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Résumé

La photothermie est une thérapie innovante contre le cancer qui consiste a illuminer une
zone dans laquelle sont présentes des nanoparticules optiquement absorbantes avec un laser
continu afin d’induire une hyperthermie et une réponse physiologique. Cependant, la
distribution effective des nanoparticules peut étre variable pour chaque patient, ce qui
impacte I'efficacité thérapeutique. A ce jour, les seules méthodes permettant I'appréciation
de I'accumulation des nanoparticules in vivo sont la tomographie par cohérence optique [1,2]
et I'imagerie photoacoustique [3-5]. L'une basée sur la diffusion optique et I'autre sur
I’'absorption optique. Une approche personnalisée basée sur une imagerie des nanoparticules
avant traitement permettrait d’augmenter I'efficacité thérapeutique. Les particules étant
optiquement absorbantes, nous proposons dans ce travail de nous intéresser a I'utilisation de
I'imagerie photoacoustique afin de caractériser I'accumulation des nanoparticules dans la
zone a traiter avec une résolution spatiale de l'ordre du micromeétre. L'imagerie
photoacoustique est une technique d’imagerie qui se base sur la transformation de I'énergie
optique (excitation transitoire) absorbée par des agents de contraste en onde ultrasonore. Au
cours de ces travaux de thése, nous avons étudié les liens entre le signal photoacoustique et
I'efficacité photothermique des nanoparticules in vitro, sur des échantillons des
nanoparticules en solution, afin de mieux appréhender les capacités de I'imagerie
photoacoustique a prédire I'effet thérapeutique de la photothermie in vivo. Tout d’abord
(Chapitre 3), nous avons développé un montage expérimental calibré pour mesurer
I’'augmentation de température de solutions de nanoparticules lors d’une hyperthermie
induite optiguement. Ceci permet de comparer les profils d’échauffement des solutions des
nanoparticules de méme absorbance aux concentrations différentes (entre 0.24mg/ml a
10mg/ml de particules absorbantes). Le montage a été optimisé pour des mesures assez
rapides (20 minutes par échantillon) de température en degré Celsius grace a une caméra
thermique et une comparaison simple de la température des différentes solutions
normalisées par rapport a une solution de référence : une solution de nigrosine. Ce composé
de référence a la caractéristique de transformer toute I'énergie absorbée en chaleur et a une
efficacité de conversion thermique de 100%. Cela nous a permis de développer des méthodes
de caractérisation d’agent photothermique en nous aidant de la photoacoustique que I'on
applique sur des particules simples. Dans un second temps (Chapitre 2), un autre montage
calibré de photoacoustique a été développé pour mesurer I'absorption optique des solutions
de nanoparticules. Ce montage permet d’obtenir en quelques minutes le spectre d’absorption
d’une solution aqueuse de nanoparticules. L'avantage de ce montage est d’une part, d’utiliser
une quantité de volume minime (15ulL) et d’autre part, a partir d’'une comparaison entre
I"'absorption optique et 'augmentation de chaleur produite par illumination optique, d’avoir
une estimation de I'absorption optique transformée en chaleur. La spectrométrie UV-VIS,
guant a elle, effectue un ratio entre la lumiére incidente et la lumiére recu par le capteur et
donc fournit une mesure avec une composante d’absorption et de diffusion optique que I'on
appelle extinction, et ne tient pas compte du processus de désexcitation qui suit I'absorption.
La combinaison de ces deux techniques (augmentation de température et absorption
photoacoustique) nous a permis de caractériser (Chapitre 4), par rapport a une référence,



différentes solutions de nanoparticules innovantes comme des préagrégats d’or synthétisé
avec du sel d’aluminium, des colloidosomes de ferrite avec un assemblage interne de
nanocristaux en or ou de « smart gel » avec une combinaison de nanoparticules d’or et de la
cyanine, un colorant. Cette caractérisation et particulierement le calcul du coefficient de
transformation de lumiére en chaleur permettent d’avoir une estimation de la capacité de
chauffe et une comparaison entre nanoparticule. Cela est possible, grace a la caractérisation
photoacoustique qui permet de s’affranchir de la diffusion optique. Nous établissons la
relation entre I'absorption et I'efficacité de chauffe et qu’il est possible de comparer les
nanoparticules sur une méme échelle. Enfin (Chapitre 5), nous avons travaillé sur un systéme
tomographique 3D bimodales ultrason et photoacoustique, dans le but de préparer le
transfert de I'imagerie photoacoustique pour |'évaluation de la répartition spatiale 3D des
nanoparticules vers I'application en tissus tumoraux in vivo chez la souris.

