal acoustique avec une ondelette de Morlet de fréquence

ω0 :

sm,ω0
(t) = s(t) ◦ Φω0

(t) =

∫

s(t)Φω0
(t− τ)dτ (2.15)

En prenant le module de sm,ω0
(t), on obtient un spectre en énergie qui représente la localisation

temporelle de l’énergie acoustique à une fréquence ω0 dans le signal.

On trace en figure 2.18a le spectre en énergie du signal présenté en figure 2.16b pour une

fréquence de 90 MHz. Chaque pic du signal temporel est associé à un lobe gaussien dans

le spectre en énergie, et le temps de vol d’un pic du signal temporel est défini comme le

temps correspondant au maximum du lobe gaussien. On peut identifier dans le spectre les pics

correspondant aux composantes L, 3Lverre, 3Leau et 3Lmetal qu’on observait dans le signal brut.

En figure 2.18b on représente une carte de l’ensemble des spectres de répartition temporelle
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Figure 2.19 – Temps de vol récalés en fonction de la fréquence acoustique pour différentes
positions.

de l’énergie sur l’ensemble de la bande passante(0-120 MHz). On peut voir les différents pics

s’élargir et fusionner au fur et à mesure que la fréquence de l’ondelette diminue. Cela vient du

fait que l’enveloppe gaussienne recouvre plusieurs échos en même temps lorsque la fréquence

descend en dessous d’une certaine valeur. Dans notre cas, les pics successifs sont espacés de

∆tpic = 55 ns. Ici G = 3, donc l’ondelette devient plus large que ∆tpic pour une fréquence

fmin = 3/2π∆tpic = 9 MHz. Par sécurité, on limite l’analyse par ondelette aux fréquences

supérieures à fmin.

Il est important de noter que les temps d’arrivée des pics L, 3Lverre, 3Leau et 3Lmetal ne

dépendent pas significativement de la fréquence de l’ondelette utilisée pour la convolution.

Cette tendance est illustrée en figure 2.19 où on a tracé les temps de vol recalés du pic L en

fonction de la fréquence à différentes positions. On a recalé les temps de vol en soustrayant le

temps de vol moyen sur l’ensemble de la bande passante afin de pouvoir comparer clairement

les tendances. On peut voir que le temps de vol diminue légèrement en moyenne, mais comme

c’est le cas dans tous les pics cela n’aura pas d’effet sur la vitesse du son extraite. Cela signifie

que le temps de vol et donc la vitesse du son du matériau ne dépend pas significativement de la

fréquence de l’onde acoustique sur la gamme 20-120 MHz dans le cas des expériences réalisées

sur une couche d’eau.

Maintenant qu’une méthode de mesure du temps de vol a été proposée, nous allons pouvoir

relier ces temps de vol à des distances pour pouvoir extraire des vitesses du son à partir des

signaux acoustiques dans la sous-section suivante.
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2.3.4 Extraction de la vitesse du son

Dans la section précédente, nous avons montré comment mesurer le temps de vol. Nous

pourrions en déduire immédiatement la vitesse du son si on connaissait la distance absolue

entre les deux plaques. Lors de nos expériences on ne connaît pas cette distance, mais on peut

contrôler précisément la distance entre 2 points de mesures, grâce au moteur qui contrôle la

position verticale de la platine sur laquelle est montée la plaque de génération (voir figure 1.13).

Initialement la plaque de génération et de détection sont espacées d’une distance d0 inconnue.

Si on extrait le temps de vol d’un pic, on obtient un temps de vol t0. On déplace ensuite la

platine d’une distance ∆z connue et on enregistre un second signal. Cette fois le premier pic

longitudinal arrivera à un temps t1. On peut alors extraire la vitesse du son :

V = | ∆z

t1 − t0
| (2.16)

On pourrait limiter nos mesures à deux positions et extraire la vitesse avec deux positions.

Mais dans les faits on enregistre souvent 10 ou 20 points différents pour les raisons suivantes :

— Évaluer si la compression a un effet sur la vitesse du son, ce qui sera un point important

lorsqu’on fera des mesures sur les sphéroïdes

— Augmenter la précision si la compression n’a pas d’effet sur la vitesse du son.
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Figure 2.20 – Répartition temporelle d’énergie dans le signal en fonction de l’épaisseur de la
couche d’eau à 90 MHz

En figure 2.20 on trace une carte représentant les spectres en énergie à 90 MHz pour

différentes positions lors d’une même expérience. Sur cette carte, on voit que le temps de vol
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du pic L en fonction de la position forme une droite dont l’inverse de la pente est la vitesse du

son(voir pointillés rouges). Le pic 3Lverre et les échos successifs dans la lamelle de verre forment

des droites parallèles à celle formée par les temps de vol de pic L en fonction de l’épaisseur.

Si on désigne chaque écho par un indice j et chaque position par un indice i alors on peut

calculer une vitesse du son Vj associée à chaque écho j en ajustant un polynôme d’ordre 1 sur

l’ensemble des temps de vol ti,j. La vitesse du son de l’échantillon mesurée V est alors prise

comme étant la moyenne des Vj extraites des différents échos :

V =
1

N

∑

i=1,N

Vj (2.17)

On voit également un écho dont la pente est plus importante que celle du pic L (voir pointillés

bleus). Cet écho correspond au pic 3Leau. Puisque le pic 3Leau fait un aller-retour de plus

comparé au pic L qui fait le trajet direct, lorsque l’épaisseur augmente ou diminue, le temps de

vol de pic 3Leau varie 3 fois plus que celui du pic L. Sachant cela, on peut également extraire

une vitesse du son de l’écho 3Leau. Le procédé est le même que pour extraire la vitesse du son

du pic L à ceci près qu’il faut multiplier la vitesse du son obtenue par 3 pour tenir compte du

fait que l’onde a parcouru 3 fois la longueur de l’échantillon.

Nous avons écrit un algorithme qui extrait l’ensemble des pics longitudinaux des spectres

en énergie des signaux acoustiques enregistrés aux différentes positions. Cet algorithme nous

permet de rassembler les temps de vol correspondant à un même pic j pour différentes positions

i. L’algorithme détecte les droites formées par les pics dans les cartes de temps de vol en utilisant

deux critères : le premier est un encadrement sur la valeur de la pente et le second est la somme

des erreurs quadratiques(SEQ) de la droite ajustée sur les données. Lorsqu’on souhaite détecter

les pics L, on ne conserve donc que les droites dont la pente correspond à une vitesse du son

comprise entre 1000 et 2000 m/s et dont la SEQ est inférieure à un seuil fixé arbitraitrement.

Pour l’extraction des vitesses associées aux pics 3L on fixe le seuil entre 400 m/s et 1000 m/s

et on multiplie par 3 la valeur extraite. On extrait généralement entre 3 et 5 vitesses grâce aux

pics L, et entre 1 et 3 vitesses grâce aux pics 3L.

Une fois qu’on a extrait l’ensemble des temps de vol ti,j on peut calculer la vitesse du son

pour des fréquences allant de 20 à 120 MHz. En figure 2.21, on trace la moyenne et l’écart

type des Vj pour l’expérience présentée en figure 2.20. Entre 50 et 120 MHz, la moyenne des
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Vj pour un échantillon est stable à 1482 m/s. En dessous de 50 MHz des effets en fréquence

apparaissent. L’écart type augmente et la valeur moyenne diminue. Ces changements peuvent

être dûs au fait que l’ondelette recouvre plusieurs pics à ces fréquences. Cette hypothèse est

renforcée par le fait que la littérature n’indique aucune dépendance en fréquence de la vitesse

du son pour l’eau à nos fréquences de travail.[90] On n’extrait pas de vitesses à des vitesses

inférieures à 20 MHz avec cet algorithme, car en dessous de ces fréquences, l’algorithme ne

fonctionne plus. On ne va pas au dessus de 120 MHz, car au delà de cette limite, le rapport

signal sur bruit devient trop faible.
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Figure 2.21 – Moyennes et écarts types des vitesses du son extraites sur les différents échos
à différentes fréquences sur le groupe de mesures dont fait partie le signal acoustique présenté
en figure 2.16b.

Afin d’affiner ces résultats, nous avons réalisé 20 mesures de vitesse du son sur des couches

d’eau à 20°C , et 20 mesures à 35°C. Pour chacune de ces mesures, on peut extraire la vitesse du

son V qui est la moyenne des vitesses Vj extraites sur les différents pics de chaque mesure. En

figure 2.22a, on trace la moyenne et l’écart type des vitesses du son V extraites autoutr de 20°C

et autour de 35°C sur l’ensemble des mesures. La tendance en fréquence observée sur la figure

2.21 n’est plus présente ici. Cependant on note quand même un écart type plus important à 20

et 30 MHz qu’aux autres fréquences.

Puisqu’il n’y a pas de dépendance en fréquence dans l’eau sur ces mesures moyennées, on

représente un histogramme correspondant à la moyenne de ces mesures entre 20 et 120 MHz.

Les barres d’erreurs sur les figures sont l’écart type de l’ensemble des valeurs mesurées. On

peut y voir que la valeur moyenne pour les mesures à 20 °C est de 1484 m/s avec un écart type

de 7 m/s. Pour les mesures réalisées à 35°C on obtient une moyenne de 1515 m/s et un écart
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Figure 2.22 – (a) Moyennes et écarts types des vitesses du son dans des couches d’eau à
différentes fréquences à 20°C et à 35°C(b)Moyennes et écarts types des vitesses du son à 20°C
et à 35°C

type de 7 m/s. Ces deux valeurs sont compatibles avec celles trouvées dans la littérature pour

de l’eau à ces températures : 1483 m/s à 20°C et 1520 m/s à 35°C.[56] Les valeurs de vitesses

du son trouvées aux deux températures sur 20 mesures semblent donc satisfaisantes. Mais nous

n’avons pas encore estimé l’erreur de mesure sur notre montage. C’est ce qui va faire l’objet de

la section suivante.

2.3.5 Évaluation de l’erreur sur la mesure de vitesse du son

Il existe plusieurs sources d’erreur dans la mesure de vitesse du son sur le montage ultrasons

laser utilisé dans cette étude. L’écart à la valeur théorique peut venir d’une erreur sur les pas

en épaisseur ou une erreur sur la détection du temps d’arrivée. On évalue la vitesse en ajustant

une droite sur les mesures de temps de vol ti,j de la forme :

tfi,j = ajxi,j + bj (2.18)

où tfi,j est la valeur de la droite ajustée à la position xi,j, aj est la pente de la droite pour le pic

j et bj son ordonnée à l’origine. La précision de cet ajustement peut être évaluée en étudiant

le comportement de la somme des erreurs quadratiques pour un pic(SEQ) :

SEQj =
∑

i

(ti,j − tfi,j)
2 =

∑

i

(ti,j − ajxi,j − bj)
2 (2.19)
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en fonction de la variation des coefficients de la droite ajustée.[68] Dans notre cas, on fixe une

tolérance arbitraire de 5 % sur la SEQ. Notre précision sera l’intervalle de valeur de aj le plus

important pour lequel la somme des erreurs quadratiques n’excède pas son minimum de plus

de 5 %. Si l’intervalle est large cela signifie que le système d’acquisition est très imprécis. À

l’inverse si une petite variation de aj provoque une variation importante de la SEQ, on sait

que l’ajustement est précis. En figure 2.23 on a tracé pour une carte donnant la valeur de la

somme des erreurs quadratiques en fonction de aj et de bj. Pour la mesure réalisée ici dans de
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Figure 2.23 – Exemple de carte de l’erreur quadratique en fonction des paramètres de l’ajus-
tement

l’eau à 20°C, on cherche l’intervalle de valeur de a pour lequel la SEQ reste inférieure à 1.05x

sa valeur minimum. L’intervalle de valeur de a dépend de la valeur de b. On prend l’intervalle

le plus large dans carte des valeurs pour estimer l’erreur sur la mesure de vitesse. Dans le cas

de la mesure présentée ici on trouve :

V = 1482± 5 m/s (2.20)

On trouve une précision de l’ajustement proche de l’écart aux valeurs présentes dans la litté-

rature et de l’écart type dans les mesures réalisées sur 20 échantillons aux deux températures

étudiées. On peut en déduire que la méthode de mesure de vitesse du son présente une précision

satisfaisante dans l’eau. Dans la partie suivante nous allons étudier la transformée de Fourier

afin d’obtenir des informations sur la vitesse du son pour des vitesses inférieures à 20 MHz.
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2.3.6 Conclusions sur les mesures de vitesse

En utilisant un algorithme de décomposition de nos signaux basé sur les ondelettes de

Morlet, on a pu extraire les temps de vol des échos présents dans les signaux acoustiques

enregistrés à différentes épaisseurs de la couche d’eau entre la plaque de génération et la lamelle

de détection. Grâce à ces temps de vol on a pu extraire une vitesse du son à des fréquences allant

de 20 à 120 MHz. Mais à des fréquences inférieures à 40 MHz la méthode perd en précision. On

dispose donc la vitesse du son sur la gamme 20-120 MHz. Maintenant que nous avons étudié

l’information en temps sur les signaux nous allons nous intéresser à leur amplitude. Cela nous

permettra de remonter à l’atténuation acoustique des échantillons mesurés.
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2.4 Étude de l’amplitude des signaux acoustiques

Dans les sections précédentes, nous avons étudié les signaux et extrait les informations de

temps de vol. Cela nous a permis d’obtenir la vitesse du son. Dans cette section, nous utilisons

l’amplitude des spectres afin d’obtenir des informations sur l’atténuation acoustique. Dans un

premier temps, nous allons rappeler les définitions pertinentes pour l’amplitude et l’atténuation.

On présentera ensuite les méthodes d’extraction et d’analyse pour nos signaux acoustiques et

on finira par présenter les résultats d’atténuation obtenus pour l’eau.

2.4.1 Rappels sur l’amplitude et l’atténuation acoustique

De manière analogue au temps de vol, on définit l’amplitude d’un pic comme l’amplitude

du lobe gaussien correspondant à ce pic dans le spectre en énergie du signal à une fréquence

donnée. On peut voir en figure 2.24 l’amplitude du pic L, aL, et l’amplitude du pic 3L, a3L,

pour un signal enregistré dans l’eau. Définissons maintenant l’atténuation acoustique.
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Figure 2.24 – Représentation de l’amplitude des pics L et 3L dans le spectre en énergie d’un
signal acoustique enregistré dans une couche d’eau à 37°C.

Soit une onde plane progressive :

s(x, t) = Aej(ωt−kx) (2.21)

avec A l’amplitude de l’onde, ω sa pulsation et k son vecteur d’onde. Cette expression cor-

respond à la propagation de l’onde dans un milieu sans atténuation. Une des modélisations



2.4. ÉTUDE DE L’AMPLITUDE DES SIGNAUX ACOUSTIQUES 55

possibles de l’atténuation consiste à donner une valeur complexe au nombre d’onde k :[90]

k = k′ + jα, on obtient une nouvelle expression pour s(t) :

s(x, t) = Ae−αxej(ωt−k′x) (2.22)

où α est l’atténuation acoustique du matériau considéré. Si on souhaite mesurer l’atténuation

d’un milieu acoustique on peut se contenter d’utiliser un seul signal acoustique. En effet dans

nos signaux acoustiques, les amplitudes aL et aeau3L s’écrivent :

aL = A0e
−(αmdm+αede+αvdv) (2.23)

aeau3L = A0re,mre,ve
−(αmdm+3αede+αvdv) (2.24)

où A0 est une amplitude déterminée par la génération laser. re,m et re,v sont les coefficients

de réflexion aux interfaces eau/métal et eau/verre respectivement. αm, αe et αv sont respec-

tivement les atténuations acoustiques du métal, de l’eau et du verre. On peut alors extraire

l’atténuation acoustique de la couche d’eau à partir du rapport de ces deux amplitudes :

a3L
aL

= re,mre,ve
−2αede (2.25)

⇔ αe = − 1

2de
log(

a3L
aL

1

re,mre,v
) (2.26)

Ainsi, pour pouvoir extraire l’atténuation acoustique de nos différents signaux, il nous faut une

méthode d’extraction de l’amplitude des pics L et 3Leau

2.4.2 Extraction des amplitudes

Dans cette sous-partie nous allons présenter le principe d’extraction de l’amplitude des pics

L et 3L dans les signaux acoustiques.

En figure 2.25 on représente une carte des spectres de répartition temporelle de l’énergie

dans les signaux enregistrés à différentes positions lors d’une même expérience. Dans cette

carte, le pic L forme la première droite sur la carte. On extrait ce pic en détectant tous les

maxima supérieurs à un certain seuil et en prenant le premier pic detecté dans chaque spectre,

car c’est toujours le pic le plus intense. L’ensemble des pics L est indiqué par des croix bleues
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Figure 2.25 – Carte des spectres en énergie à 90 MHz à différentes épaisseurs dans une couche
d’eau avec en croix bleues le pic L et en croix rouges le pic 3L.

sur la figure 2.25.

On peut également reconnaître la composante 3L qui forme une droite de pente plus im-

portante que le pic L. On a marqué la droite 3L avec des croix rouges sur la figure 2.25. Mais

il faut pouvoir déterminer son amplitude automatiquement. Voici la méthode que nous avons

retenue. Les temps de vol des composantes L et 3L s’écrivent :

tL = tm + te + tv (2.27)

t3L = tm + 3te + tv (2.28)

avec tm , te et tv respectivement les temps de vol dans les couches de métal, d’eau et de verre.

Le temps qui sépare les pics L et 3L est :

t3L − tL = 2te (2.29)

On peut utiliser les échos 3Lverre et 3Lmetal, tv et tm dans chaque signal pour obtenir tm et

tv et les soustraire à tL : on obtient alors une estimation de te. On cherche alors dans chaque

spectre en énergie le maximum le plus proche de tL + 2te et on extrait son amplitude.

En utilisant cette technique on peut donc extraire l’atténuation acoustique de nos échan-

tillons. Il est possible d’extraire une valeur d’atténuation en fonction de la fréquence pour

chaque position où on a enregistré un signal acoustique. L’atténuation acoustique d’un échan-

tillon est alors la moyenne des valeurs obtenues à différentes positions.
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Figure 2.26 – a) Courbe d’atténuation mesurée sur une couche d’eau. b) Spectre de répar-
tition temporelle de l’énergie correspondant à un signal enregistré dans une couche d’eau à 3
fréquences différentes.