Mots clés : Thérapie photothermique, imagerie photoacoustique, nanoparticules,
conversion photothermique
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Introduction

Le traitement du cancer est I'un des défis les plus importants auxquels est confronté le
secteur de la santé aujourd'hui. Selon une étude récente de GLOBOCAN [1], en 2020, le
nombre de nouveaux patients atteints de cancer dans le monde est d'environ 19 millions, et
le nombre de déces a atteint 9,9 millions. La recherche dans ce domaine meéne a développer
des stratégies de diagnostic plus précises et plus rapides et des méthodes anticancéreuses
efficaces [2]. Les traitements traditionnels (chirurgie, chimiothérapie et radiothérapie) sont
les méthodes de thérapie les plus couramment utilisées en clinique. Cependant, les patients
peuvent présenter un risque élevé d'échec au traitement ou d'effets secondaires pendant ou
apres le traitement traditionnel [3,4].

Parmi les nouvelles thérapies anticancéreuses, la thérapie photothermique (PTT) utilise la
conversion en chaleur de I'énergie lumineuse absorbée par des agents photothermiques (APT)
pour provoquer des brllures thermiques dans la tumeur. La thérapie photothermique
présente un grand intérét pour la recherche en raison de sa simplicité d'utilisation, de la
briéveté du traitement et de la rapidité du rétablissement [5,6]. Plus important encore, la PTT
est une thérapie pouvant étre utilisée pour combattre I'initiation de métastases cancéreuses
dans les sites de tumeurs primaires ou les métastases précoces dans les ganglions
lymphatiques [7-12]. Il est bien connu que l'objectif ultime du traitement du cancer est de
tuer les cellules cancéreuses sans endommager les cellules normales [13—15]. Dans ce
contexte, le choix et la caractérisation d’agents photothermiques sont primordiaux pour des
effets thérapeutiques efficaces. La photoacoustique (PA) est une technique d'imagerie
hybride qui combine les avantages de I'imagerie ultrasonore (US) et de l'optique. Les APT
activés par une source de lumiére ont une signature optique et peuvent, en théorie, étre
visualisés a l'aide de cette technique. La PA utilise une source lumineuse impulsionnelle pour
exciter des objets absorbants, ce qui entraine une absorption d'énergie et la génération
d'ondes acoustiques enregistrables par une sonde US. La PA est donc sensible a I'absorption
et la conversion de I|'énergie lumineuse en chaleur par les agents, mais sur des temps
d'illumination plus courts que la photothermie entrainant I'émission d'ondes ultrasonores
plutdt que I'échauffement global du tissu. L'utilisation de cette technique d'imagerie pourrait
permettre de s’assurer d’'une bonne réponse de la thérapie et d’obtenir une thérapie ciblée
tout en réduisant les effets secondaires sur les tissus sains environnants. En somme,
l'utilisation de nanoparticules bimodales avec une application en thérapie PTT et en imagerie
PA pourrait permettre de suivre de maniére précise les nanoparticules dans les tumeurs, leur
répartition spatiale, leur efficacité photothermique, d’optimiser la planification de la thérapie
et d'obtenir des informations sur |I'état de la tumeur, ce qui améliore I'efficacité de la thérapie.
La caractérisation de ces nanoparticules et le choix des agents photothermiques sont cruciaux
pour des résultats thérapeutiques efficaces.

Notre travail s’est focalisé sur une étude du lien entre I'imagerie photoacoustique et
I’hyperthermie parillumination laser pour des agents APT en solution aqueuse. Pour améliorer
la caractérisation des agents, nous avons détaillé les théories thermodynamiques et optiques
des deux modalités et fait le lien entre elles. Dans un second temps, nous avons mis au point
un outil de spectroscopie photoacoustique quantitative basé sur I'imagerie photoacoustique
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a de multiples longueurs d’onde d’un petit volume de solution pour la caractérisation de futurs
agents (PA ou PTT). De méme, nous avons développé un montage de photothermie pour
I’étude de I'élévation de température des solutions soumises a des illuminations continues en
solution ou sur des cellules/tissus in vitro.

Le premier chapitre constitue un état de l'art et regroupe les notions utiles pour
comprendre le travail fourni durant cette theése. Nous traitons en particulier de la thérapie
photothermique utilisant des nanoparticules comme agents, de son mode d'action, de la
caractérisation in vitro des agents et du lien entre les propriétés photothermiques de ces
agents et de leur utilisation en imagerie photoacoustique. Il décrit les interactions de la
lumiere avec la matiére, les propriétés optiques des agents photothermiques (APT), leur
utilisation pour cibler les tumeurs et leur caractérisation pour la thérapie photothermique. Le
chapitre aborde enfin les principes de base de I'imagerie photoacoustique et son utilisation
pour mesurer |'absorption des APT.

Le second chapitre aborde le développement d’un dispositif expérimental de
spectroscopie photoacoustique. Nous présentons une méthode pour réaliser une
spectrométrie photoacoustique calibrée dans la plage de longueur d'onde de 680 a 970 nm
avec un scanner d’imagerie photoacoustique (PAI) couramment utilisé. Le systéeme résultant
permet de quantifier les spectres PA en unités du Systéme international d'unités (Sl), ce qui
permet une comparaison entre échantillons. En outre, nous l'utilisons pour relier I'imagerie
photoacoustique a la photothermie, en particulier a I'efficacité photothermique.

Dans le chapitre 3, nous décrirons, tout d’abord, la mise en place et la validation
d'instruments de caractérisation photothermique quantitatifs en utilisant un agent
d'étalonnage. Cette partie traite de I'hyperthermie par excitation optique continue de
solutions in vitro, en décrivant et en validant un dispositif expérimental de mesure de la
température macroscopique de la solution. Il étudie également le coefficient de conversion
lumiére-chaleur, en utilisant la théorie de I'efficacité thermique décrite dans le chapitre 1 et
en examinant des nanoparticules simples et déja caractérisées par ailleurs.

Le chapitre 4 décrit I'application des méthodes de caractérisation photothermique et
photoacoustique a des agents nanoparticulaires nouveaux et n’ayant pas été caractérisés par
ailleurs. Il décrit les différentes études menées sur des nanoparticules telles que des
préagrégats de nanosphéres d'or, un "smart " microgel sensible a la température et au pH
incluant des nanosphéres d’or et un colorant, des colloidosomes hybrides incorporant une
coque de nanoparticules de ferrite et un coeur de nanoparticules d’or et enfin une
suprastructure complexe de type metal organic framework (MOF) encapsulant un colorant
organique. Nous nous efforcons enfin a faire, ainsi qu'une étude comparative des différents
agents utilisés. Les études incluent des analyses spectroscopiques UV-visible et
photoacoustiques, ainsi que des études photothermiques.

Dans le chapitre 5, nous présentons un dispositif d'imagerie 3D a ultrasons basé sur un
concept de balayage de translation-rotation. Ce dispositif a été concu pour une utilisation in
vivo et peut étre adapté pour une bimodalité ultrason/photoacoustique. Le dispositif laser
n’étant pas disponible lors de la conception et la réalisation de ces travaux, le concept est
présenté uniguement en imagerie ultrasonore. L'utilisation de ce type de dispositif en
bimodalité permet non seulement d'augmenter la résolution ou l'angle d'ouverture par
rapport aux dispositifs 3D déja existants, mais pourrait également permettre en paralléle de
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suivre les nanoparticules utilisées en photothermie pour améliorer I'efficacité thérapeutique
(PA), mais aussi de visualiser anatomiquement la tumeur (US).