2.4.3 Gamme fréquentielle de l’étude en amplitude

On peut voir en figure 2.26a que, lorsqu’on mesure l’atténuation à différentes fréquences

pour un signal dans l’eau, la courbe s’infléchit nettement à partir de 90 MHz. On peut voir en

figure 2.26b qu’à 100 MHz le lobe unique qui correspondait au pic 3Lsphero vers 1300 ns dans

le signal acoustique enregistré s’est divisé en deux lobes. Il devient alors difficile d’interpréter

les données puisqu’on ne dispose pas de critère de choix entre ces deux lobes. Ce dédoublement

se produit car la largeur de l’ondelette utilisée commence à se rapprocher de la largeur du pic

qu’on cherche à analyser ce qui rend les résultats difficiles à analyser.[107] Pour cette raison,

on limitera donc nos analyses aux fréquences inférieures à 90 MHz puisqu’au delà les spectres

deviennent difficiles à analyser et que notre méthode ne donne pas de bons résultats. On note

également qu’en dessous de 40 MHz, l’algorithme présenté précédemment pour l’extraction

des pics rencontre des problèmes ce qui signifie que notre bande passante pour l’analyse en

fréquence des données d’amplitudes et l’extraction de l’atténuation est limitée à la bande 40-80

MHz. Dans la sous-section suivante, nous allons présenter les résultats d’atténuation obtenus

sur des couches d’eau à deux températures différentes.
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Figure 2.27 – (a) Moyenne et écart type de l’atténuation sur des couches d’eau à 20°C (N=19)
et à 35 °C (N=18) en fonction de la fréquence entre 40 et 80 MHz. (b) Atténuation acoustique
en fonction de l’épaisseur de couche à 40 MHz pour l’ensemble des mesures à 20°C. Ligne
pointillée : valeur théorique obtenue par la loi de Stokes.

2.4.4 Résultats d’atténuation acoustique sur des couches d’eau

Nous avons utilisé notre algorithme et notre méthode de traitement sur des signaux enre-

gistrés sur des couches d’eau à 20°C et à 35°C. Afin de calculer l’atténuation à partir de la

formule présentée en équation 2.26, il nous faut une valeur pour les coefficients de réflexion

aux interfaces eau/verre et et eau/métal. Pour cela nous reprenons les valeurs utilisées dans

les calculs de la section précédente :

Zm = 17.28 · 106 Rayl ; Ze = 1.480 · 106 Rayl ; Zv = 14.55 · 106 Rayl (2.30)

→ re,m = 0.843 → re,v = 0.815 (2.31)

et pour estimer l’épaisseur de la couche d’eau on utilise la relation :

2de
Ve

= t3L − tL → de =
1

2
(t3L − tL)Ve (2.32)

En figure 2.27a, on présente les résultats d’atténuation sur plusieurs mesures effectuées

sur des couches d’eau. Nous avons comparé ces mesures à la loi de Stokes pour l’atténuation
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acoustique : [108][109]

αe =
ωηL
2ρV 3

(2.33)

ηL = ηb + 4/3ηs (2.34)

avec ηL la viscosité longitudinale de l’eau, ηb la viscosité de volume l’eau et ηs la viscosité

de cisaillement. On constate un écart entre la valeur théorique et nos mesures ainsi qu’une

dispersion de 7 à 12 dB/cm autour de la valeur moyenne. Afin de vérifier qu’il n’y a pas

de dépendance de l’atténuation par rapport à l’épaisseur on représente en figure 2.27b pour

différents échantillons à 20°C l’atténuation acoustique en fonction de l’épaisseur de la couche

d’eau à 40 MHz. On peut voir que la dispersion des valeurs diminue avec l’épaisseur de couche,

ce qui semble logique puisqu’une épaisseur de couche plus importante implique une différence

d’amplitude plus importante et donc un meilleur rapport signal sur bruit.

Si on se fie aux figures 2.27a et 2.27b on peut conclure que la mesure est globalement

fiable entre 40 et 80 MHz et que la dispersion provient des variations induites à la fois par le

système de mesure et l’algorithme de traitement. Dans le chapitre suivant, on va donc pouvoir

appliquer cette méthode aux mesures réalisées sur les sphéroïdes multicellulaires tumoraux en

tenant compte des contraintes exposées précédemment.
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2.5 Conclusions générales

Dans ce chapitre nous avons présenté le montage expérimental. La méthode de génération

acoustique a été présentée et sa mise en œuvre sur le montage expérimental a été détaillée.

En utilisant un laser Nd:YAG d’une longueur d’onde de 532 nm on génère des impulsions

acoustiques d’une largeur temporelle d’environ 10 ns. On détecte ces impulsions acoustiques à

l’aide d’un interféromètre de Michelson stabilisé. En insérant une couche d’eau entre la plaque

d’aluminium utilisée pour la génération et le miroir utilisé pour mesurer le déplacement à l’aide

de l’interféromètre de Michelson, on a pu mesurer la vitesse du son dans cette couche d’eau.

On a pu extraire la vitesse du son à des fréquences allant de 20 à 120 MHz. Pour cela on a

utilisé un algorithme de décomposition sur la famille d’ondelette de Morlet. Ces mesures ont

montré que notre système permettait de mesurer des valeurs de vitesse du son dans l’eau en

accord avec la littérature. Nous avons également étudié l’amplitude de nos signaux ce qui nous

a permis d’extraire une atténuation acoustique entre 40 et 80 MHz. Dans le chapitre suivant

nous allons mettre en œuvre les méthodes expérimentales et le traitement du signal présentés ici

pour mesurer la vitesse du son et l’atténuation dans des sphéroïdes multicellulaires tumoraux.
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Dans cette partie, nous allons présenter en premier lieu les sphéroïdes multicellulaires tumo-

raux utilisés pour cette étude. On exposera les points communs et les différences entre les deux

lignées que nous avons étudiées et on discutera de leur structure et des potentielles implications

de cette dernière sur le comportement mécanique des sphéroïdes. On présentera ensuite les ré-

sultats des mesures réalisées avec le montage présenté dans le chapitre précédent. Nous allons

ensuite présenter les résultats des mesures de vitesses du son réalisées sur un sphéroïde. Afin

d’analyser l’impact de la variabilité biologique des échantillons sur la précision des mesures,

nous considèrerons des résultats obtenus sur un sphéroïde puis sur la moyenne de nombreuses

mesures. Afin de valider notre approche, nous analyserons l’impact potentiel du taux de com-

pression sur la vitesse. Pour cela nous évaluerons également le volume des sphéroïdes lors de la

compression. Nous présenterons enfin des images enregistrées en vue de dessus afin de suivre

l’évolution du diamètre des agrégats lors de la compression et lors de la décompression. Pour

finir nous présenterons les résultats d’atténuation acoustique dans les sphéroïdes.

3.1 Sphéroïdes Multicellulaires Tumoraux

Dans cette section, on présentera d’abord les deux types d’échantillons élaborés à partir des

lignées cellulaires étudiées. Leurs propriétés générales seront abordées et les différences existant

entre les deux types cellulaires seront présentées. On présentera ensuite la méthode de culture

cellulaire utilisée pour la préparation des échantillons.

3.1.1 Structure des sphéroïdes et des lignées cellulaires étudiées

Nous avons réalisé nos mesures sur des sphéroïdes fabriqués à partir des lignées cellulaires

HCT116 et HT29. Ce sont deux lignées épithéliales d’adénocarcinomes issues de l’être humain

et impliquées dans le développement du cancer colorectal.[110][111] Dans notre étude on s’inté-

ressera principalement aux différences de comportement mécanique entre les deux lignées. On

va donc présenter les différences physiologiques et structurelles trouvées dans la littérature afin

d’expliquer les choix de modélisation mécanique qui seront faits par la suite.
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Figure 3.1 – illustration de la structure globale de a) un sphéroïde et b) une cellule.

3.1.2 Structure des sphéroïdes

Si on souhaite comprendre les choix de modélisation des sphéroïdes multicellulaires tumo-

raux, il est important de connaître leur structure afin de déterminer les éléments pouvant influer

sur leur réponse mécanique. Les sphéroïdes ont deux composants principaux : les cellules et la

matrice extracellulaire. Les cellules peuvent être vues comme des poches de fluides contenant

des protéines, des organelles et des biopolymères formant le cytosquelette. Dans ces poches

beaucoup de composants cellulaires peuvent participer à une réponse mécanique complexe.

Certaines protéines, telles que l’actine et la tubuline, forment des structures filamenteuses pour

créer le cytosquelette. Ainsi, les filaments d’actine, les filaments intermédiaires et les microtu-

bules vont jouer un rôle prépondérant dans la réponse mécanique de la cellule individuelle.[2]

La matrice extracellulaire est également un réseau issu de l’assemblage de différents polymères

dans lequel les cellules évoluent. Le composant principal de la matrice extracellulaire est le col-

lagène qui constitue la base de sa structure. Les Glycosaminoglycans (GAGs) jouent également

un rôle majoritaire dans la matrice extracellulaire. Ces larges chaînes carbonées négativement

chargées vont absorber de grandes quantités d’eau et leur dilatation va occuper l’espace tout en

offrant à la structure globale une résistance aux efforts et en régulant les processus de diffusion

des molécules dans le fluide interstitiel.[112][113] La fibrilline et l’élastine sont également des

composants de la matrice extracellulaire qui confèrent aux tissus leur elasticité. C’est grâce à

ces protéines que les tissus retrouvent leur forme après une déformation.[112] Pour les agré-

gats,la matrice extracellulaire est généralement considérée en première approche comme une

matrice de collagène saturée de fluide interstitiel.

Maintenant qu’on a listé les composants principaux des sphéroïdes il faut se poser la ques-
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tion de la relation entre ces composants. Les cellules sont reliées entre elle par des jonctions

cellules-cellules formées principalement par les protéines d’adhésion cellulaires, les cadhérines,

les intégrines et les sélectines.[112] Les cellules sont également reliées à la matrice extracellu-

laire par un complexe de protéines qui relie le cytosquelette des cellules au réseau de collagène.

La plus connue de ces protéines est la fibronectine qui joue un rôle primordial dans l’adhésion

des cellules individuelles au microenvironnement. Donc pour résumer leur structure globale,

les sphéroïdes sont constitués de cellules qui peuvent être vues comme des sacs de fluides plus

ou moins visqueux. Ces sacs de fluide sont reliés entre eux de façon plus ou moins compacte

par des jonctions cellules-cellules. Les cellules sont également connectées à la matrice extracel-

lulaire qu’on considèrera ici comme un réseau de collagène relié aux cellules par des complexes

de protéines et saturée par du fluide interstitiel.

Cette structure en réseau de biopolymères connectés par des jonctions et baignant dans du

fluide est assez semblable à un celle d’un gel. C’est pour cette raison que les cellules et les tissus

sont souvent décrits comme des systèmes viscoélastiques, c’est-à-dire ayant une réponse par-

tiellement visqueuse et partiellement élastique. Le fait que le fluide interstitiel puisse s’écouler

hors du tissu et l’effet de cet écoulement sur la réponse mécanique de l’ensemble a aussi donné

lieu à des modèles poroélastiques qui décrivent la réponse d’un système constitué d’un squelette

élastique baignant dans un fluide. Ces modèles seront présentés plus loin dans ce chapitre. La

structure très hétérogène des tissus a également une influence sur la réponse mécanique qui se

traduit souvent par l’apparition de loi de puissance pour les modules mécaniques, qui seront

également abordées dans ce chapitre.[46]

3.1.3 Différences entre les lignées HCT116 et HT29

Une des différences importantes entre les deux lignées de cellules sur le plan fonctionnel est

l’invasivité des tumeurs formées par ces dernières, c’est-à-dire la propension des cellules indivi-

duelles à se détacher de l’ensemble pour former des métastases. On quantifie ce comportement

en affectant un grade de potentiel métastatique aux cellules. Les cellules HCT116 forment des

tumeurs à fort potentiel métastatique (grade IV) alors que les HT29 ont un potentiel métasta-

tique plus faible (grade I).[2] Les cellules HT29 forment plus de jonctions cellules-cellules que

les cellules HCT116, ce qui résulte en une structure plus compacte des sphéroïdes HT29.[114]
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Une expérience pour illustrer cela consiste à poser les agrégats sur une plaque recouverte de

collagène,[32] très présent dans l’environnement in vivo des tumeurs. La mise en contact des

tumeurs avec cette couche de collagène simule la configuration des tumeurs in vivo. Si la tu-

meur est très invasive alors les cellules vont s’étaler rapidement sur la surface recouverte de

collagène. Les cellules provenant de tumeurs peu invasives auront tendance à rester groupées.

Dans cette situation les sphéroïdes HT29 s’étalent beaucoup moins vite que les sphéroïdes

HCT116, ce qui illustre la plus grande cohésivité des cellules. Ces deux lignées présentent éga-

lement une réponse différente aux traitements thérapeutiques.[32] Par ailleurs, on sait que si on

bloque ou dégrade les jonctions cellules-cellules dans les sphéroïdes, l’efficacité des traitements

anticancéreux augmente car les molécules pénètrent mieux dans l’agrégat de cellules.[115] Cela

suggère que la cohésivité des sphéroïdes joue un rôle primordial dans la réponse aux agents

thérapeutiques et de manière plus générale dans la détermination de l’évolution biologique des

tumeurs.

La différence entre les deux lignées n’intervient pas seulement lors de leur organisation en

sphéroïdes. Les cellules uniques présentent également des différences. Une étude comparative

des propriétés mécaniques des cellules HT29 et SW480 (une lignée de grade IV, proche des

HCT116) a montré grâce à des expériences de microaspiration que les cellules de grade IV

(SW480) étaient jusqu’à 5 fois plus déformables que les cellules HT29.[2] Cette différence de

comportement mécanique est liée au fait que le rapport entre la densité d’actine et la densité

de microtubules est plus élevé chez les cellules HT29.[2] En résumé, les cellules HT29 forment

des agrégats plus compacts constitués de cellules moins déformables que la lignée HCT116.

3.1.4 Protocole de préparation et de mise en place sur le montage

expérimental

Le point de départ de la préparation des échantillons est une flasque de culture dans laquelle

on cultive les cellules sous atmosphère contrôlée à une température de 37°C et une concentration

de CO2 de 5%. Cette flasque contient 5 mL de milieu de culture DMEM complémenté avec

10% sérum de veau foetal (FBS) et 1% de Pénicilline/streptomycine. Les cellules se divisent

et adhèrent au fond de la flasque. Lorsqu’on souhaite utiliser les cellules pour fabriquer des

sphéroïdes, on utilise alors de la trypsine pour les décoller de la flasque. Après plusieurs rinçages
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Figure 3.2 – Illustation de la préparation des échantillons. a) Cellules en culture en environ-
nement contrôlé (37 °C, 5% CO2). b) Récupération dans une éprouvette après trypsinisation
et rinçage. c) Répartition dans des puits individuels à fond anti adhésif à une concentration de
2400 cellules/mL. d) Agrégation des cellules en sphéroïdes après 3 à 7 jours d’incubation en
environnement contrôlé.

au tampon phosphate salin (PBS), on obtient une solution de cellules concentrée. On va alors

diluer cette solution pour obtenir une concentration de 2400 cellules/mL. On répartit ensuite

cette solution dans des plaques 96-puits à fonds ronds. Ces fonds sont recouverts d’une couche

empêchant l’adhésion des cellules. Chaque puits contient 200 µL de solution de cellules à

2400 cellules/mL. Les cellules vont se regrouper au fond du puits et la couche anti-adhésive

va favoriser leur organisation en agrégats. Une fois la solution de cellules répartie dans les

différents puits, la plaque est placée dans un incubateur pendant 3 à 7 jours.[32] Les différentes

étapes de ce processus sont illustrées en figure 3.2.

Une fois que les sphéroïdes font au minimum 200 µm de diamètre, on les transfert de la

plaque de culture vers la cuve où on va réaliser les expériences. Étant donné qu’on ne peut

pas contrôler la concentration de CO2, on utilise un milieu de culture contenant de l’acide 4-
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(2-hydroxyéthyl)-1-pipérazine éthane sulfonique (HEPES) qui permet de s’affranchir de cette

contrainte. Pour cette raison, doit attendre 30 minutes après le transfert des sphéroïdes dans

la cuve avant de commencer les mesures afin que les cellules puissent s’adapter au changement

de milieu.[116]

Maintenant que les deux lignées, leur structure et leur mode de préparation ont été présen-

tés, on va pouvoir présenter les résultats de mesures de vitesses du son sur des sphéroïdes de

ces deux lignées.

3.2 Estimation de la vitesse du son dans les sphéroïdes

Dans cette partie nous allons d’abord analyser qualitativement les signaux ultrasonores

mesurés à travers les sphéroïdes cellulaires formés à partir des lignées HCT116 et HT29. On

va ensuite présenter les résultats de mesures de vitesse du son en utilisant la méthode basée

sur la décomposition sur une famille d’ondelette de Morlet et l’extraction du temps de vol. On

commencera d’abord par présenter les résultats de vitesse du son pour un seul agrégat. On

présentera ensuite des mesures de vitesses sur les deux lignées pour des fréquences allant de

20 à 120 MHz, ce qui correspond à la bande passante à 1/e2 du contenu fréquentiel de nos

signaux. Notre mesure de vitesse est basée sur une compression des sphéroïdes. On présentera

donc également des résultats de vitesses du son sur des cycles compression/décompression et

de mesures de diamètres équatoriaux des agrégats, afin de vérifier que le volume des agrégats

ne varie pas et que la compression ne modifie pas les propriétés acoustiques des sphéroïdes.

3.2.1 Analyse des signaux acoustiques

Sur les figures 3.3a et 3.3b, on a tracé un signal acoustique enregistré dans un sphéroïde

tumoral. On peut voir que le signal acoustique est très proche de ceux enregistrés dans l’eau

et présentés dans le chapitre précédent. On peut y retrouver les composantes qu’on avait

identifiées dans les signaux enregistrés dans l’eau : L, 3Lverre,3Lmetal et 3Lsphero qui correspond

cette fois à 3 trajets dans le sphéroïde. On voit également que les oscillations avec une période

de l’ordre de 1 µs sont aussi présentes dans les signaux enregistrés à travers les sphéroïdes.

Comme pour les signaux enregistrés dans les couches d’eau, la fréquence de ces oscillations
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Figure 3.3 – Signal acoustique enregistré dans un sphéroïde : a) Signal complet et b) Zoom
sur les 2.5 premières microsecondes.
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Figure 3.4 – Comparaison entre un signal acoustique enregistré à travers a) une couche d’eau
et b) à travers un sphéroïde.

et leur amplitude augmente au fur et à mesure que l’espacement entre les plaques diminue.

Comparons les structures visibles entre les signaux enregistrés à travers une couche d’eau

et ceux enregistrés à travers des sphéroïdes, tracés en figures 3.4a et 3.4b respectivement. On

constate que les pics ont une forme similaire dans les deux cas mais que dans le cas du sphéroïde

le rapport signal sur bruit est plus faible. Ainsi dans l’eau on peut distinguer 5 pics nets alors

que dans le sphéroïde, le quatrième pic a déjà une amplitude proche de celle celle du bruit. On

constate également que les pics s’élargissent dans le cas du sphéroïde. On va donc analyser le

contenu fréquentiel du pic L et du pic 3L afin d’étudier cet effet sur un ensemble d’échantillons

et savoir s’il s’agit d’un artefact ou d’une tendance générale.
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Pour analyser cela, comparons le module de la transformée de Fourier d’un signal typique

enregistré dans un sphéroïde avec le spectre du signal enregistré dans l’eau. On trace en figure

0 50 100 150 200
0

0.01

0.02

0.03

0.04

Fréquence (MHz)

|F
F
T
|

1
e
2

Eau
Sphéröıde
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Figure 3.5 – a) Spectre de la composante L du signal acoustique enregistré dans ’eau (bleu) et
dans le sphéroïde (rouge). b) Spectre de la composante 3Lverre du signal acoustique enregistré
dans l’eau (bleu) et dans le sphéroïde (rouge).

3.5a le module de la transformée de Fourier des composantes L pour un signal dans l’eau et dans

un sphéroïde. On peut voir que le signal enregistré sur le sphéroïde a un spectre légèrement

différent de celui du signal de l’eau, avec un contenu un peu plus basse fréquence. En figure

3.5b, on trace le module de transformée de Fourier du deuxième pic dans les deux signaux

présentés en figure 3.4 (voir flèches). On peut constater que la bande passante à 1/e2 diminue

de 100 à 60 MHz pour le second pic après 3 trajets dans la lamelle de verre. Cela signifie

que lors de la réflexion une partie du contenu haute fréquence du signal est perdu, ce qui est

probablement dû à la nature irrégulière de l’interface entre la lamelle de verre et le sphéroïde.

On souhaite savoir si cette différence observée entre ces deux signaux est significative statis-

tiquement. Pour cela on fait la moyenne des modules des transformées de Fourier du pic L pour

l’ensemble des sphéroïdes HCT116 et HT29. On compare ces spectres moyens pour les deux

lignées à ceux enregistrés dans l’eau à 35°C. En figure 3.6a, on ne constate aucune différence

entre les spectres moyens de l’eau à 37 °C et ceux des deux lignées.

En figure 3.6b, on compare cette fois les spectres moyens du pic L pour des sphéroïdes

HCT116 et HT29 comprimés de 100 µm. On peut voir que les spectres moyens pour les sphé-

roïdes comprimés et non comprimés sont similaires ce qui suggère que la compression n’a pas

d’effet sur le contenu fréquentiel de la composante L dans les sphéroïdes.
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Figure 3.6 – a) Moyenne du module des transformées de Fourier du pic L pour de l’eau à 37 °C
et pour des sphéroïdes des lignées HCT116 et HT29. b) Moyenne du module des transformées
de Fourier du pic L pour des sphéroïdes des lignées HCT116 et HT29, comprimés.
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Figure 3.7 – moyenne du module des transformées de Fourier du pic 3Lverre pour des sphé-
roïdes des lignées HCT116 et HT29.

En figure 3.7, on trace les spectres moyens pour le pic 3Lverre sur des échantillons d’eau

et des sphéroïdes HCT116 et HT29. On peut constater que pour les deux lignées le contenu

fréquentiel du second pic diminue à haute fréquence. En revanche, on ne constate pas de

différence entre les deux lignées. Cela confirme la tendance observée en figure 3.5b.

On a montré dans cette sous-section que les échos dûs aux réflexions multiples dans la lamelle

de verre voyaient leur contenu fréquentiel varier par rapport au pic initial dans les sphéroïdes.

On a cependant aussi montré que le contenu fréquentiel des différents échos dans la lamelle de

verre ne variait pas avec la position. Notre algorithme d’ondelette reste donc applicable aux

signaux enregistrés dans les sphéroïdes. Dans la sous-section suivante nous allons appliquer
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notre traitement du signal à un signal typique enregistré sur un sphéroïde tumoral.

3.2.2 Traitement du signal acoustique enregistré dans un sphéroïde

multicellulaire tumoral

Nous allons d’abord étudier l’évolution d’un spectre en énergie pour un signal typique en

fonction de la fréquence utilisée dans l’algorithme de décomposition en ondelette. Nous allons

ensuite présenter les résultats d’extraction du temps de vol pour des signaux enregistrés sur un

sphéroïde.

20 40 60 80 100 120
500

550

600

650

700

Fréquence (MHz)

T
em

p
s
(n
s)

(a)

20 40 60 80 100 120
500

550

600

650

700

Fréquence (MHz)

T
em

p
s
(n
s)

(b)

Figure 3.8 – Spectres en énergie pour un signal enregistré a) dans l’eau et b) dans un sphé-
roïde. Les croix bleues indiquent le temps de vol de la composante L du signal acoustique.

En figures 3.8a et 3.8b respectivement, on trace une carte du spectre en énergie du signal

dans l’eau a) et du signal enregistré dans un sphéroïde entre 20 et 120 MHz b). On a également

représenté par des croix bleues le temps de vol de la composante L du signal à chaque fréquence.

On peut voir que le temps de vol de la composante L suit la même tendance en fréquence dans

les deux cas. En figure 3.9 on trace les temps de vol recalés des pics L en fonction de la fréquence

pour l’eau et pour le sphéroïde. On recale en soustrayant le temps de vol moyen sur l’ensemble

des fréquences étudiées pour pouvoir comparer les deux tendances obtenues. En dessous de 40

MHz les lobes dans les spectres changent de forme et le maximum détecté pour le premier pic

varie en conséquence. Mais la tendance est globalement la même pour le sphéroïde et pour

l’eau. L’ensemble des signaux obtenus suit globalement cette tendance et comme on a pu le

voir sur l’eau cela n’affecte que peu la valeur moyenne sur plusieurs mesures. Cela veut dire

que cet artefact dû au traitement du signal ne nous empêche pas d’extraire une vitesse du son



72 CHAPITRE 3. ANALYSE DE SPHÉROÏDES MULTICELLULAIRES

40 60 80 100 120
-10

-8

-6

-4

-2

0

2

4

Fréquence (MHz)

T
em

p
s
d
e
vo
l
re
ca
lé
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Figure 3.9 – Temps de vol recalés pour l’eau (bleu) et le sphéroïde (rouge) en fonction de la
fréquence.

mais diminue un peu sa précision aux fréquences inférieures à 50 MHz.
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Figure 3.10 – Spectre de répartition temporelle de l’énergie dans le signal à 90 MHz à une
épaisseur d0 (bleu) et à une épaisseur d1 (rouge).

En figure 3.10 on a tracé le spectre de répartition temporelle en énergie des signaux acous-

tiques enregistrés dans le même sphéroïde à 2 positions différentes. On peut isoler les mêmes

composantes L, 3Lverre et 3Lsphero aux 2 positions. On peut donc extraire une vitesse du son

pour chaque composante en reliant l’évolution du temps de vol de chaque composante à la dis-

tance entre les deux positions d’enregistrement des signaux, comme expliqué précédemment.

En figure 3.11a, on trace les spectres d’énergie pour une fréquence de 90 MHz à toutes les

positions pour le sphéroïde étudié. On a également mis en évidence les temps de vol ti,L de la

composante L aux différentes positions (lignes). En figure 3.11b trace uniquement les temps de
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Figure 3.11 – a) Présentation des spectres en énergie pour un échantillon et extraction du
temps de vol des différents pics à 90 MHz à chaque épaisseur sur un sphéroïde HT29 avec en
rouge le temps de vol de la composante L du signal acoustique aux différentes positions. b)
Tracé des temps de vol en fonction de la position L.

vol en fonction de la position. On peut voir dans cette figure que la pente de la droite formée

par les temps de vol en fonction de la position ne change pas significativement avec la position

ce qui signifie qu’on peut extraire les vitesses du son dans les sphéroïdes comme on l’a fait dans

l’eau au chapitre précédent. La vitesse du son du sphéroïde est alors prise comme la moyenne

des Vj suivant la méthode déjà présentée au chapitre 2.

On a tracé en figure 3.12 la médiane et les quartiles des vitesses sur les différentes Vj aux

différentes fréquences sur un sphéroïde donné. On voit que la médiane des vitesses extraites
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Figure 3.12 – Tracé des valeurs de vitesses du son extraites pour les différents pics sur la
gamme de fréquence 20-120 MHz pour un sphéroïde (bleu) et de l’eau à 35°C (noir).

varie autour de 1600 m/s pour le sphéroïde. La médiane pour la mesure dans l’eau à 35 °C
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est proche de 1520 m/s, ce qui est la valeur usuelle dans la littérature.[56] On constate que les

Vj pour le sphéroïde donnent une plus grande dispersion que les mesures effectuées dans l’eau.

En dessous de 60 MHz, l’écart type augmente fortement ce qui est dû au fait qu’aux basses

fréquences le changement de forme des pics rend les courbes de temps de vol plus bruitées. De

façon à limiter cet effet, on sélectionne les courbes de temps de vol en fixant un seuil pour la

somme des erreurs quadratiques pour chaque composante Vj. À 20 MHz, l’absence de boîte

indique que l’algorithme n’a pu extraire qu’une seule vitesse du son. Aucun écho n’a donc

rempli le critère de sélection de l’algorithme, ce qui indique le changement forme des pics à

basse fréquence réduit la précision de l’algorithme. Nous allons maintenant extraire la vitesse

du son en fonction de la fréquence pour l’ensemble des échantillons que nous avons mesurés.

3.2.3 Mesure de vitesse du son sur les sphéroïdes multicellulaires

tumoraux

Dans cette partie nous allons présenter les mesures du vitesses du son sur des sphéroïdes

des lignées HT29 et HCT116. Nous avons mesuré la vitesse du son de 42 sphéroïdes HT29 et 31

sphéroïdes HCT116. Pour toutes ces mesures, on mesure la vitesse Vj de chaque pic en utilisant

les temps de vol ti,j associés à 10 positions espacées de 10 µm ou 20 positions espacées de 5

µm. Ces valeurs sont choisies pour limiter la durée des expériences, puisque chaque position

de mesure demande 40 secondes. Une autre raison est que si la distance entre deux positions

est trop faible la variation de temps de vol entre deux positions va devenir proche l’incertitude

sur la mesure du temps de vol. Toutes les mesures ont été réalisées sur des sphéroïdes placés

dans du milieu DMEM (HEPES) comme détaillé dans la partie 3.1.4. Le choix de ce milieu

de culture nous permet de ne pas avoir à réguler la concentration à CO2 dans la cuve utilisée

pour réaliser les mesures. Ce milieu est maintenu à 37°C durant les mesures. Le diamètre des

sphéroïdes pour les deux lignées varie entre 200 et 600 µm. Les sphéroïdes de taille inférieure à

200 µm sont trop difficiles à manipuler pour qu’on puisse les utiliser sur le montage. On fixe la

limite supérieure à 600 µm pour limiter la taille du cœur nécrotique au centre de l’agrégat.[113]

Dans les figures 3.13a et 3.13b, on représente pour plusieurs fréquences la distribution

des vitesses du son mesurées sur l’ensemble des échantillons pour les deux lignées cellulaires
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Figure 3.13 – Distribution des vitesses du son mesurées à différentes fréquences comparée à
l’eau à 35°C pour a) la lignée HT29 et b) la lignée HCT116.
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Figure 3.14 – Moyenne et écart des vitesses du son mesurées dans l’eau à 35°C et les sphéroïdes
HCT116 et HT29. Le couple eau-HT29 donne une p-valeur de p = 0.0001. Le couple eau-
HCT116 donne une p-valeur de p = 0.005

étudiées. On trace également les résultats pour les mesures dans l’eau. On peut voir que les

deux lignées présentent une vitesse moyenne de l’ordre de 1600 m/s et que dans les deux

cas, la vitesse ne dépend pas significativement de la fréquence. Cela signifie que la tendance

observée sur un sphéroïde unique en figure 3.12 n’est pas significative. Puisqu’il n’y a pas de

dépendance claire en fréquence entre 20 et 120 MHz, on trace les moyennes et les écarts types

des vitesses du son mesurées sur l’ensemble des échantillons pour de l’eau à 35°C et pour les

deux lignées de sphéroïdes en figure 3.14. On constate que l’écart type pour les mesures sur

les sphéroïdes est plus élevé que pour les mesures dans l’eau, ce qu’on interprète comme la

variabilité entre échantillons. On calcule les p-valeurs des distributions pour un test de Student
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Figure 3.15 – Rapport entre la vitesse mesurée lors de la compression et la vitesse mesurée
lors de la décompression pour un cycle de compression/décompression sur des sphéroïdes des
lignées a) HCT116 (N = 15) et b) HT29 (N = 22).

de façon à comparer leurs statistiques. La p-valeur pour le couple HCT116 et HT29 donne 0.3,

ce qui indique que les deux lignées ne sont pas significativement différentes. Pour le couple

eau-HCT116 et le couple eau-HT29 on trouve respectivement p = 0.005 et p = 0.0001 ce qui

signifie que les moyennes sont significativement différentes dans les deux cas. On observe donc

l’absence de différence entre les deux lignées et leur différence avec l’eau à 35 °C.

3.2.4 Vitesse du son dans les sphéroïdes multicellulaires tumoraux

lors de cycles compression/décompression

Nous avons choisi de comprimer sur 100 µm en enregistrant un signal tout les 10 µm afin de

vérifier que la vitesse du son ne dépend pas de la compression. Une fois la compression effectuée,

on a remonté la lamelle en suivant les mêmes positions jusqu’à revenir au point de départ.

Nous avons réalisé un cycle compression/décompression sur les deux lignées. On présente les

résultats des expériences compression/décompression pour les deux lignées en figures 3.15a et

3.15b. Dans ces figures on trace pour chaque sphéroïde le rapport entre la vitesse mesurée lors

de la décompression Vdecomp et celle mesurée lors de la compression initiale Vcomp. On constate

que la vitesse mesurée reste constante lors du cycle pour les HT29 et les HCT116. On observe

donc pas d’effet d’un cycle compression/décompression sur la vitesse du son mesurée dans les

sphéroïdes des deux lignées, ce qui confirme la validité de notre approche pour la mesure de

vitesse du son.
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Figure 3.16 – a) Image en contraste de phase d’un sphéroïde avec l’ajustement d’une ellipse
utilisé pour la mesure de diamètre (barre d’échelle : 100 µm). b) Répartition de la vitesse des
sphéroïdes en fonction de leur diamètre initial.

3.2.5 Effet du diamètre sur la vitesse du son mesurée dans les sphé-

roïdes

Dans cette partie, nous étudions l’effet du diamètre initial du sphéroïde sur la vitesse du son

mesurée lors de la compression initiale afin de déterminer si l’écart type obtenu sur les mesures

de vitesse dans les sphéroïdes provient de la distribution des tailles. Dans leur étude de 2019,

Guillaume et al. ont mis en évidence que, pour des sphéroïdes HCT116, l’état de surface de

l’agrégat et son module d’Young mesuré par AFM dépendait des conditions de croissance du

sphéroïde. Ils ont montré qu’à diamètre égal, un sphéroïde ensemencé avec 500 cellules qu’on

laisse grandir 6 jours est plus "lisse" et a un module d’Young plus élevé qu’un agrégat qu’un

agrégat ensemencé avec 5000 cellules qu’on laisse grandir deux jours. [39] Le fait que dans

cette étude la durée de croissance du sphéroïde ait un impact sur les propriétés mécaniques

mesurées nous a poussé à nous interroger sur l’impact du temps de croissance des sphéroïdes.

Dans notre cas, puisqu’on utilise la même concentration de cellules pour tous les agrégats, on

affiche les résultats en fonction du diamètre lié au temps de croissance de l’agrégat (plus le

temps de culture est long, plus le diamètre est important). Le diamètre des sphéroïdes a été

mesuré à l’aide d’images de contraste de phase prises en vue de dessus à l’aide d’une caméra

fixée au bâti du microscope. Afin de déterminer le diamètre on ajuste une ellipse. Le diamètre

est alors pris comme étant la moyenne du grand axe et du petit axe de l’ellipse.



78 CHAPITRE 3. ANALYSE DE SPHÉROÏDES MULTICELLULAIRES

On trace sur la figure 3.16b la vitesse du son mesurée précédemment en fonction du diamètre

initial du sphéroïde. On peut voir une plus grande dispersion des valeurs pour les faibles

diamètres. Ceci étant probablement dû au fait que la compression de 100 µm impacte davantage

les sphéroïdes de faible diamètre. On peut également supposer que les sphéroïdes n’ayant

grandi que deux jours ont une structure plus variable en terme de quantité de matrice et de

liaisons cellules-cellules et cellules-matrice, ce qui donne lieu à une plus grande hétérogénéité

des valeurs de vitesse du son mesurées. Cependant la vitesse moyenne ne semble pas influencée

par le diamètre initial dans les deux lignées. Nous pouvons donc comparer les données issues

des différents sphéroïdes ayant différentes tailles initiales, au prix d’une augmentation de l’écart

type dû à la contribution des petits diamètres.

3.2.6 Conclusions sur les mesures de vitesse du son dans les sphé-

roïdes

Dans la partie précédente nous avons présenté les résultats de vitesses du son mesurées sur

les sphéroïdes HCT116 et HT29 à l’aide de la décomposition en ondelettes de Morlet. Nous

avons pu mesurer la vitesse du son d’un ensemble d’échantillons sur une bande de fréquences

entre 20 et 120 MHz. On a montré que la vitesse du son mesurée ne dépend pas significativement

du diamètre initial des agrégats ou de leur niveau de compression. Cependant, une réponse

éventuelle des agrégats à la compression comme une expulsion de fluide, qui traduirait une

perte de volume, reste à vérifier. C’est cette étude qui va être l’objet de la partie suivante.