Cette these est déroulée en cotutelle entre le laboratoire d’imagerie biomédicale (LIB)
dans I’équipe IT2D qui développe des techniques d’imagerie biomédicale dans la lutte contre
le cancer et le laboratoire de matiere systeme complexe (MSC) qui est spécialisé dans les
nanomatériaux et la manipulation cellulaire. Cette these a permis d’apporter des expertises
sur l'imagerie PA qui est une technique innovante au sein de I'équipe IT2D (Lib) pour
I’'amélioration de la thérapie photothermique et I'utilisation de particules novatrices (MSC).
Ces particules ont été synthétisées et développées par plusieurs équipes différentes comme
I’équipe de Claire Mangeney qui étudie la conception d'outils nanométriques servant
d'interfaces pour sonder les systémes biologiques, a différentes échelles, I'équipe de Florent
Carn travaillant sur des autoassemblages avec des polymeéres, I’équipe Marie-Paule Pileni qui
étudie les suprastructures ou I'équipe de Florence Gazeau dont je fais partie. J’ai pu durant
cette theése participer a différentes réunions sur le théme de I'utilisation des nanoparticules
au sens large et mener plusieurs collaborations qui seront détaillées dans ce manuscrit. En
paralléle, nous avons pu développer et améliorer la technologie PA au sein du laboratoire
d’Imagerie biomédicale.
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Chapitre 1 : Thérapie photothermigue : agents
nanoparticulaire, mode d’action, caractérisation In
vitro et lien avec I’imagerie photoacoustigue

Dans ce chapitre, nous allons d'abord considérer les différents phénomenes liés a
I'interaction de la lumiére avec les agents photothermiques (APTs) et en particulier
I’absorption optique. Ensuite, nous nous intéresserons aux agents chimiques utilisés dans les
techniques de photothermie qui est une thérapie basée sur la transformation de I'énergie
optique en énergie thermique et de I'imagerie photoacoustique. Nous présenterons les agents
chimiques inorganiques de maniere générale, et nous mettrons en avant la nigrosine, un
colorant organique utilisé dans nos travaux en raison de sa forte absorption de lumiére et de
sa double efficacité photoacoustique et photothermique. Nous évoquerons également le suivi
des APT et de leur ciblage passif dans les tumeurs, grace a l'utilisation de la photoacoustique.
Ensuite, nous étudierons les théories physiques qui sont a la base de ces deux techniques.
Nous détaillerons notamment les équations de la thermodynamique pour I’"hyperthermie par
radiation optique et les équations de la photoacoustique, qui permettent de comprendre
comment I'énergie lumineuse est convertie en chaleur ou en ondes sonores respectivement,
et comment cette énergie peut étre utilisée pour des applications pratiques. Nous donnerons
guelques exemples des différentes applications de la photothermie et de la photoacoustique
dans divers domaines de la science et de la médecine.

1.1. Présentation générale de I'imagerie
photoacoustique et la thérapie photothermique

Imagerie photoacoustique

lllumination ] —
: d’absorption )
[ ]
lNlumin Agents i

ation
inue
) Absorption optique
—Iﬁ% Thérapie photothermique
Figure 1.1. Schéma simplifié de la comparaison entre Iimagerie photoacoustique et la thérapie

photothermique.
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La thérapie photothermique (PTT) est une thérapie émergente pour le traitement du
cancer qui utilise des agents photothermiques (APTs) pour convertir I'énergie lumineuse en
chaleur. Elle se fait en utilisant un laser continu (comme montré dans la Figure 1.1) pour
augmenter la température du milieu environnant et provoquer la mort des cellules qui
contiennent les APTs, notamment les cellules cancéreuses [1,2]. La PTT offre certains
avantages par rapport a d'autres thérapies, tels que le fait que la thérapie ne soit pas invasive
ou la capacité a régler la puissance d’irradiation laser ce qui permet de cibler précisément les
tumeurs de maniere a minimiser les dommages causés aux tissus sains environnants [3].
Cependant, pour que la PTT soit efficace, il est nécessaire d'utiliser des APTs qui s’accumulent
de maniére spécifique dans les tumeurs. Il existe, en particulier, les nano APTs qui peuvent
s'accumuler dans les tumeurs grace a une perméabilité et une rétention accrues (effet EPR) et
un ciblage passif[4—7] ou bien qui sont directement injectés dans des tumeurs solides
accessibles, mais non résécables en I'état. Les APTs idéaux doivent avoir une efficacité de
conversion photothermique élevée, une absorption dans une gamme de longueurs
d’excitation qui ne se superpose pas a celle des tissus biologiques environnants, une bonne
accumulation dans les tumeurs et un ciblage efficace des cellules tumorales. Cependant, il
existe encore des problémes qui limitent I'efficacité des PTT, telle que la profondeur limitée
de pénétration de la lumiere, qui peut conduire a une ablation incompléte des tumeurs en
dehors du champ d'irradiation. De plus, I'efficacité faible de la PTT dans les tumeurs ou au
contraire une possible surchauffe des zones tumorales causant des dommages inutiles aux
tissus normaux adjacents, et le développement d'une résistance aux PTT en raison de la
surexpression des protéines de choc thermique dans certains cancers sont des obstacles
importants a surmonter [8]. Il s’avere donc intéressant de se pencher sur la caractérisation de
I’élévation de température pour comprendre et maitriser les enjeux thérapeutiques de la
photothermie. En paralléle, I'imagerie photoacoustique (PAI) est une technique qui utilise,
guant a elle, une illumination pulsée pour générer des ondes ultrasonores. Cette technique
permet d’avoir une imagerie de I'absorption optique, ce qui permet d’obtenir les informations
optiques des APTs. Dans la plupart des cas, les APTs peuvent étre utilisés simultanément pour
la PTT et la PAl, et les deux modalités pourraient donc étre utilisées de maniére
complémentaire avec les mémes agents pour guider la thérapie par imagerie.