3.3 Mesures de diamètres et estimation de volume pendant

la compression

On va maintenant étudier l’évolution du diamètre équatorial du sphéroïde en fonction du

niveau de compression appliqué au sphéroïde. On comparera les résultats à des cas simples

de solides déformables sous compression et on s’intéressera à la réponse des sphéroïdes lors de

cycles compression/décompression.
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3.3.1 Évolution du diamètre en fonction de la compression

(a) (b)

Figure 3.17 – Images en transmission d’un sphéroïde a) avant compression et b) après 150
µm de compression. Les pointillés indiquent le périmètre initial.

En figure 3.17, on peut voir deux images capturées en vue de dessus d’un sphéroïde à

deux étapes de compression. On peut observer le changement de diamètre sur ces images au

fur et à mesure de la compression. On va donc utiliser ces images pour étudier l’évolution du

diamètre en fonction de la compression. Le diamètre des sphéroïdes a été mesuré en ajustant

une ellipse dans les images enregistrées avec la caméra. Puisqu’on ne connait pas l’épaisseur

absolue, l’estimation de la hauteur du sphéroïde s’effectue en analysant les signaux acoustiques.

En effet, dans les signaux on peut repérer le pic L et le pic 3Lsphero. On peut donc remonter

directement à l’épaisseur absolue en extrayant dans un signal la différence de temps de vol en

le pic L et le pic 3L et la vitesse.

Pour faciliter l’analyse des résultats nous allons normaliser la hauteur et le diamètre des

sphéroïdes de la façon suivante. Soit hi l’épaisseur correspondant à une mesure de diamètre

équatorial di à la position i, et h0 et d0 la première position et le premier diamètre mesuré.

On définit pour chaque position de chaque échantillon sa hauteur normalisée h̄ et le diamètre

normalisé d̄ de la façon suivante :

h̄ =
hi
h0

d̄ =
di
d0

(3.1)

On va alors tracer d̄ en fonction de h̄ ce qui permettra de superposer les courbes d’évolution

du diamètre pour des sphéroïdes de différents diamètres. En figures 3.18a et 3.18b on trace
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Figure 3.18 – Evolution du diamètre équatorial normalisé en fonction de la hauteur normalisée
de la couche.

pour les deux lignées étudiées le diamètre normalisé en fonction de la hauteur normalisée

pour l’ensemble des échantillons. On observe une croissance du diamètre normalisé avec la

compression. Afin d’extraire un comportement statistique, on a tracé des courbes moyennes de

la relation hauteur-diamètre des deux lignées en gras. Pour obtenir cette courbe moyenne, on

échantillonne les données de hauteur normalisée par intervalle d’une largeur de 0.1.

Puisqu’on ne connait pas l’angle de contact du sphéroïde avec les plaques, on va considérer

2 profils extrêmes dans le plan perpendiculaire à la lamelle : un cylindre et un ellipsoïde. Le

cas de l’ellipsoïde est illustré en figure 3.19a ; on part d’une sphère de diamètre équatorial d0

et de hauteur h0. On peut démontrer que pour un ellipsoïde de volume constant V0 on a :

d̄sphere =

√

1

h̄sphere
(3.2)

où d̄sphere est le diamètre normalisé de la sphère et h̄sphere sa hauteur normalisée. On sait

cependant que les cellules et les tissus peuvent adhérer aux surfaces avec lesquelles ils sont

en contact. Pour cette raison le modèle d’ellipsoïde peut ne pas être une bonne description.

On propose un cas extrême de ce changement de forme dû à l’adhésion. Ainsi la deuxième loi

diamètre-hauteur à laquelle on va comparer nos mesures sera celle d’une sphère de volume V0

qui, lorsqu’on la comprime, se transforme en cylindre de même volume. Ce cas de figure est
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illustré en figure 3.19b. La relation hauteur-diamètre pour un tel solide sera alors :

d̄cylindre =

√

4

3h̄cylindre
(3.3)

On trace les deux lois diamètre-hauteur, illustrées en figure 3.19a et 3.19b, sur la figure 3.20.

h0
h1

d0 d1

V0 = V1

(a)

h0
h1

d0 d1

V0 = V1

(b)

Figure 3.19 – illustration des deux sphères déformables qui, lorsqu’on les compriment, de-
viennent a) un ellipsoïde b) un cylindre.

On y reproduit les courbes expérimentales obtenues pour les deux lignées.
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Figure 3.20 – courbe moyenne pour les sphéroïdes HCT116 (rouge) et HT29 (bleu) comparées
aux lois hauteur-diamètre pour un ellispoïde à volume constant (bleu) et un cylindre à volume
constant (rouge).

Les courbes "cylindre" et "ellipsoïde" sont très proches suggérant que l’angle de contact

ne peut avoir qu’une influence faible sur nos mesures. Aux faibles compressions les courbes

moyennes suivent les courbes théoriques. Au delà de 50 % (h̄ >0.5), le diamètre augmente
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plus rapidement que sur la courbe du solide à volume constant, ce qui veut dire que le volume

des agrégats augmente aux fortes compressions. Aux faibles compressions, on ne voit aucune

différence entre le comportement moyen des deux lignées.

Cette apparente augmentation du volume est surprenante car aucune expérience de com-

pression sur des sphéroïdes n’a à ce jour donné de résultats similaires.[40] [41] On se pose alors

la question de l’erreur de mesure potentielle. L’hypothèse privilégiée est celle d’une perte de

focus qui induit une imprécision sur le diamètre. Une solution pour palier à ce problème serait

d’avoir accès à une vue de côté comme dans l’expérience de Marmottant et al. [?] On conclut

donc qu’on observe pas de pertes ou de gain de volume pour les faibles compressions et qu’aux

fortes compressions le système n’est pas adapté à la mesure de diamètre.

3.3.2 Conclusions sur les mesures de diamètre

En mesurant le diamètre des sphéroïdes à différents stades de compression et comparant les

résultats à des cas simples de solides déformables à volumes constants, on a constaté qu’aux

faibles compressions les sphéroïdes ne perdaient pas de volume. Aux fortes compressions on

a observé un comportement qui traduiraient un gain de volume. Or nous n’avons pas vu pré-

cédemment d’influence de la compression sur la vitesse, notre conclusion est donc que le dé-

placement vertical important a eu un impact sur la mesure optique du diamètre aux fortes

compressions et que la mesure devient trop imprécise pour qu’on puisse extraire des informa-

tions fiables. Ces résultats, en confirmant qu’il n’y pas de pertes de volumes des sphéroïdes

lors de la compression, nous permettent de valider une nouvelle fois notre approche. Dans la

partie suivante, afin de compléter l’étude, nous allons présenter l’application de notre algo-

rithme d’extraction des amplitudes et de mesures de l’atténuation acoustique aux deux lignées

de sphéroïdes tumoraux.
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3.4 Résultats en amplitude obtenus sur les sphéroïdes tu-

moraux

Dans le chapitre précédent, nous avons présenté une méthode d’analyse de l’amplitude des

pics L et 3L permettant d’extraire une atténuation acoustique à partir des signaux acoustiques.

Dans cette sous-section, nous allons présenter l’application de cette méthode aux sphéroïdes

fabriqués à partir des cellules des lignées HCT116 et HT29. On rappelle que sur l’eau, le rapport

entre la largeur à mi-hauteur temporelle de l’ondelette et celle des pics dans les signaux avait

limité la gamme de fréquence où on pouvait extraire une atténuation à 40-80 MHz. Pour les

sphéroïdes, on va reproduire cette analyse.
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Figure 3.21 – Carte des spectres de répartition d’énergie temporelle à 40 MHz pour a) un
sphéroïde HCT116 et b) une couche d’eau

En figures 3.21a et 3.21b, on représente les cartes des spectres de répartition d’énergie

temporelle à différentes positions à 40 MHz pour des signaux enregistrés dans un sphéroïde et

le même type de carte pour une couche d’eau. On constate que si dans l’eau, les pics 3Leau

sont nets et forment une ligne droite bien définie, on voit que dans le cas des sphéroïdes, il y

a plus de bruit. À certaines positions, on ne distingue pas clairement de pic sur la ligne des

pics 3Lsphero. On va donc analyser plus précisément le spectre obtenu à une position où le pic

3Lsphero est visible et une position où il ne l’est pas.

On peut voir en figures 3.22a et 3.22b les spectres pour une position où le pic 3Lsphero

apparaît clairement et une où son amplitude est comparable à celle du bruit. On voit que dans
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Figure 3.22 – Spectres de répartition d’énergie temporelle à 40 (bleu) et 80 MHz (orange)
pour les positions 3 et 5 dans la carte en figure 3.21a. Les flèches indiquent les pics 3Lsphero

la figure 3.22b l’amplitude du pic semble augmenter avec la fréquence alors que pour l’autre

position c’est l’inverse qui se produit.
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Figure 3.23 – Courbe d’atténuation mesurée (bleu) et ajustement obtenu par la méthode des
moindres carrés (orange) pour les deux positions représentées en figures 3.22a et 3.22b.

En figure 3.23a on trace l’atténuation acoustique en fonction de la fréquence correspondant

à l’échantillon et à la position du le spectre de la figure 3.22a, ainsi que l’ajustement obtenu par

la méthode des moindres carrés avec une loi de type α = Bfn. On affiche sur les courbes les

paramètres d’ajustement obtenus à ces deux postions. On voit qu’en figure 3.23a l’atténuation

croît avec la fréquence, alors que c’est l’inverse qui se produit en figure 3.23b. Contrairement à

l’eau, on ne dispose pas d’une loi théorique vérifiée expérimentalement à laquelle on pourrait
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comparer ces mesures. Le consensus dans la littérature est que l’atténuation suit une loi de

puissance Bfn observée par exemple Han et al. sur des cellules ovariennes d’hamster à 40 et à

80 MHz.[118] C’est pour cette raison qu’on a choisi d’ajuster les courbes d’atténuation obtenues

sur les sphéroïdes sur des courbes de type Bfn par la méthode des moindres carrés. On voit que

dans la figure 3.23b on obtient pas un ajustement satisfaisant ce qui se traduit par une valeur

de 0 pour n et une valeur de B élevée. À l’inverse, en figure 3.23a l’ajustement est meilleur et

on obtient une valeur de n supérieur à 1 et une valeur B faible.
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Figure 3.24 – Distribution des valeurs a) de B et b) de n obtenues par la méthode des
moindres carrés sur toutes les positions pour un échantillon.

En figures 3.24a 3.24b, on représente les valeurs de n et de B pour chaque position de

l’échantillon étudié. En comparant ces valeurs aux spectres à chaque position. On constate que

n < 0.5 correspond à des positions où le pic 3Lsphero n’est pas distinguable du bruit de fond.

On ne va donc conserver que les échantillons où la valeur n est supérieure à 0.5, les valeurs

inférieures à 0.5 donnant généralement des courbes d’atténuation décroissantes ou aberrantes.

Dans la sous-section suivante, on va présenter les résultats d’atténuation pour chaque lignée

en suivant le critère proposé ici (n>0.5). On mettra ensuite ces résultats en commun afin de

comparer les deux lignées
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Figure 3.25 – Moyenne et écart type pour chaque échantillon de a) l’exposant n et b) le
préfacteur B sur les sphéroïdes issues de la lignée HCT116

3.4.1 Résultats d’atténuation sur les sphéroïdes issus de la lignée

HCT116

En figures 3.25a et 3.25b, on représente pour chaque échantillon l’exposant n et le préfacteur

B. On voit que les valeurs de B sont généralement comprises entre 0 et 5. Pour n, on note la

présence de deux sous-populations. Dans le premier sous-groupe (1 à 16) l’exposant moyen se

trouve autour de 1.3 tandis que dans le second sous-groupe l’exposant est plus proche de 0.8.
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Figure 3.26 – a) Diamètre initial de chaque sphéroïde issu de la lignée HCT116 b) Atténuation
à 40 MHz (bleu) et à 80 MHz (orange) pour les sphéroïdes fabriqués à partir de cellules de la
lignée HCT116.

À notre connaissance ,le seul paramètre variant entre les deux groupes d’échantillons est le
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diamètre initial des agrégats. En figure 3.26a on trace donc l’exposant n pour chaque échantillon

en fonction du diamètre initial pour chaque sphéroïde issus de la lignée HCT116. En figure

3.26b on représente l’atténuation acoustique à 40 et à 80 MHz en fonction du diamètre initial

du sphéroïde. On constate qu’il existe deux sous-groupes de diamètres différents. Les sphéroïdes

de faible diamètre (d < 400 µm) ont une atténuation comprise entre 20 et 100 dB/cm et un

exposant moyen autour de 1.3. Les sphéroïdes plus gros (d > 400 µm) dont les valeurs ont une

atténuation comprise entre 40 et 100 dB/cm et un exposant autour de 0.9, comme on peut le

voir en figure 3.26a. En résumé, on peut séparer les sphéroïdes HCT116 en deux sous-groupes

déterminés par le diamètre initial des agrégats. La différence de diamètre entre les deux sous-

groupes vient du fait que les expériences ont été réalisées à deux jours d’écart durant lesquels

les sphéroïdes ont continué à croître. On va maintenant procéder à la même analyse sur les

sphéroïdes issus de la lignée HT29.

3.4.2 Résultats d’atténuation sur les sphéroïdes issus de la lignée

HT29
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Figure 3.27 – Moyenne et écart type pour chaque échantillon de a) l’exposant n et b) le
préfacteur B en fonction du diamètre initial pour les sphéroïdes issues de la lignée HT29.

Tout comme les sphéroïdes issus de la lignée HCT116, le diamètre des sphéroïdes issus de

la lignée HT29 varie au cours des expériences. Cela vient du fait qu’on a du réaliser les mesures

sur plusieurs jours durant lesquels les sphéroïdes ont continué à croître dans l’incubateur. En

figures 3.27a et 3.27b, on représente donc pour chaque échantillon l’exposant n et le préfacteur
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B en fonction du diamètre initial des sphéroïdes. On voit que les valeurs de B sont généralement

comprises entre 0 et 10. Pour n, on note cette fois ci que si la valeur d’exposant n varie moins

nettement avec le diamètre, la différence entre les petits (d < 300 µm) et les grands sphéroïdes

(d > 300 µm) est moins marquée pour les sphéroïdes issus de la lignée HCT116. Cette différence

moins marquée peut s’expliquer par le fait que la gamme de diamètre étudiée pour les sphéroïdes

issus de la lignée HT29 est moins étendue que pour les sphéroïdes issus de la lignée HCT116.
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Figure 3.28 – Atténuation à 40 MHz (bleu) et à 80 MHz (orange) pour les sphéroïdes fabriqués
à partir de cellules de la lignée HT29

On peut voir en figure 3.28 que les gammes de valeurs obtenues sont globalement les mêmes

pour l’ensemble des échantillons, même si on observe, comme dans l’eau ; une diminution de la

dispersion des valeurs pour les diamètres initiaux importants.

En résumé, si on a pu séparer les sphéroïdes issus de la lignée HCT116 en deux sous-groupes

de diamètres, il est moins évident de faire de même pour les sphéroïdes de la lignée HT29 au

vu des valeurs obtenues. L’exposant semble bien diminuer lorsque le diamètre augmente. Mais

comme la gamme de diamètres étudiés pour les sphéroïdes issus de la lignée HT29 est moins

importante, la différence est moins marquée que celle observée pour les sphéroïdes issus de la

lignée HCT116.

3.4.3 Comparaison des deux lignées et bilan

Dans la partie précédente, on a montré qu’on pouvait séparer les sphéroïdes issus de la

ligné HCT116 en sous-groupe de diamètres. Pour les sphéroïdes on constate une tendance

similaire mais moins marquée. On va donc maintenant présenter les résultats d’atténuation sur
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l’ensemble des échantillons et des positions retenues avec notre critère (n > 0.5).
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Figure 3.29 – Moyenne et écart type sur toutes les positions retenues et pour tous les échan-
tillons de l’atténuation acoustique mesurée sur a) les sphéroïdes issus de la lignée HCT116 de
faible diamètre (bleu) et de diamètre important (rouge) et b) les sphéroïdes issus de la lignée
HT29 de faible diamètre (bleu) et de diamètre important (rouge)

On représente en figures 3.29a et 3.29b l’atténuation à chaque fréquence entre 40 et 80

MHz pour les positions retenues. La courbe bleue correspond aux sphéroïdes ayant un diamètre

inférieur à 300 µm pour les HT29 et à 400 µm pour les HCT116 et la courbe rouge correspond

aux sphéroïdes dont le diamètre est supérieur à 300 µm pour les HT29 et à 400 µm pour les

HCT116. On peut voir que l’atténuation croît plus rapidement avec la fréquence dans les petits

sphéroïdes ce qui va se traduire par un exposant n plus important. Dans les sphéroïdes de

diamètre plus important, la valeur à 40 MHz est plus importante que dans les petits sphéroïdes

alors que la valeur à 80 MHz est à peu près la même ce qui se traduit par un exposant plus

faible dans la loi de puissance. Les exposants n obtenus en ajustant la loi Bfn sur les courbes

d’atténuation des sphéroïdes issus de la lignée HCT116 sont de 1.68 (d < 400 µm) et 0.87

(d > 400 µm). Pour les sphéroïdes issus de la lignée HT29 on obtient des valeurs de n de 1.92

(d < 300 µm) et de 1.23 (d > 300 µm).

En terme de valeur absolue, on va pouvoir comparer nos courbes moyennes aux mesures de

Muleki-Seya et al. et Wirtzfeld et al.. Dans la première étude, une mesure d’atténuation a été

effectuée sur des tumeurs formées de cellules HT29 et ont donné une pente d’atténuation de

0.69 dB/cm/MHz ce qui correspond à une valeur de 20.7 dB/cm à 30 MHz ce qui est proche

de la valeur moyenne obtenues pour les sphéroïdes HT29 de diamètre important (d > 400 µm)
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à 40 MHz.[117] Dans la seconde étude la pente de l’atténuation mesurée sur la gamme 25-50

MHz est de 0.53 dB/cm/MHz sur le culot de cellules après 1h sans nutriments. Cela correspond

à une valeur de 21.2 dB/cm à 40 MHz ce qui est également proche des valeurs obtenues sur

les sphéroïdes HT29.[63] La compatibilité entre nos valeurs et la littérature rassure sur le fait

qu’en dépit d’un écart type important dû au système de mesure, nos résultats sont cohérents

avec la littérature disponible pour les HT29. En ce qui concerne les sphéroïdes HCT116, on ne

dispose pas à ce jour de résultats avec lesquels on pourrait comparer nos mesures.

En résumé, on a pu estimer l’atténuation acoustique des sphéroïdes issus des lignées HCT116

et HT29. Contrairement à la vitesse, qui ne dépend pas significativement du diamètre de

l’agrégat, on a pu observer ici que, à 40 MHz, les agrégats de diamètre important avaient une

atténuation plus importante que ceux de diamètre plus faible et que cet écart disparaissait

à 80 MHz. Cette différence est plus marquée chez les sphéroïdes issus de la lignée HCT116

que ceux issus de la lignée HT29 car la gamme de diamètres étudiés est plus importante chez

les sphéroïdes issus de la lignée HCT116. Globalement, les sphéroïdes HT29 et HCT116 ne

présentent pas de différence marquée en terme d’atténuation pour d < 300 µm. En revanche, si

on compare les valeurs d’atténuations obtenues pour les sphéroïdes ayant un diamètre de 400

µm (taille maximale disponibles sur les deux lignées), les sphéroïdes issus de la lignée HCT116

semblent avoir une atténuation plus importante que les sphéroïdes issus de la lignée HT29 sur

la gamme de fréquences étudiées.

3.5 Conclusions générales

Dans ce chapitre, nous avons mesuré la vitesse du son dans des sphéroïdes des lignées

HCT116 et HT29. Ces mesures de vitesses ont été obtenues pour des fréquences acoustiques

allant de 20 à 120 MHz. Ces mesures montrent que les deux lignées, malgré leurs différences

sur le plan biologique, ont la même vitesse du son lorsqu’elles sont étudiées à des fréquences

de l’ordre du MHz. Cette vitesse est de l’ordre de 1600 m/s.

Les résultats ont également montré que pour des compressions inférieures ou égales à 100

µm, la compression n’a pas d’effet significatif sur la vitesse du son mesurée. Des expériences de

compression suivi d’une décompression ont été réalisées et ont montré que pour les sphéroïdes

HCT116 qu’il n’y avait pas de variation significative de la vitesse du son entre les deux phases
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du cycle. Ces deux expériences, nous ont donc permis de valider notre approche de la mesure

de vitesse par le biais d’une compression.

Nous avons également mesuré le diamètre équatorial des sphéroïdes au fur et à mesure

de la compression. Ces mesures de diamètre en fonction du niveau de la compression ont été

comparées à des cas simples de solides déformables à volumes constants et ont montré une

réponse à volume constant aux faibles compressions et une dilatation à l’équateur pour les

fortes compressions que nous avons identifié comme un problème optique. Cependant le fait

qu’il n’y ait pas de pertes de volume pour les faibles compressions confirment de nouveau que

la compression ne change pas les propriétés physiques des agrégats.

Nous avons également analysé l’amplitude des signaux acoustiques dans les deux lignées

cellulaires et on en a conclu qu’on pouvait observer une influence du diamètre sur l’exposant

n obtenu. Cette influence est très nette dans le cas des sphéroïdes issus de la lignée HCT116

alors qu’elle est moins marquée dans le cas des sphéroïdes issus de la lignée HT29. On attribue

cette différence au fait que la gamme de diamètre étudiée pour les sphéroïdes issus de la lignée

HT29 est moins importante que celle des sphéroïdes issus de la lignée HCT116. À diamètres

comparables (d < 300 µm), l’exposant pour les sphéroïdes issus de la lignée HT29 est plus élevé

que pour ceux issus de la lignée HCT116.

Dans le chapitre suivant, nous allons analyser ces résultats et les mettre en commun avec

d’autres expériences de caractérisation mécaniques réalisées sur des sphéroïdes tumoraux afin

de mieux comprendre le comportement des agrégats et expliquer le comportement observé.
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Dans les chapitres précédents nous avons présenté le montage expérimental ultrason laser et

sa calibration. Nous avons ensuite présenté son utilisation sur des sphéroïdes fabriqués à partir

des lignées HCT116 et HT29. On a notamment mesuré la vitesse du son sur les deux lignées

sur une gamme de fréquence de 20 à 120 MHz et l’atténuation acoustique sur une gamme de

40 à 80 MHz.

Dans ce chapitre nous allons analyser l’ensemble de ces résultats et les comparer avec des

résultats obtenus par diffusion Brillouin sur le même type d’échantillon. On rappellera d’abord

l’ensemble de nos résultats. On présentera ensuite le principe des mesures mécaniques par

diffusion Brillouin. Une fois ces résultats mis en commun et analysés, on discutera qualitati-

vement des hypothèses de modélisations possibles afin d’expliquer nos observations. On fera

notamment appel aux familles de modèles viscoélastiques et poroélastiques.

On présentera ensuite les conclusions générales de l’étude ainsi que des pistes de poursuite

qui permettront et de compléter ce travail. Parmi ces pistes, on proposera notamment un

approfondissement expérimental et théorique de l’étude sur l’atténuation acoustique dans les

sphéroïdes multicellulaires tumoraux. On présentera ensuite des éléments de conception pour

un nouveau dispositif de mesure optoacoustique basé sur un interféromètre de Fabry-Pérot.

On conclura ce chapitre en présentant une configuration de mesure permettant de coupler la

mesure ultrason laser à la mesure de diffusion Brillouin sur un même échantillon.

4.1 Rappel des principaux résultats de propagation acous-

tique sur les sphéroïdes, analyse et comparaison avec

les mesures de diffusion Brillouin

Dans cette section on va rappeler les résultats obtenus par ultrasons laser sur les sphéroïdes

HT29 et HCT116. Puis nous allons présenter brièvement la diffusion Brillouin et les résultats

obtenus par cette technique sur les sphéroïdes HCT116 et HT29 sur une gamme fréquentielle

plus haute que celle accessible par les ultrasons lasers. On comparera ensuite les valeurs de

vitesse du son et d’atténuation acoustique des sphéroïdes.
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4.1.1 Rappel des résultats à l’aides des ultrasons lasers

HT29 HCT116
1540

1560

1580

1600

1620

1640

V
it
es
se

d
u
so
n
(m

/s
)

(a)

40 60 80
-50

50

150

H
C
T
11
6

petits

grands

40 60 80
-50

50

150

Fréquence (MHz)

H
T
29A
tt
en
u
at
io
n
(d
B
/c
m
)

(b)

Figure 4.1 – Résultats de (a) vitesse du son et (b) d’atténuation acoustique sur les sphéroïdes
des lignées HCT116 et HT29

En figure 4.1a et 4.1b, on trace respectivement la vitesse du son et l’atténuation acoustique

mesurées sur les sphéroïdes HCT116 et HT29 à l’aide du montage ultrason laser. On rappelle

qu’on a montré dans les chapitres précédents que les valeurs de vitesse du son ne dépendaient

pas significativement de la fréquence entre 20 et 120 MHz. On observe pas de différence de vi-

tesse du son significative entre les lignées HT29 et HCT116. En ce qui concerne l’atténuation, on

a montré que le comportement observé dépendait du diamètre des agrégats. Cette dépendance

est très nette chez les sphéroïdes issus de la lignée HCT116 et un peu moins marquée chez les

sphéroïdes HT29. Cette différence a été attribuée au fait que la gamme de diamètres étudiés

pour la lignée HT29 était moins étendue. Aux faibles diamètres, on observe pas de différence

très nette entre les deux lignées étudiées. Aux diamètres importants, l’exposant est plus faible

et on observe une différence entre les deux lignées. La lignée HCT116 a une atténuation plus

importante sur la gamme de fréquence 40-80 MHz, mais un exposant pour la loi en fréquence

plus faible que la lignée HT29.

D’autres mesures proches de celles que nous avons effectuées ont été réalisées sur les sphé-

roïdes HCT116 et HT29. Il s’agit de mesures par diffusion Brillouin sur les sphéroïdes que nous

allons présenter dans la sous-section suivante. Ces mesures sont enrichissantes car elles vont

permettre la comparaison de données obtenues à des fréquences espacées d’une décade.
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4.1.2 Mesures de diffusion Brillouin sur les sphéroïdes tumoraux

Dans cette section, nous allons commencer par présenter la diffusion Brillouin. On pré-

sentera ensuite rapidement le spectromètre utilisé pour les mesures ainsi que son principe de

fonctionnement. On présentera finalement les résultats obtenus sur les sphéroïdes tumoraux

avec cette technique de mesure.

Principe de la diffusion Brillouin

La diffusion Brillouin est un processus de diffusion inélastique de la lumière provoqué par

l’interaction entre les phonons acoustiques naturellement présents dans un matériau et les

photons incidents. Ces phonons correspondent à la propagation des ondes acoustiques dues à

l’agitation thermique.[76] Dans cette mesure, on envoie un faisceau laser de longueur d’onde

λ sur le matériau. Le spectre de la lumière diffusée sera constitué d’un pic intense à la même

fréquence que le faisceau incident, mais aussi de deux pics décalés par rapport à la fréquence

du faisceau incident. Ces deux pics, qu’on appelle les pics Stokes et anti-Stokes, vont être

caractérisés par leur fréquence fB et leur largeur à mi-hauteur ΓB.

Le lien entre les paramètres physiques de la lumière diffusée (fB, ΓB) et les paramètres

mécaniques du matériau étudié permettent d’utiliser la diffusion Brillouin comme outil de

caractérisation non-invasive de matériau. Cela a notamment permis son utilisation dans l’étude

de cellules individuelles[79] et de tissus biologiques[119], incluant les sphéroïdes tumoraux[52].

Cette technique a aussi été utilisée pour caractériser mécaniquement des objets aux dimensions

nanométriques comme des nanoparticules[120] ou des biopolymères.[121]

Typiquement, dans les matériaux biologiques, les décalages de fréquences sont de l’ordre

du GHz. Dans le cadre de notre étude, la diffusion Brillouin présente donc l’intérêt de nous

renseigner sur les propriétés mécaniques des sphéroïdes dans une gamme de fréquences supé-

rieures à celle accessible sur le montage ultrason laser. Les résultats de ces expériences, si on les

met en commun avec les résultats obtenus sur le montage ultrason laser, permettront d’avoir

des mesures de propriétés mécaniques à des fréquences séparées par plus d’une décade. Dans

la sous-section suivante nous allons présenter le spectromètre utilisé pour l’expérience et les

résultats obtenus sur des sphéroïdes fabriqués à partir de cellules des lignées HCT116 et HT29.
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Structure du spectromètre Brillouin

Pour pouvoir tirer parti de la diffusion Brillouin, il faut utiliser un spectromètre afin de sé-

parer les différentes composantes du spectre de la lumière diffusée. Deux types d’interféromètres

sont principalement utilisés, les dispositifs de type tandem Fabry-Pérot[122] et les dispositifs

basés sur un Virtually Imaged Phase Array (VIPA)[123]. Le spectromètre utilisé par G. Yan au

sein de l’équipe biophysique pour effectuer les mesures sur les sphéroïdes est un spectromètre

commercial basé sur un VIPA (Light Machinery, Hyperfine HF-8999-532).

lumière incidente

lentille cylindrique

plaque de verre

100% réfléchissant Partiellement transparent

Anti-réflexion

Source Virtuelle

diamètre du faisceau

Figure 4.2 – Schéma de principe du VIPA. (adapté de Shirasaki [123])

Le principe physique du VIPA repose sur les interférences optiques et est décrit en figure

4.2. Le VIPA est une couche de verre dont la face avant est recouverte d’une couche 100 %

réfléchissante, à l’exception d’une petite zone qui sert de point d’entrée de la lumière dans le

dispositif. La face arrière est recouverte d’une couche très réfléchissante, mais pas totalement ce

qui permet à la lumière de sortir du dispositif. Si un faisceau entre dans le dispositif avec un léger

angle par rapport à la normale de la face avant, il y subit des réflexions multiples et à chaque

réflexion sur la face arrière partiellement réfléchissante une partie de la lumière est transmise.

On a donc en sortie une superposition de faisceaux déphasés les uns par rapport aux autres

du fait du nombre d’allers-retours différents qu’ils ont effectué dans le VIPA. Cette somme
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de faisceaux lumineux déphasés les uns par rapport aux autres produit des interférences qui

séparent spatialement les composantes de différentes fréquences. Ici, en l’occurrence, on sépare

la lumière diffusée élastiquement (Rayleigh) et celle diffusée inélastiquement (Brillouin). Il faut

alors projeter la figure d’interférence sur une caméra CCD pour pouvoir enregistrer le spectre.

On ne détaillera pas ici la structure précise du spectromètre. Les aspects techniques de

la mesure Brillouin peuvent être trouvés dans les travaux de Shirasaki[123]. Les informations

propres à la structure du spectromètre Light Machinery sont disponibles sur la page internet

du fabricant.

Résultats obtenus sur les sphéroïdes tumoraux et comparaison avec les ultrason

laser

Dans cette section, nous allons présenter les résultats des mesures de diffusion Brillouin

réalisées par G. Yan sur les sphéroïdes des lignées HCT116 et HT29.

Dans ces mesures, le spectromètre VIPA est couplé à un microscope confocal et le faisceau

laser à 532 nm est focalisé sur l’échantillon avec un objectif 20X (N.A 0.35). La plaque 96 puits

contenant les sphéroïdes est montée sur une platine et le microscope est placé dans une chambre

où l’environnement de mesure est contrôlé. La température est fixée à 37°C et la concentration

en CO2 est fixée à 5%. Les mesures ont été réalisées sur 45 sphéroïdes HT29 et 48 sphéroïdes

HCT116.

En figure 4.3 on présente les résultats des mesures Brillouin effectuées sur le spectromètre

VIPA, c’est-à-dire la moyenne et l’écart type pour fB et ΓB sur l’ensemble des échantillons

mesurés pour les lignées HCT116 et HT29. On constate que sur les deux lignées étudiées,

le décalage en fréquence est le même. La largeur à mi-hauteur des pics Brillouin donne des

résultats différents en fonction de la lignée étudiée. La lignée HT29 a largeur à mi-hauteur

la plus élevée et la lignée HCT116 a la plus faible. Si on veut pouvoir relier la largeur à mi-

hauteur mesurée en Brillouin à une atténuation acoustique, il faut faire une hypothèse sur le

comportement du matériau. Ici on se place dans le cadre du modèle d’oscillateur harmonique

amorti. Dans le cadre de ce modèle, on peut relier le module d’onde longitudinale complexe M

du matériau aux paramètres des pics correspondant à la diffusion Brillouin dans le spectre de



4.1. RAPPEL RÉSULTATS 99

Figure 4.3 – (a) Fréquences Brillouin et (b) largeur à mi-hauteur des pics Brillouin mesurés
sur des sphéroïdes tumoraux fabriquées à partir de lignées HCT116 et HT29.

la lumière diffusée par l’échantillon[121] :

fB =
1

2π
qM ′(fB) =

1

2π
qV (4.1)

ΓB =
M ′′(fB)q

2

2πρfB
(4.2)

où q = 4πnopt

λ
est le vecteur d’onde optique et M ′(fB) et M ′′(fB) sont respectivement la partie

réelle et la partie imaginaire du module d’onde longitudinale. Si on suppose qu’on est en régime

de faible amortissement, on peut également écrire[124] :

α =
2πfM ′′(f)

2ρV 3
(4.3)

ce qui nous permet de relier l’atténuation à la partie imaginaire du module d’onde longitudinale.

Donc si on injecte l’équation 4.3 dans l’équation 4.2 on obtient :

V =
2πfB
q

(4.4)

α =
4π2f 2

BΓB

2q2V 3
=

ΓB

2V
(4.5)

ce qui nous permet de relier le décalage en fréquence et la largeur à mi-hauteur des pics Brillouin
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à la vitesse du son et à l’atténuation et de comparer les mesures ultrasons laser aux mesures

Brillouin.

Pour extraire une vitesse du son à partir de la fréquence Brillouin mesurée sur les sphéroïdes,

il faut donc connaître l’indice optique de l’échantillon étudié. Des mesures d’indice optique ont

été réalisées par tomographie en cohérence optique sur des sphéroïdes HCT116. La gamme

mesurée est comprise entre 1.35 et 1.39.[125] La variabilité observée sur ces mesures provient

principalement de la taille des sphéroïdes, les sphéroïdes les plus petits ayant un indice plus

élevé. Si on injecte cette gamme de valeurs dans l’équation 4.1 et qu’on utilise les fréquences

obtenues par diffusion Brillouin, on obtient une vitesse du son entre 1555 m/s et 1590 m/s

pour les HCT116. Cette gamme de valeurs est compatible avec celle obtenue sur les mesures

ultrasons laser où les valeurs sont de 1590 m/s avec un écart type de 30 m/s sur l’ensemble des

échantillons pour les deux lignées. Il n’y a pas de mesures d’indice optique disponibles pour

les sphéroïdes HT29, mais le fait que la valeur de fréquence Brillouin soit presque identique et

que la vitesse du son mesurée par ultrason laser soit la même pour les deux lignées peut laisser

penser que la vitesse du son est aussi la même entre les deux lignées en diffusion Brillouin. Donc,

en ce qui concerne la vitesse du son, on peut considérer que les deux expériences donnent des

résultats similaires.

En ce qui concerne l’atténuation acoustique, si on utilise la formule 4.5, on obtient une

valeur d’atténuation comprise entre 1.27·105 dB/cm et 1.30·105 dB/cm pour les sphéroïdes

HCT116 et entre 1.80·105 dB/cm et 1.85·105 dB/cm pour les sphéroïdes HT29. On va donc

pouvoir comparer ces résultats aux résultats obtenus sur le montage ultrasons laser.