1.1l. Les interactions de la lumiére et la matiere

Quand on illumine un objet par une source lumineuse, plusieurs interactions
rayonnement-matiére se produisent. L'énergie de ce rayonnement électromagnétique peut
étre absorbée, redistribuée spatialement dans toutes les directions (diffusion optique ou
scattering) ou transmise. Le coefficient d’extinction caractérise I'ensemble des phénomeénes
d’absorption et de diffusion.
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1.lILA.  Diffusion optique ou scattering

La diffusion optique est un phénomene ou le rayonnement lumineux est dévié dans de
multiples directions. Lorsque le rayon retourne dans la direction d’ou elle vient, on appelle
cela la rétrodiffusion. La théorie générale de la diffusion de la lumiére par une particule
sphérique a été décrite par la théorie de Mie [9,10]. Pour des particules absorbantes tres
petites (rayon < longueur d’onde), on peut souvent considérer que I'effet de I'absorption sur
la perte d’intensité de I'onde est plus important que celui de la diffusion. La diffusion devient
plus importante que I'absorption lorsque la circonférence de la particule est comparable a la
longueur d'onde de la lumiere. Par exemple, pour des spheres d'or dans I'eau analysées par
une lumiére laser de 532 nm, I'absorption est plus importante que la diffusion pour des
diameétres inférieurs a 100 nm.

1.l11.B.  Absorption optique d’une solution moléculaire

372 .
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Figure 1.2. Diagrammes de Jablonski.

L’absorption optique est un phénomeéne physique ou I’énergie de la lumiéere incidente
est transformée en une autre forme d’énergie. Pour une molécule, cela représente une
absorption de I’énergie d’'un photon via une transition électronique. Le diagramme de
Jablonski, présenté sur la Figure 1.2, est un outil graphique utilisé pour représenter les états
électroniques et les transitions entre ces états qui se produisent lorsqu'un atome ou une
molécule absorbe de la lumiére. Il permet de visualiser les différents états énergétiques
possibles pour un systeme et comment I'énergie peut étre transférée entre ces états. Le
diagramme de Jablonski est divisé en deux parties : I'état fondamental (ground state) et les
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états excités. L'état fondamental est I'état d'énergie le plus stable d'un systeme, tandis que
les états excités sont des états d'énergie supérieurs auxquels le systéme peut accéder lorsqu'il
absorbe de I'énergie, par exemple sous forme de lumiere. Lorsqu'un systéeme absorbe de la
lumiere, un électron peut étre excité a partir de I'état fondamental a un état excité supérieur.
Cette transition est représentée par une fléche verticale orientée vers le haut sur le
diagramme de Jablonski. L'électron peut également se désexciter vers I'état fondamental en
émettant de la lumiere, ce qui est représenté par une fleche verticale orientée vers le bas sur
le diagramme. L'énergie de la lumiére émise peut étre utilisée pour exciter d'autres systéemes
ou étre perdue sous forme de chaleur. Le diagramme de Jablonski permet de comprendre
comment |'énergie peut étre transférée entre différents états énergétiques d'un systeme et
comment cette énergie peut étre utilisée ou perdue. Il peut donc y avoir plusieurs
phénomeénes tels que :

- L'absorption est un processus physique dans lequel un atome, une molécule ou un autre
systeme peut accéder a des états électroniques supérieurs ou excités. L'absorption est
généralement caractérisée par un coefficient d'absorption, qui mesure la capacité d'un
systeme a absorber de I'énergie. Le coefficient d'absorption est généralement exprimé en cm-
! et dépend de la longueur d'onde de |'énergie absorbée. L'absorption est utilisée dans de
nombreuses applications, notamment dans la détection et la quantification de substances
chimiques et dans la caractérisation de matériaux. Elle est également étudiée en
spectroscopie, c'est-a-dire la maniere dont les atomes et les molécules absorbent et émettent
de la lumiére lorsqu’ils sont excités a différentes longueurs d’onde.