Comparaison avec les données Ultrason Laser

Pour des fréquences d’excitation acoustique de l’ordre du GHz, la fréquence mesurée par

diffusion Brillouin est identique pour les lignées HT29 et HCT116 et on a pu voir que les

valeurs de vitesse du son étaient compatibles avec celles obtenues sur le montage ultrasons

laser. En revanche, les résultats d’atténuation acoustique obtenus lors des deux expériences

sont différents. Les mesures par diffusion Brillouin étant beaucoup plus rapides à effectuer que

les mesures sur le montage ultrason laser, les résultats obtenus par cette méthode correspondent

uniquement à des sphéroïdes ayant grandi pendant 3 jours, c’est-à-dire aux sphéroïdes de faibles
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Figure 4.4 – Résultats d’atténuation pour les sphéroïdes issus des lignées HCT116 (bleu)
et HT29 (orange) obtenus sur le montage ultrason laser (triangles) et par diffusion Brillouin
(croix). Les pointillés représentent l’extrapolation des lois Bfn obtenues par la méthode des
moindres carrés sur les mesures ultrasons lasers.

diamètres sur le montage ultrason laser. Il semble donc logique de comparer les résultats obtenus

par diffusion Brillouin à ceux obtenus sur les sphéroïdes de petites tailles dans les mesures

réalisées sur le montage ultrasons laser. Sur le montage ultrasons laser, on a obtenu des résultats

sur lesquels on a ajusté une loi de la forme Bfn .

En figure 4.4, on trace sur le même graphe les résultats obtenus sur les sphéroïdes de faibles

diamètres avec le montage ultrason laser et par diffusion Brillouin. On peut voir que si on

extrapole la tendance suivie par les résultats ultrasons laser jusqu’à la fréquence acoustique

sondée par le spectromètre Brillouin (pointillés), on obtient des valeurs d’atténuation supé-

rieures à celles effectivement mesurées sur les sphéroïdes issus de la lignée HT29. On constate

donc un décalage entre la tendance en fréquence observée dans les mesures effectuées sur le

montage ultrason laser et les valeurs obtenues à partir des résultats des mesures par diffusion

Brillouin dans certains cas. Cependant, il faut nuancer l’importance de cet écart en considérant

la précision du montage ultrason laser et la fiabilité de l’extrapolation.

On ne connait pas l’origine physique de la loi de puissance. On ne sait pas non plus la

raison pour laquelle l’atténuation acoustique se comporte différemment pour les sphéroïdes de

diamètres plus importants alors que la vitesse n’est pas impactée. Pour cette raison, dans la

section suivante nous allons présenter des outils de modélisation et tenter d’explorer des pistes

d’explications pour nos observations.
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4.2 Modèles théoriques pour la description des sphéroïdes

tumoraux et conclusions de l’étude

Dans cette section, nous allons présenter brièvement plusieurs familles de modèles récem-

ment utilisés dans la littérature pour interpréter les résultats de mesures mécaniques réalisées

sur des cellules, des tissus ou des sphéroïdes. Deux familles de modèles sont souvent utilisées

pour décrire le comportement mécanique des tissus biologiques dans différentes expériences :

les modèles viscoélastiques[49][53][126] et les modèles poroélastiques[54][127][128]. Les modèles

viscoélastiques sont souvent utilisés pour décrire des expériences de microaspirations de cel-

lules ou d’agrégats de cellules, tandis que les modèles poroélastiques sont généralement utilisés

dans les modèles de croissance et permettent de bien décrire l’émergence de contraintes rési-

duelles dans les agrégats de cellules tumoraux et les tumeurs. Certaines expériences incluant

des phénomènes de croissance utilisent également des modèles hyperélastiques[39], mais les

ondes acoustiques ne génèrent pas de déformations importantes et on peut donc se contenter

d’une théorie linéaire en première approche. Dans la suite, nous allons donc discuter qualita-

tivement des modèles viscoélastiques et poroélastiques dans le cadre de l’étude des sphéroïdes

et de l’analyse de nos résultats.

4.2.1 Modèles Viscoélastiques

Les modèles viscoélastiques sont des modèles utilisés pour décrire les matériaux ayant une

réponse qui n’est ni purement élastique, ni purement visqueuse. Ces modèles ont été développés

dès le milieu du XIXe siècle, notamment par Maxwell, Boltzmann et Kelvin, pour décrire la

réponse mécanique des polymères.[129] Dans le cadre biologique, ces modèles ont été utilisés

pour décrire les propriétés des ligaments,[130][131] et depuis quelques années pour décrire la

réponse mécanique des cellules et des tissus.[49][53]

Ces modèles sont conçus pour décrire des systèmes physiques dont le comportement n’est

ni complètement élastique ni complètement visqueux. Pour cela on utilise des lois de compor-

tement faisant intervenir un ou plusieurs termes élastiques par exemple sous forme d’une loi de

Hooke, ou visqueux, par exemple sous forme de loi de Newton. De cette façon, on obtient une

loi déformation-contrainte pour le système qui peut faire intervenir des dérivées temporelles de



4.2. MODÈLES THÉORIQUES ET CONCLUSIONS 103

ces deux quantités ce qui, lorsqu’on passe en régime fréquentiel, va correspondre à un module

mécanique complexe et dépendant de la fréquence d’excitation.

Pour donner une représentation visuelle de ces modèles, on représente souvent les systèmes

sous forme de "circuits mécaniques" où sont connectés en série ou en parallèle des ressorts

qui représentent les composantes élastiques, et des pistons qui représentent les composantes

visqueuses. Les deux modèles viscoélastiques les plus simples sont les modèles de Maxwell et

Kelvin-Voigt qui correspondent respectivement à un système composé d’un ressort et d’un

piston en parallèle, et à un système composé d’un ressort et d’un piston en série (voir fig. 4.5)

.

(a)

(b)

Figure 4.5 – Schéma des modèles viscoélastiques de (a) Maxwell et (b) Kelvin-Voigt

On va détailler ici dans le cas du modèle de Kelvin-Voigt comment on peut obtenir la vitesse

du son et l’atténuation acoustique. La loi de comportement déformation-contrainte s’écrit :

σ = Kveǫ+ ηve
d

dt
ǫ (4.6)

où σ et ǫ sont respectivement la déformation et la contrainte imposées à l’élément de volume du

système et où Kve et ηve correspondent respectivement au module élastique et à la viscosité du

système viscoélastique. On passe ensuite dans le domaine fréquentiel en prenant la transformée

de Fourier de cette équation, on obtient

σ̃ =
jKveωηve
Kve − jωηve

ǫ̃ =Mveǫ̃ (4.7)

où σ̃ et ǫ̃ sont les transformées de Fourier de σ et ǫ. Dans ce cas, Mve = M ′

ve + iM ′′

ve va

correspondre au module d’onde longitudinale complexe du matériau et il caractérise son com-

portement mécanique en fonction de la fréquence d’excitation. C’est à partir de ce module
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mécanique qu’on va pouvoir extraire une atténuation et une vitesse du son [132] :

V (ω) = [ℜ(
√

ρ

Mve(ω)
)]−1 (4.8)

α(ω) = −ωℑ(
√

ρ

Mve(ω)
) (4.9)

où ρ est la densité du matériau considéré. On peut alors définir un temps caractéristique τve

pour le système qui va s’écrire :

τve =
ηve
Kve

(4.10)

Pour les temps d’excitation grands devant τve, le système va avoir une réponse purement élas-

tique. Alors qu’aux temps courts, le système va devenir de plus en plus rigide (Mve augmente) et

dissiper de plus en plus d’énergie lorsqu’on vient le solliciter mécaniquement. C’est généralement

ce modèle qui est considéré en ultrasons, et qui conduit à une atténuation α proportionnelle à

ω2, comme dans l’équation 4.1.

On utilise bien souvent des modèles plus complexes que les modèles de Maxwell ou de Kelvin-

Voigt pour décrire des sytèmes biologiques et ces modèles permettent d’obtenir un bon accord

avec les données expérimentales. En revanche, l’aspect très synthétique du modèle rend souvent

l’interprétation physique des résultats compliquée puisqu’on ne connait que rarement le lien

précis entre les paramètres viscoélastiques mesurées et la structure et/ou les processus physiques

à l’oeuvre dans l’objet étudié. De plus, si les modèles simples que sont le modèle de Maxwell,

le modèle de Kelvin-Voigt et le modèle de Zener permettent de décrire de nombreux systèmes

de manière satisfaisante, ils ne prédisent pas d’évolution de l’atténuation en loi de puissance.

Une autre famille de modèles régulièrement utilisée est la famille des modèles poroélastiques.

4.2.2 Modèles Poroélastiques

Le premier modèle poroélastique a été proposé par Biot dans les années 50 et était utilisé

pour décrire le comportement mécanique des roches poreuses saturées de fluide.[133] Le modèle

a depuis été repris et adapté pour décrire la réponse mécanique des gels[134][135][136] et des
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tissus biologiques[54][127]. Dans ce modèle, on décrit le matériau en représentant une phase

solide et une phase fluide. Ces phases peuvent interagir par le biais de différents mécanismes

comme par exemple la friction.

Cette famille de modèles se décline en plusieurs possibilités qui découlent de différentes

modélisations pour la phase solide et la phase fluide. En effet, la phase solide peut être un

solide élastique non-linéaire ou linéaire, isotrope ou non. De la même manière, le fluide peut

être un fluide simple ou un fluide non-newtonien, viscoélastique ou même viscoplastique. On

s’intéressera uniquement au modèle où le solide est considéré comme élastique linéaire et où le

fluide est considéré comme un fluide simple newtonien. Cette approche est basée sur les travaux

de Johnson qui effectue une synthèse de travaux précédents sur l’élastodynamique des milieux

poreux, notamment ceux de Tanaka et Bacri.[135]

On écrit les équations du mouvement pour les deux phases. Pour la phase solide, l’équation

de mouvement s’écrit[135] :

ρ11
∂2

∂t2
u + ρ12

∂2

∂t2
U = P∇(∇ · u) +Q∇(∇ · U) +N∇×∇× u + bF (ω)(

∂

∂t
U − ∂

∂t
u) (4.11)

et pour la phase fluide[135] :

ρ22
∂2

∂t2
U + ρ12

∂2

∂t2
u = R∇(∇ · U) +Q∇(∇ · u)− bF (ω)(

∂

∂t
U − ∂

∂t
u) (4.12)

u et U sont respectivement les vecteurs de déplacement du solide et du fluide. P et N décrivent

la dynamique de la phase solide en compression et en cisaillement. Q décrit le couplage élastique

entre le fluide et le solide. R décrit la dynamique du fluide en compression et bF (ω) décrit

l’ensemble des processus de friction entre les phases fluide et solide avec :

bF (ω) =
ηφ2

ζ
F (ω) (4.13)

où φ la concentration de fluide dans le système biphasique, η la viscosité dynamique du fluide, ζ

la perméabilité du fluide et F (ω) une fonction décrivant une correction à apporter à la friction en

fonction de la fréquence.[137] Les déplacements des deux phases sont décrits par le même type

d’équation à l’exception du terme N∇×∇×u qui est absent de l’équation fluide car on néglige
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les efforts de cisaillement dans le fluide. Dans les deux équations on retrouve dans le membre de

gauche des termes inertiels avec des densités effectives ρ11, ρ12 et ρ22, qui décrivent le couplage

inertiel du fluide et du solide. On note que ce n’est pas équivalent au couplage visqueux décrit

par le terme bF (ω)( ∂
∂t

U − ∂
∂t

u) et peut s’y superposer. Dans ce modèle les densités effectives

ρ11, ρ12 et ρ22 peuvent prendre des valeurs complexes qui permettent de décrire les processus

dissipatifs.[135]. Pour obtenir l’équation de propagation, puis les vecteurs d’onde complexes, et

en déduire la vitesse du son et l’atténuation, il faut donc résoudre le système de deux équations

différentielles constitué par les équations 4.11 et 4.12. La présentation détaillée des expressions

des différentes solutions de l’équation de propagation ne présenterait que peu d’intérêt dans le

cas de notre étude car les solutions ont des expressions comprenant de nombreux paramètres.

On se contentera ici d’une présentation qualitative de différentes solutions asymptotiques et de

leur comportement. Le système comportant deux équations différentielles d’ordre 2, il existe

4 solutions à l’équation de propagation qu’on obtient en prenant le déterminant du système

d’équations. Ces quatre solutions représentent chacune un type d’onde :

— une onde de compression rapide correspondant au mouvement en phase du solide et du

fluide

— une onde de compression lente correspondant au mouvement en opposition de phase des

deux phases

— une onde de cisaillement qui correspond à la transmission des ondes cisaillement par le

squelette élastique

— une onde de fréquence nulle (solution triviale)

Dans notre cas, on va se concentrer sur l’onde de compression rapide car nous n’observons

pas d’onde de cisaillement avec le montage ultrason laser et que l’onde de diffusion lente

est souvent fortement atténuée, ce qui va rendre sa détection difficile sur les deux montages

expérimentaux.[133][135] Pour étudier le comportement de l’onde de compression rapide, on

étudie des cas limites dans les régimes dits "haute fréquence" et "basse fréquence" tels que

décrits par Johnson et Biot dans leur travaux. Ces deux régimes sont déterminés par le rapport

entre la taille de pore dans le réseau élastique, a, et l’épaisseur de peau visqueuse, δ, qui s’écrit



4.2. MODÈLES THÉORIQUES ET CONCLUSIONS 107

de la façon suivante[133][135] :

δ =

√

2η

ρfω
(4.14)

avec ρf la masse volumique du fluide et ω la fréquence d’excitation acoustique. Pour des valeurs

de ω élevées, l’épaisseur de peau visqueuse devient petite devant la taille de pore a, ce qui signifie

que la viscosité ne va pas générer beaucoup de friction lors de l’écoulement du fluide dans les

pores et que la dissipation qui en résulte sera négligeable. À l’inverse pour des valeurs de ω

faibles, la dissipation par friction va être importante lors l’écoulement du fluide dans les pores.

La fréquence limite entre les régimes haute fréquence et basse fréquence va s’écrire :

ωc =
2η

ρfa2
(4.15)

Comportement en fréquence de la vitesse du son de l’onde de compression rapide

dans le modèle poroélastique

En ce qui concerne la vitesse du son de l’onde de compression rapide (premier type onde

de dilatation dans les travaux de Biot), il est utile de définir une valeur de référence qu’on

appellera V0 et qui est la vitesse de l’onde qu’on mesurerait si tout mouvement relatif du solide

et du fluide était empêché.[133] Dans son étude, Johnson considère que pour un squelette

élastique peu rigide par rapport au fluide, cette vitesse du son peut s’écrire comme celle d’une

suspension, en suivant la formule de Wood[138][139][140] :

V0 =

√

K∗
ρT

(4.16)

avec :

1

K∗ =
φ

Kf

+
1− φ

Ks

(4.17)

et

ρT = φρf + (1− φ)ρs (4.18)
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où ρf et ρs sont respectivement les densités de solide et de fluide. Kf est le module compression

isostatique du fluide et Ks celui du solide. On précise ici que lorsqu’on parle de rigidité du

squelette Kb, on considère l’ensemble des fibres et de leur liaisons, il ne s’agit pas de Ks qui

est généralement plus élevé que Kf et Kb.

Dans sa discussion numérique du modèle, Biot montre qu’à l’exception du cas où le solide

est bien plus dense que le fluide (solide 4 fois plus dense), la valeur V0 est la valeur minimale

de vitesse du son à basse fréquence. Lorsque la fréquence augmente en restant dans la limite

du régime basse fréquence, la vitesse de l’onde de compression va croître mais seulement de

quelques centièmes de pourcents d’après les applications numériques de Biot.[133] Johnson

écrit également la vitesse du son de l’onde rapide à basse fréquence comme V0 multipliée par

un coefficient proche de 1 et dépendant des caractéristiques du squelette élastique.[135] Dans

leurs travaux sur les propriétés mécaniques des hydrogels, Wu et al. choisissent ce type de

modélisation, ce qui implique qu’ils considèrent que ces systèmes répondent en régime basse

fréquence lors de leur expérience de diffusion Brillouin.[80]

À haute fréquence (ω >> ωc), la forme du coefficient de friction change, ce qui modifie

les racines de l’équation de propagation et en conséquence la vitesse du son de l’onde de

compression rapide. Biot montre qu’à haute fréquence la vitesse du son va croître de façon plus

ou moins significative en fonction des propriétés mécaniques des deux phases, avec des écarts

à la valeur de référence V0 pouvant aller jusqu’à 15% si les deux composantes présentent de

fortes différences de compressibilité et de densité.[137]

Les comportements en fréquence observés lors de nos mesures sur les sphéroïdes peuvent

être expliqués dans le cadre du modèle poroélastique. En effet il existe des cas où la vitesse ne

varie même pas de 1% sur plus d’une décade à basse fréquence.[137] Dans le cadre du modèle

de Biot une faible variation de la vitesse du son à haute fréquence peut aussi suggérer un faible

contraste acoustique entre les composantes solides et fluides du systèmes en terme de densité

et de rigidité.
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Comportement en fréquence de l’atténuation de l’onde de compression rapide dans

le modèle poroélastique

L’atténuation de l’onde de compression rapide croît généralement de manière significative

avec la fréquence dans le régime basse fréquence.[133] Dans son étude Johnson donne la formule

suivante pour l’atténuation α (γ dans l’article de Johnson) de l’onde rapide, toujours dans le

cas d’un squelette moins rigide que le fluide et dans le régime basse fréquence [135] :

α(ω) =
1

2

ζ(1− φ)2(ρf − ρs)
2

ηV0ρT
ω2 (4.19)

où ζ est la perméabilité du fluide selon la loi de Darcy. Le fait que la viscosité η se retrouve au

dénominateur peut sembler contre-intuitif si on se rappelle de l’équation 4.3 pour l’atténuation

dans un fluide. En régime basse fréquence, la fonction F (ω) est proche de 1.[133][135] Donc

la friction se résume au terme b. Ce terme b se retrouve au dénominateur des solutions de

l’équation d’onde et c’est pour cette raison que l’atténuation générée par la friction fait inter-

venir η au dénominateur.[135][136] Physiquement, l’atténuation va être reliée aux turbulences

de l’écoulement de fluide dans les pores. Un flux très laminaire dans les pores sera très peu

turbulent et donc dissipera très peu d’énergie par turbulence. Un des moyens de quantifier la

turbulence d’un écoulement est le nombre de Reynolds[141] :

Re =
ρfvfa

η
(4.20)

avec vf la vitesse d’écoulement du fluide. Un nombre de Reynolds faible signifie que le flux sera

très laminaire, or on peut voir en équation 4.20 qu’un nombre de Reynolds faible correspond

à une viscosité de fluide élevée. Donc une viscosité importante signifie que l’écoulement sera

laminaire et que l’atténuation sera faible car on dissipera peu d’énergie par turbulence lors de

l’écoulement dans les pores.[133] Si on met de côté le rôle de la viscosité du fluide, la tendance

en fréquence reste cependant la même que dans l’équation 4.5. Donc à basse fréquence, la

friction croît comme le carré de la fréquence.[135]

À haute fréquence, on ne peut plus approximer l’écoulement dans les pores par un écoulent

de Poiseuille. En conséquence, l’atténuation acoustique ne suit plus une loi en ω2 mais une loi

en
√
ω.[137] Physiquement, cette transition s’opère car une fréquence acoustique ω plus élevée
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signifie que la vitesse augmente dans l’équation 4.20 ce qui va rendre l’écoulement turbulent.

Dans ce cas, le terme F (ω) ne vaut plus 1 et induit une dépendance en fréquence supplémentaire

pour le terme de friction.

Donc dans le modèle poroélastique proposé par Johnson et inspiré du modèle de Biot,

l’atténuation acoustique va croître comme le carré de la fréquence en régime basse fréquence

et comme la racine carré de la fréquence à haute fréquence. Cette atténuation acoustique a

pour source les turbulences qui peuvent se produire au sein du fluide lors de l’écoulement dans

les pores. On peut raffiner le modèle en décrivant le fluide par un modèle Kelvin-Voigt. On

tient compte de ce phénomène en ajoutant un terme d’atténuation analogue à celui décrit en

équation 4.5. Ce point est abordée en détail par Johnson dans son article.[135]

Comme on vient de le voir la famille de modèles poroélastiques offre une description plus

détaillée du système que les modèles viscoélastiques, mais avec le désavantage d’être plus com-

plexe mathématiquement ce qui oblige à introduire davantage d’hyptothèses de modélisations

ainsi que des constantes pas nécessairement mesurables expérimentalement notamment dans

les systèmes biologiques. On note également que dans le cas du modèle présenté ici on n’obtient

pas non plus de loi de puissance pour le comportement en fréquence de l’atténuation. Dans la

sous-partie suivante nous allons présenter des modèles permettant d’obtenir un comportement

en loi de puissance pour l’atténuation acoustique

4.2.3 Modèles en loi de puissance

Si les modèles viscoélastiques et poroélastiques standards ne permettent pas d’obtenir une

loi de puissance pour l’atténuation, il est possible de modifier ces modèles pour obtenir une

atténuation et/ou une vitesse du son qui varie avec la fréquence en suivant une loi de puissance.

Physiquement, les temps caractéristiques observés dans les modèles poroélastiques et vis-

coélastiques constituent une limite assez nette entre deux régimes différents. Cependant, dans

les systèmes où de nombreuses tailles caractéristiques et processus physiques aux temps de

relaxations différents peuvent influencer la réponse physique du système, cette description avec

un seul temps de relaxation ne fonctionne pas. C’est généralement dans cette catégorie, qui

inclue les systèmes biologiques, mais aussi les verres et certains gels qu’on observe des lois

de puissances qu’on peut expliquer notamment en considérant un continuum de temps de
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relaxation.[46][142].

Un modèle simple permettant d’obtenir un comportement en loi de puissance est le modèle

de Rhéologie en loi de puissance ou Power Law Rheology (PLR). [143][144] Le module d’onde

longitudinale dans ce modèle va s’écrire de la façon suivante :

M = Kve + ηve(jω)
x (4.21)

avec x un paramètre compris 0 (solide élastique) et 1 (fluide visqueux). Ce type de modèle a

déjà été utilisé pour décrire la réponse mécanique de tissus rénaux porcins dans des expériences

de rhéologie. Un autre modèle un peu plus complexe permettant d’obtenir des exposants entre

0 et 1 pour l’atténuation est le modèle de Cole-Davidson, qui a notamment été utilisé pour

décrire les verres [124] et dans lequel le module d’onde longitudinale s’écrit :

M =M∞ − ρ∆M

(1 + iωτCD)x
(4.22)

où τCD et n sont deux paramètres représentant la dynamique de relaxation du système, ∆ =

c2
∞
− c20 où c∞ (et M∞ = ρc∞) est la vitesse du son du système non relaxé (i.e si on le sollicite à

une échelle de temps bien plus courte que tous les temps de relaxation) et c0 la vitesse du son

du système relaxé. Dans ce modèle, pour des temps caractéristiques grands devant τCD, qui

représente le centre de la distribution de temps de relaxation, le système va voir son atténuation

varier comme ω2 et au delà, l’atténuation va varier en suivant une loi en ω1−x avec x < 1, ce

qui peut correspondre au comportement observé dans les sphéroïdes au MHz.

On notera que de nombreux modèles, poroélastiques et viscoélastiques, peuvent donner lieu

à des comportements en loi de puissance. [145][146] Cette analyse nous permet donc d’avoir une

première idée de l’origine physique du comportement en loi de puissance. En ce qui concerne la

diminution de l’exposant liée à l’augmentation du diamètre, elle montre bien que l’organisation

de l’agrégat évolue lors de la croissance de ce dernier. Une perspective intéressante pourrait

être d’évaluer précisément la relation entre le diamètre de l’agrégat et l’exposant de la loi

d’atténuation. Cela nous permet tout de même de conclure que l’atténuation est sensible à

l’organisation interne de l’agrégat et peut permettre de son suivre son évolution.
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4.2.4 Conclusions des discussions sur les modèles théoriques

Dans cette sous-partie nous avons mis en commun les résultats des mesures Brillouin et

ultrasons laser. La comparaison a permis de mettre en évidence que si on extrapolait la ten-

dance suivie par les mesures ultrasons laser on trouvait des valeurs d’atténuation globalement

compatible avec celles obtenues en diffusion Brillouin si on tient compte de l’imprécision des

mesures. Cela nous a donc permis de conclure que l’atténuation des sphéroïdes semble suivre

une loi de puissance sur deux décades. On a également discuté brièvement des implications de

l’influence du diamètre sur le comportement en fréquence de l’atténuation dans les sphéroïdes

multicellulaires tumoraux.
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4.2.5 Conclusions générales de l’étude

L’objectif de notre étude était d’apporter de nouvelles données expérimentales sur les pro-

priétés mécaniques des sphéroïdes multicellulaires tumoraux. Il est intéressant de mesurer les

propriétés mécaniques de ces sphéroïdes cellulaires car leur organisation les rend physiologi-

quement proches des tumeurs in vivo et leurs propriétés mécaniques peuvent être de potentiels

marqueurs de l’état de la tumeur et peuvent permettre de suivre son évolution. La structure

complexe des sphéroïdes tumoraux rend leurs propriétés mécaniques difficiles à prédire puis-

qu’on ne dispose pas encore de modèles satisfaisants pour les décrire. Ce projet avait donc pour

but d’utiliser les ondes acoustiques afin d’étudier ces propriétés mécaniques complexes sur une

gamme de fréquences étendue afin de mieux comprendre le comportement mécanique de ces

objets.

Afin d’étudier les propriétés mécaniques des sphéroïdes, nous avons mis en place un montage

ultrason laser permettant de générer des ondes acoustiques avec une bande passante de 0 à 120

MHz, et nous les avons détectées à l’aide d’un interféromètre de Michelson stabilisé. Nous

avons ensuite calibré ce montage pour des mesures sur de l’eau avant de l’utiliser pour réaliser

des expériences de propagation acoustique dans des sphéroïdes tumoraux fabriqués à partir de

cellules des lignées HCT116 et HT29. Nous avons analysé les signaux enregistrés et nous avons

réalisé une première étude en temps de vol qui nous a permis d’extraire la vitesse du son dans les

sphéroïdes des deux lignées. Nous avons pu vérifier qu’elle ne dépend pas non plus du taux de

compression pour des compressions de l’ordre de 100 µm sur des sphéroïdes ayant des diamètres

compris entre 250 et 500 µm et que le volume des sphéroïdes ne changeait pas, ce qui nous a

permis de valider notre approche de mesure de vitesse. Nous avons également réalisé une étude

en amplitude qui nous a permis d’extraire une atténuation acoustique dans les deux lignées.

La vitesse du son mesurée dans les deux lignées ne dépend pas de la fréquence acoustique

entre 20 et 120 MHz. Pour les deux lignées, on a obtenu une valeur moyenne d’environ 1590

m/s. L’atténuation acoustique que nous avons pu extraire entre 40 et 80 MHz suit pour les

deux lignées une loi de puissance. Les valeurs obtenues sont proches de celles obtenues sur des

tumeurs constituées du même type de cellule dans le cas des cellules HT29.

Afin d’approfondir notre étude nous avons souhaité comparer ces données à des résultats

obtenus par diffusion Brillouin sur des sphéroïdes issus des mêmes lignées HCT116 et HT29.



114 CHAPITRE 4. DISCUSSION ET PERSPECTIVES

La fréquence Brillouin moyenne obtenue sur les deux lignées est de 8.12 GHz. Grâce à une

valeur d’indice optique trouvée dans la littérature pour des sphéroïdes HCT116, nous avons

pu convertir ces valeurs de fréquences Brillouin en vitesse du son et nous avons obtenu pour

les deux lignées une valeur de vitesse du son très proche de 1590 m/s ce qui correspond à

la valeur moyenne obtenue sur le montage ultrason laser. La largeur à mi-hauteur obtenue

sur les sphéroïdes HCT116 est de 1.0 GHz tandis que celle obtenues sur les sphéroïdes HT29

est de 0.7 GHz. Nous avons étudié des hypothèses de modélisations permettant d’expliquer

qualitativement nos observations.

Le fait que les deux lignées aient des vitesses du son proches peut s’expliquer par le fait

que ces dernières sont biologiquement très proches ce qui se traduit par des structures internes

assez similaires et donc une réponse mécanique proche en ce qui concerne la vitesse du son.

Ces résultats mettent en évidence qu’il est a priori plus simple de distinguer deux lignées de

sphéroïdes de constitutions proches en étudiant leur atténuation acoustique qu’en étudiant leur

vitesse du son. Cela suggère la vitesse du son n’est pas un marqueur très sensible pour analyser

le grade d’une tumeur. L’atténuation semble également pouvoir rendre compte de l’évolution

de la structure de l’agrégat au cours de sa croissance.

Les résultats suggèrent que l’atténuation pourrait croître plus rapidement avec la fréquence

dans les lignées à grade métastatique plus faible. Quelques études similaires ont été menées à

ce jour. Un premier exemple d’étude similaire est l’étude sur les propriétés viscoélastiques des

cellules de deux lignées de cancer colorectal de grade métastatiques différentes (HT29 et SW480)

par Pachenari et al. Dans leur étude ils ont démontré que leur résultats sur des expériences

de microaspirations pouvaient être décrit par un modèle de Zener et que les cellules au grade

metastatique le plus faible étaient globalement moins déformables.[2] Un autre exemple est

l’étude menée par Rebelo et al. où ils ont extrait des constantes viscoélastiques sur des lignées de

cellules cancéreuses proches en utilisant de la microscopie à force atomique. [147] Le consensus

dans ce type d’études étant que les cellules provenant de lignées plus invasives sont généralement

les moins visqueuses et les plus déformables.[148][149][150]

L’ensemble des résultats présentés ici ont permis de répondre à certaines questions mais en

ont soulevé de nouvelles. Quel est le potentiel de l’atténuation acoustique en tant que marqueur

dans l’étude du cancer ? Quel modèle mécanique est adéquat pour la description des propriétés
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des tissus biologiques en terme de propagation d’ondes acoustiques ? Dans la section suivante,

nous allons présenter les perspectives ouvertes par notre étude sur les propriétés mécaniques

des sphéroïdes à l’aide des ondes acoustiques.

4.3 Perspectives et Expériences futures

Dans cette partie nous allons présenter les mesures qu’on souhaiterait réaliser dans la conti-

nuité de ce projet ainsi que le travail préliminaire déjà effectué dans ce sens. Dans un premier

temps, nous allons aborder la suite à donner aux mesures d’atténuation acoustique sur les

sphéroïdes tumoraux, les pistes de réalisations techniques de telles mesures ainsi que leur po-

tentielles applications. Dans un second temps, nous présenterons un second dispositif de mesure

optoacoustique basé sur un étalon Fabry-Pérot qui a pour objectif de coupler sur un même dis-

positif la mesure de signaux acoustique et la mesure de force lors de compression quasi-statique

sur des sphéroïdes tumoraux. On va ensuite décrire un projet d’expérience où on couple les

mesures Brillouin et les mesures ultrason laser sur le même échantillon afin de pouvoir réaliser

ces deux mesures simultanément sur un même échantillon, également dans le but d’approfondir

la dépendance en fréquence de l’atténuation.

4.3.1 Atténuation acoustique dans les sphéroïdes multicellulaires tu-

moraux

Dans cette sous-section nous allons présenter des expériences pouvant potentiellement ap-

porter des éclairages sur cette question ainsi que des pistes d’applications pour la mesure

d’atténuation acoustique sur des tissus cancéreux. Nous présenterons ensuite des pistes de

poursuite de cette étude expérimentale.

Une piste évidente de la poursuite d’étude de l’atténuation dans les sphéroïdes HCT116

et HT29 serait d’utiliser une transducteur piézoélectrique à une fréquence entre 1 et 10 GHz.

Cela permettrait, qui plus est, de s’affranchir de l’influence potentiel de l’indice optique ou de

la diffusion optique dans la mesure de l’atténuation par diffusion Brillouin. Cependant, si de

tels dispositifs existent, ils sont généralement difficiles à fabriquer et donc coûteux.[151][152]

Une fois que des mesures d’atténuation acoustique fiables pourront être obtenues sur les deux
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systèmes, on pourra envisager de poursuivre avec des mesures à différentes stades de crois-

sance et dans différentes régions des agrégats. On pourrait éventuellement s’inspirer de l’étude

de Guillaume et al. et étudier l’effet de la concentration initiale de cellules sur l’atténuation

mesurée dans les différentes gammes de fréquences.[39]

Une étude applicative que nous pourrions mener porterait sur la corrélation entre le grade

métastatique des différentes lignées cellulaires et l’atténuation acoustique mesurée sur les sphé-

roïdes tumoraux. On pourrait par exemple mesurer les propriétés acoustiques de la lignée

SW480, qui est plus invasive que les HT29, mais moins invasive que les HCT116.[32] On pour-

rait également envisager de tester d’autres types de lignées comme des lignées issues de cellules

mammaires (MCF-7, par exemple). On pourrait également envisager de faire des mesures sur

des mutants dont on aurait modifié les propriétés en altérant, par exemple, les jonctions cellules-

cellules ou la structure de la matrice extracellulaire. On pourrait également tenter de coupler

nos mesures d’atténuation au marquage de protéines pertinentes afin de tenter d’évaluer le lien

potentiel entre l’organisation de ces protéines et l’atténuation mesurée dans l’agrégat.

Une expérience pertinente dans la suite de ce cheminement serait d’arriver à évaluer l’atté-

nuation acoustique à une échelle de temps inférieure à la minute sur des sphéroïdes lorsque ces

derniers sont soumis à des changements d’environnements, tels que des chocs osmotiques ou

l’exposition à des traitements anti-cancéreux. Cependant une telle étude sera un peu plus com-

pliquée à réaliser car les sphéroïdes exposés à la drogue sont plus difficile à manipuler car ils se

désagrègent aux temps longs.[32] Une telle étude est envisageable en l’état sur le spectromètre

VIPA. En revanche, sur le montage ultrason laser, elle demandera une amélioration du rapport

signal sur bruit afin de pouvoir réduire la durée d’acquisition. Il est également envisageable de

réaliser cette étude avec un seul transducteur acoustique plan ayant une fréquence de l’ordre

du MHz.

Une piste pour améliorer le rapport signal sur bruit serait de développer un dispositif de

mesure optoacoustique basé sur un interféromètre de Fabry-Pérot. En outre un tel système

permettrait d’obtenir le module d’Young des sphéroïdes. C’est ce que nous allons décrire dans

la sous partie suivante.
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4.3.2 Mesure optoacoustique par le biais d’un étalon Fabry-Pérot

Dans les chapitres précédents, nous avons présenté des mesures de déplacements à l’aide d’un

interféromètre de Michelson. Bien que nous ayons pu réaliser notre étude sur les sphéroïdes et

extraire des vitesses du son et des atténuations acoustiques, l’interféromètre de Michelson reste

sensible aux fluctuations et doit donc être stabilisé à l’aide d’un correcteur PID. Cela ralentit

considérablement le système d’acquisition et oblige à travailler proche du régime d’ablation.

Une manière de s’affranchir de cette contrainte et potentiellement de gagner en sensibilité serait

d’utiliser un interféromètre de Fabry-Pérot.[153] De plus nous projetons également d’utiliser

ce dispositif pour mesurer des forces et obtenir de façon innovante le module d’Young des

sphéroïdes en régime quasi-statique. C’est ce que nous allons détailler ici.

Le principe de base d’un interféromètre de Fabry-Pérot est de créer une cavité optique à

l’aide de deux surfaces réfléchissantes parallèles. Lorsque de la lumière entre dans cette cavité,

la superposition des réflexions dans la cavité crée des interférences optiques qui vont moduler

l’intensité en sortie du dispositif. Si on utilise une couche de polymère ou d’un matériau dé-

formable transparent comme cavité, on peut obtenir un interféromètre très peu sensible aux

fluctuations et qui permet la détection d’ultrasons[154] et la mesure d’autres grandeurs phy-

siques, comme la température, de façon simultanée selon les caractéristiques du dispositif.[155]

Nous avons donc décidé de concevoir un interféromètre de Fabry-Pérot qui nous permettra

de mesurer des ondes ultrasonores générées par ultrason laser sans utiliser de stabilisation.