- La transition non radiative est une transition électronique dans laquelle I'électron passe
d'un état excité a un état inférieur sans émettre de photon de lumiere. Cela peut se produire
lorsque I'électron se désexcite par collision avec un autre atome ou une molécule, ou lorsqu'il
perd son énergie sous forme de chaleur. La transition non radiative est opposée a la transition
radiative, qui est une transition électronique dans laquelle I'électron se désexcite en émettant
un photon de lumiére. La transition non radiative est souvent considérée comme étant moins
efficace que la transition radiative, car elle permet de convertir moins efficacement |'énergie
absorbée en énergie utilisable. Cependant, elle peut étre utile dans certaines applications, par
exemple pour la production de chaleur ou pour I'excitation de certains états électroniques qui
ne peuvent pas étre atteints par la transition radiative. C’est cette transition qui va nous
intéresser en imagerie photoacoustique et dans la thérapie photothermique.

- La fluorescence est un phénomene physique qui émet de la lumiere de longueur d'onde
différente lorsqu'il se désexcite a un état inférieur d'énergie. La fluorescence est une forme
de luminescence qui se distingue de I'émission continue de lumiére, comme cela se produit
dans les lampes a incandescence. Pour qu'un atome ou une molécule puisse étre fluorescent,
il doit posséder un état excité stable dans lequel I'électron peut étre excité pendant un certain
temps avant de se désexciter en émettant de la lumiéere. La lumiére émise lors de la
fluorescence a généralement une longueur d'onde plus grande que la lumiére absorbée. La
fluorescence est utilisée dans de nombreuses applications, notamment dans la détection et la
guantification de substances chimiques, dans la microscopie, dans I'étude de la structure des
molécules.
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1.l1l.C.  Interactions optiques avec des particules plasmoniques

Une particule plasmonique ou une nanoparticule métallique est composée d’'un nombre
réduit d’atomes et peut étre considérée comme un objet intermédiaire entre I'atome
individuel et le matériau massif. A cette échelle, le volume de la nanoparticule est réduit et
les effets des électrons de surface deviennent trés importants, et pour cette raison, les
propriétés optiques des petites nanoparticules métalliques sont dominées par |'oscillation
collective des électrons de conduction [11,12]. Une bande d'absorption apparait lorsque la
fréquence du photon incident entre en résonance avec I'oscillation collective des électrons de
la bande de conduction ; elle est connue sous le nom de résonance plasmonique de surface
(SPR) [13]. La fréquence de résonance de ce SPR dépend fortement de la taille, de la forme,
des interactions interparticulaires, des propriétés diélectriques et de I'environnement local de
la nanoparticule [14-17]. La bande d’absorption d’une particule plasmonique est donc
modifiable et peut étre déplacée dans des gammes de longueurs d’onde compatibles avec
I'utilisation de la PTT et de la PAI dans les tissus biologiques (domaine du proche infrarouge
par exemple).

De plus, lorsque des nanoparticules plasmoniques sont placées a proximité les unes des
autres, I'effet de couplage interparticulaire devient trés important et de nouvelles propriétés
optiques peuvent apparaitre. C'est ce que I'on nomme le couplage plasmonique [18,19] . En
principe, les séparations interparticulaires, la taille des particules et la stoechiométrie des
particules peuvent étre manipulées individuellement pour produire des agrégats et donc
permettraient de controler les propriétés optiques. Cependant, I'accumulation des
nanoparticules dans les tumeurs grace a un phénomeéne de perméabilité et une rétention
(EPR) ne permet pas d’obtenir une agrégation controlée d’ou I'intérét d’essayer de favoriser
le couplage plasmonique en amont par la synthese chimique d’autoassemblages de
nanoparticules.