Par ailleurs, on espère aussi mesurer des efforts quasi-statiques de compression en utilisant

un matériau de rigidité connue dans la cavité optique pour connaître la force exercée lors des

compressions. On pourra ainsi mesurer le module d’Young des sphéroïdes lors de compres-

sions quasi-statiques et étendre la gamme de fréquences accessibles. Dans cette section nous

allons nous inspirer des modèles théoriques et de dispositifs déjà réalisés pour proposer une

méthode de réalisation d’un interféromètre de Fabry-Pérot. Un point important à respecter est

le compromis entre sensibilité et gamme dynamique, ce qui dépend des paramètres optiques et

mécaniques de l’interféromètre. On commencera par détailler les aspects optiques du dispositif,

puis on présentera les aspects mécaniques. On terminera sur les premiers tests réalisés et les

résultats obtenus.
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Partie Optique

Dans cette sous-partie, on va s’inspirer des travaux de P. Beard et al.[154] sur ce type de

dispositif pour proposer des éléments de dimensionnement optique de notre dispositif. On va

dans un premier temps rappeler les équations optiques qui déterminent le fonctionnement d’un

interféromètre de Fabry-Pérot, puis on s’en servira pour discuter les paramètres importants et

obtenir une sensibilité optique théorique pour un tel dispositif.

On rappelle brièvement le principe de l’interféromètre de Fabry-Pérot : Le rayon incident

entre dans la cavité formée par deux surfaces parallèles et subit des réflexions partielles. Ces

ondes réfléchies interfèrent constructivement ou destructivement selon leur longueur d’onde,

entrainant une modulation de l’intensité lumineuse.

Dans notre cas, on va utiliser l’interféromètre de Fabry-Pérot en réflexion donc on va écrire

son coefficient de réflexion en intensité RFP [156] :

RFP =
F sin2(4πn

λ
l)

1 + F sin2(4πn
λ
l)

(4.23)

(4.24)

avec :

F =
4R

(1−R)2
(4.25)

où R est le coefficient de réflexion en intensité des miroirs délimitant la cavité, n est l’indice

optique dans la cavité, l est la longueur de la cavité, θ est l’angle entre le faisceau incident et la

normale au miroir d’entrée et λ la longueur d’onde du faisceau incident. Dans cette formule, on

peut déjà se rendre compte que si on change la longueur de la cavité, on fait varier le coefficient

de réflexion et donc l’intensité du rayon réfléchi. De ce fait, si on connait le module d’Young

de matériau dans la cavité, on peut remonter à une mesure de force à partir du déplacement

mesuré.

Le paramètre F est ce qu’on va appeler la finesse de l’interféromètre. Afin d’illustrer le sens

physique de F , on a tracé en figure 4.6 le coefficient de réflexion en fonction d’une longueur de
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Figure 4.6 – Coefficient de réflexion en intensité RFP en fonction de 4πnl
λ

pour différentes
valeurs de la finesse F

cavité normalisée par la longueur d’onde pour un interféromètre utilisé en incidence normale, et

ce pour différentes finesses. On peut voir que pour une finesse F élevée les minima apparaissent

pour des longueurs très précises et que le contraste est élevé, alors que pour une finesse F faible

les pics sont très larges et l’amplitude de variation du coefficient RFP est plus faible. Pour

obtenir une finesse importante, il faut prendre des miroirs très réfléchissants et à l’inverse des

miroirs peu réfléchissants conduiront à une finesse faible.

La question de la finesse va être notre premier sujet de réflexion pour le choix des para-

mètres de l’interféromètre. Tout comme l’interféromètre de Michelson, si on souhaite utiliser

l’interféromètre pour la mesure de déplacement il faut utiliser la zone "linéaire" de la courbe

de fonctionnement. On peut voir en figure 4.6 que pour des finesses importantes, une faible va-

riation de la longueur de cavité l génèrera une variation significative du coefficient de réflexion.

En revanche, la gamme de déplacement mesurable sans sortir de la zone linéaire sera faible.

Si on diminue la finesse, on va augmenter la gamme de déplacement mesurable au prix d’une

diminution de sensibilité. Dans notre cas, étant donné qu’on souhaiterait pouvoir mesurer à

la fois les compressions quasi-statiques et les ondes acoustiques sur un même dispositif il est

nécessaire de privilégier une large gamme dynamique si on y perd pas trop en sensibilité. De

plus tout comme dans le cas du Michelson on doit pouvoir voir à travers le dispositif pour re-

pérer le sphéroïde lors des mesures. Si à terme on espère pouvoir réaliser un dispositif utilisant

des miroirs dichroïques on doit pour l’instant également garantir une visibilité suffisante pour

distinguer le sphéroïde avec des miroirs "large bande" qui serviront de prototype. Pour cette
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raison on utilisera des couches peu réfléchissantes aux extrémités de notre cavité. Contrairement

à l’interféromètre de Michelson, l’interféromètre de Fabry-Pérot tel qu’on souhaite le fabriquer

ne devrait pas être sujet aux fluctuations dues à l’environnement, ce qui devrait déjà améliorer

le rapport signal sur bruit des signaux acoustiques, et ce malgré une finesse peu élevée.

Maintenant qu’on a présenté la partie optique, on va présenter la partie acoustique la sous-

section suivante.

Aspect mécanique

Dans cette sous-section, on va utiliser le modèle proposé par Beard [154] pour obtenir

les caractéristiques acoustiques de l’interféromètre. Dans son étude, Beard définit la sensibilité

acoustique du dispositif comme la variation d’intensité lumineuse réfléchie par unité de pression

appliquée. Si on se place près du centre de la zone linéaire telle que définie dans la sous-section

précédente, cette quantité s’écrit[154] :

dI0
P0

=
8πnI(1−R)RTacψ

Ekλ
(4.26)

(4.27)

où Tac est le coefficient de transmission acoustique entre le dispositif et le milieu de provenance

de l’onde acoustique mesurée, n l’indice optique de la cavité optique, E le module d’Young du

matériau utilisé dans la cavité optique, I l’intensité lumineuse incidente, R est le coefficient

de réflexion en amplitude des miroirs de la cavité et k est le vecteur d’onde acoustique. ψ est

une somme de termes sinusoïdaux qui donnent une estimation l’amplitude de l’onde acoustique

dans la cavité en tenant compte des réflexions multiples. Dans notre cas, l’interféromètre de

Fabry-Pérot est pris entre une couche de verre et une couche d’eau (ou de sphéroïde) d’où

provient l’onde acoustique. Dans ce cas, Tac = 1 et ψ s’écrit [154] :

ψ = 2 sin(kl) (4.28)

On peut alors réécrire la sensibilité acoustique :

dI0
P0

=
8πnI(1−R)R

λ

λac
E

sin(
πl

λac
) (4.29)
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Figure 4.7 – Sensibilité acoustique en fonction de la fréquence pour un interféromètre de
Fabry-Pérot monté sur un substrat rigide

La sensibilité dépend donc de la fréquence acoustique, et va nous permettre de déterminer

la bande passante du système. On trace en figure 4.7 la sensibilité acoustique en fonction de

la fréquence d’excitation acoustique pour un système monté sur un substrat rigide. On peut

définir une fréquence critique fc = V/2l, où V est la vitesse du son du matériau dans la cavité

optique. En dessous de cette fréquence, la sensibilité est constante, ce qui correspond au cas

où πl
λac

est proche de zéro. Dans cette gamme de fréquence, la sensibilité est donc donnée par :

dI0
P0 f→0

=
16πnI(1−R)R

λ

l

E
=
dI0
P0 max

(4.30)

On peut voir dans l’équation 4.30 que, à paramètre optiques fixés, la sensibilité va dépendre

principalement de l’épaisseur de la cavité et de la rigidité du matériau qui la compose. Si on

veut une large bande passante il faut augmenter fc en augmentant la vitesse du son du matériau

ou en diminuant son épaisseur. Mais l’augmentation de la vitesse s’accompagne généralement

d’une augmentation du module d’Young ce qui va faire globalement chuter la sensibilité. Il en

va de même pour la longueur de cavité l. Si on la diminue, on va augmenter la bande passante

mais la sensibilité va diminuer. Il faut donc trouver un couple rigidité/longueur de couche qui

permettent d’avoir une bande passante suffisante tout en maintenant une bonne sensibilité. De

plus l’épaisseur de la couche et sa rigidité pose la question de sa fabrication. Il ne sera pas

forcément simple d’obtenir l’épaisseur ou la rigidité souhaitée sur un matériau donné. Nous

allons aborder ces questions dans la sous-section suivante où nous allons présenter les étapes

du protocoles que nous avons mis en place pour réaliser les premiers interféromètres.
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Réalisation technique

Pour des raisons pratiques, nous avons choisi de réaliser la cavité de l’interféromètre de

Fabry-Pérot en utilisant du PolyDiMethylSiloxane (PDMS). De nombreuses techniques ayant

déjà été développées pour ce matériau dans l’équipe où nous travaillons, choisir le PDMS nous a

permis de tirer parti d’un nombre d’équipements facilitant la fabrication des couches. Un autre

avantage du PDMS est qu’on peut changer sa rigidité en modifiant le rapport base/réticulant

dans le mélange initial. En ce qui concerne les miroirs du Fabry-Pérot, nous avons choisi de

déposer des couches de Chrome 15 nm avec un évaporateur sous vide. Cette épaisseur nous

permet à la fois d’avoir suffisamment du signal réfléchi tout en conservant suffisamment de

transparence pour pouvoir repérer un sphéroïde sous le dispositif avec la caméra. Pour faciliter

la fabrication et la manipulation nous avons décidé de réaliser l’interféromètre de Fabry-Pérot

sur un substrat de verre. Nous avons donc utilisé une lamelle couvre-objet similaire à celles

utilisées sur l’interféromètre de Michelson.

  

Evaporation sous vide

Evaporation sous vide

Tournette

Lamelle de verre
+Chrome(15nm)

Lamelle de verre

Lamelle de verre
+Chrome(15nm)
+PDMS(100 µm)

Lamelle de verre
+Chrome(15nm)
+PDMS(100 µm)
+Chrome(15nm)

Figure 4.8 – Schéma des différentes étapes de fabrication de l’interféromètre de Fabry-Pérot.

On illustre en figure 4.8 les différentes étapes de fabrication de l’interféromètre de Fabry-

Pérot. La première étape de fabrication consiste à déposer la première couche de Chrome de
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15 nm d’épaisseur sur la lamelle de verre.

La seconde étape de fabrication est le dépôt de la couche de PDMS. La méthode que nous

avons privilégié est le dépôt de couche sur tournette (spin-coating). On dépose le substrat en

verre recouvert de Chrome sur la tournette et on y place une petite quantité de PDMS. On

met l’ensemble en rotation en fixant l’accélération et la vitesse angulaire de la tournette ainsi

que la durée de rotation en fonction de l’épaisseur de couche souhaitée. Cette technique permet

d’obtenir un bon état de surface. Cependant des effets de bords provoquent l’apparition d’un

bourrelet de PDMS qui s’étale ensuite lors de la réticulation. Ce phénomène complique gran-

dement l’obtention de surfaces planes et parallèles qui sont nécessaires au bon fonctionnement

de l’interféromètre. Une solution consiste à faire tourner l’ensemble sur la tournette pendant

plusieurs heures afin que la réticulation se fasse sans interruption de la force centrifuge qui

maintient le bourrelet au bord du dispositif. Mais la réticulation complète du PDMS à tem-

pérature ambiante durant plus de 8h cette méthode est contraignante. D’autres solutions de

dépôt de couches sont donc à l’étude.

La dernière étape consiste à déposer la seconde couche de Chrome sur l’ensemble verre/

Chrome/ PDMS. Certaines précautions doivent être prises. Par exemple pour éviter que la

couche de PDMS ne perturbe le dépôt en dégazant dans la chambre, il est nécessaire de le

laisser dans l’évaporateur au moins une nuit avant le dépôt de la couche de Chrome. Une autre

observation est que si le rapport base/réticulant est trop faible (5:1 par exemple), l’état de

surface du dépôt de métal sera mauvais et le dispositif sera inutilisable car la deuxième couche

de Chrome aura un aspect totalement dépoli.

La difficulté à obtenir des couches de PDMS planes avec nos méthodes de dépôt actuelles fait

que nous n’avons pas encore pu produire de signaux acoustiques comparables à ceux obtenus

sur le Michelson et que les arguments de dimensionnement présentés dans la partie précédentes

n’ont pas pu être mis en œuvre. Mais des figures d’interférences ont pu être observées sur

certains dispositifs ce qui laisse penser qu’une fois le problème de la planéité des couches de

PDMS résolu, on pourra acquérir des signaux et optimiser le dispositif. Dans la sous-section

suivante nous allons aborder le mise en place d’une expérience couplant le montage ultrason

laser et le spectromètre VIPA.
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4.3.3 Expériences de mesure Brillouin en compression

Dans cette sous-section nous allons présenter un montage où sont couplées la mesure ul-

trason laser et la mesure par diffusion Brillouin. Cela va nous permettre à terme d’étudier la

corrélation entre la vitesse du son et l’atténuation mesurées par le biais des deux méthodes sur

un seul échantillon.

Spectromètre Brillouin couplé à la compression du montage ultrason laser

Caméra

Interféromètre

Laser pulsé

Objectif

Contrôle

Température

VIPA

miroir flip

Figure 4.9 – Montage expérimental rassemblant l’expérience ultrason laser et le spectromètre
basé sur le VIPA.

On présente en figure 4.9 le montage expérimental rassemblant la mesure ultrason laser et

la mesure Brillouin pour un même échantillon. On reprend le schéma présenté précédemment

pour les mesures dans l’eau. Le spectromètre VIPA est positionné sur une table optique dédiée

adjacente à celle utilisée pour le montage ultrason laser. Le laser du spectromètre est ensuite

dirigé sur le chemin optique de l’interféromètre et on utilise un miroir basculant pour envoyer
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soit le faisceau du spectromètre Brillouin, soit le faisceau de l’interféromètre de Michelson vers

l’échantillon. Une fois les deux faisceaux alignés de manière coaxiale on peut commencer les

mesures "couplées".

Une fois l’échantillon mis en place dans la cuve régulée en température, on utilise le moteur

pour commencer à comprimer le sphéroïde. Une fois le niveau de compression souhaité atteint

on peut réaliser au choix la mesure ultrason laser ou la mesure Brillouin. La mesure ultrason

laser ayant déjà été présentée on va ici discuter de la mesure Brillouin.

Pour pouvoir effectuer la mesure Brillouin, on doit focaliser le faisceau laser du spectromètre

au centre du sphéroïde, contrairement au faisceau du Michelson qui doit lui être focalisé sur la

surface de la lamelle dichroïque. La difficulté étant que les deux faisceaux passent par le même

objectif. Afin de focaliser la faisceau Brillouin dans l’échantillon, on le décollimate légèrement

afin de le rendre divergent avant son passage dans l’objectif pour que son point focal soit

légèrement plus bas que celui du faisceau Michelson qui lui est collimaté. Les caractéristiques

de la lamelle dichroïque sont également importantes puisque la lamelle doit réfléchir le faisceau

de l’interféromètre de Michelson, mais pas du spectromètre Brillouin si on veut pouvoir réaliser

la mesure Brillouin. C’est pour cette raison que le laser du spectromètre que nous avons choisi

a une longueur de 532 nm.

Dans cette expérience l’objectif utilisé est l’objectif 4X/0.10 utilisé pour le montage ultrason

laser. Ce choix est imposé par la présence du bras et du tube de fixation de la lamelle. Les

objectifs à plus fort grossissement ont des distances de travail trop courtes (<1 cm) pour être

utilisés avec l’ensemble lamelle-bras-tube. L’objectif va donc fixer la taille des spots laser de

l’interféromètre et du spectromètre. Pour l’interféromètre cette taille de spot a été mesurée

et vaut environ 70 µm pour le laser rouge (633 nm). Nous n’avons pas mesuré précisément

le diamètre du spot vert du spectromètre mais les dimensions doivent être similaires. Il faut

également tenir compte de la profondeur de la zone d’éclairement pour le Brillouin qui dans

cette expérience sera d’environ 200 µm. De ce fait lorsqu’on va extraire les pics Brillouin, leurs

caractéristiques seront une moyenne sur l’ensemble de la zone centrale de l’échantillon comme

illusté en figure 4.10

Le temps d’acquisition pour chaque position est d’environ une minute afin d’obtenir des

spectres ayant un rapport signal sur bruit suffisant. On a enregistré des spectres à 10 positions
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Sphéröıde
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Figure 4.10 – Illustration de la focalisation des différents faisceaux sur le montage couplé
Brillouin-Ultrason laser

pour chaque échantillon étudié. La distance verticale entre deux positions sera de 10 µm.

Des mesures préliminaires ont été réalisées mais la sensibilité des alignements optiques rend

la réalisation de mesures simultanées difficiles. On observe notamment une forte diminution du

rapport signal sur bruit pour la mesure Brillouin et les jeux de données ne sont pas exploitables

en l’état. Mais de nouveaux essais seront effectués dans l’avenir.

4.3.4 Résumé des perspectives

Notre étude des propriétés mécaniques des sphéroïdes tumoraux à l’aide d’ondes acoustiques

a fourni des résultats intéressants et intriguants, notamment en terme d’atténuation acoustique

sur les lignées de cellules HCT116 et HT29. On propose donc d’approfondir cette étude en

améliorant nos mesures sur les deux lignées déjà étudiées et en l’étendant à d’autres lignées,

colorectales ou non, afin de mieux comprendre le comportement de l’atténuation acoustique

dans les agrégats de cellules cancéreux et d’évaluer son intérêt en tant que marqueur pour la

biophysique du cancer.

Un nouveau dispositif de mesure optoacoustique a été mis à l’étude et nous avons démarré

sa conception. Si des signaux acoustiques n’ont pas encore pu être mesurés avec ce dispositif,



4.3. PERSPECTIVES ET EXPÉRIENCES FUTURES 127

des tests sont en cours pour résoudre les problèmes techniques et pourront potentiellement

mener à l’enregistrement de signaux acoustiques et à des mesures de forces sur les sphéroïdes

cellulaires tumoraux, ce qui viendrait compléter notre étude sur les propriétés mécaniques des

sphéroïdes tumoraux.

Des mesures de diffusion Brillouin et les mesures ultrasons laser sur les sphéroïdes tumo-

raux ont été comparées sur l’ensemble des échantillons des deux lignées. Mais on souhaiterait

pouvoir pousser l’étude en comparant les mesures de propriétés mécaniques échantillons par

échantillons. Pour cette raison nous avons souhaité coupler le montage ultrason laser et le spec-

tromètre VIPA pour qu’ils puissent mesurer un échantillon de façon quasi-simultanée. Mais nous

avons rencontré des difficultés lors des premières mesures. Cette étude devra donc également

être poursuivie plus tard.
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