I ® g ® I Lumiére transmise diffusé
¢ | . ]
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Figure 1.3. Schéma des différents modes d’interactions rayonnement-matiére.

Ces phénomeénes d’interaction sont quantifiables grace a différentes grandeurs
mathématiques, nous décrirons quelques exemples ci-apres.
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1.1l.D.  Le coefficient d’atténuation ou le coefficient d’extinction

Le coefficient d’extinction ou d’atténuation p2* est la quantité qui mesure la décroissance
exponentielle de l'intensité optique a la traversée d’une épaisseur d’une solution, c'est-a-dire
la valeur de la perte de I'intensité d'origine par une unité (par exemple un métre) d'épaisseur
de matériau. Ce coefficient est mesuré a une seule longueur d’onde optique. En faisant varier
la longueur d’onde, on obtient un spectre d’extinction. Ce spectre d’extinction, ou
d’atténuation, est mesuré généralement avec un spectrometre UV-Visible. Ce facteur
d’extinction a alors une composante liée a I'absorption et une autre composante liée a la
diffusion optique.

1.ILE.  Le coefficient de transmission, d’absorption et de diffusion

La transmission optique est la portion de lumiére qui va « traverser » I'objet. On parle
généralement de transmittance totale d’un systéme qui est définie comme le rapport entre
I'intensité du rayonnement transmis et I'intensité incidente.

I ()
T = Io() (1.1)

Avec lp I'intensité énergétique incidente et I I'intensité énergétique transmise a une méme
longueur d’onde A.

L'absorbance optique ou densité optique est une grandeur sans unité qui correspond a la
guantité de lumiere absorbée par une solution a une longueur d’onde donnée. Elle peut
s’écrire comme le logarithme décimal du rapport entre lo et |;, tel que :

I,(A
Abs() = 1og10—°( ) _ —logyo TV
I () (1.2)

On définit le coefficient d’atténuation p2%, exprimé en mm™ ou cm, par:

att;{
ORI

Abs(A) = ———=
s In(10) (1.3)

On note pfitLe coefficient d’atténuation décadique. Abs I'absorbance et L I'épaisseur de

matériaux traversée soit la longueur de la cuvette lors de la mesure avec un spectrometre UV-
Vis. Dans un spectrometre UV-Visible, les cuvettes ont généralement une épaisseur de 1 cm.
Le coefficient d’atténuation contient les contributions de diffusion et d’absorption. Il peut
s’exprimer comme la somme du coefficient d’absorption pa et du coefficient de diffusion ps.

patt(/l) = pugA) +-ps(A) (1.4)
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En spectrométrie photoacoustique, la grandeur mesurée est le coefficient d’absorption
optique Wa (A). Pour une solution non diffusante optiquement, on considere que le coefficient
d’absorption est égal au coefficient d’atténuation p®t. Le coefficient de diffusion est une
mesure de la capacité des particules a diffuser les photons d'un faisceau lumineux. Ce
parametre ys est exprimé, a I'image du coefficient d’absorption, par un nombre proportionnel
a la quantité de photons, ici diffusés, par unité de longueur.

L’absorption a une composante d’énergie radiative et non radiative. On note le produit
ua(A)- Ept la composante de la lumiere absorbée qui devient de I’énergie non radiative. Ept
est le coefficient d’efficacité de la transmission non radiative.

Le coefficient d'absorption molaire est une mesure de I'absorption d'une substance par
unité de concentration (par mole). Il est généralement exprimé en L.mol* cm™ et est utilisé
pour mesurer |'absorption d'une substance en solution.

La loi de Beer-Lambert est une loi de la physique qui décrit I'absorption de la lumiére par
une substance en fonction de sa concentration en solution et de la longueur d'onde de la
lumiére incidente. Elle est souvent utilisée pour mesurer la quantité de substance présente
dans une solution en mesurant I'absorption de la lumiere par la solution. Selon la loi de Beer-
Lambert, I'absorption de la lumiére par une solution est proportionnelle a la concentration de
la substance dans la solution et a la longueur d'onde de la lumiére utilisée. La loi de Beer-
Lambert est généralement exprimée sous la forme suivante :

A=c¢L-c (15)
Ou:
A est |'absorption de la lumiére par la substance (mesurée en absorbance)
€ est le coefficient d'absorption molaire de la substance (mesuré en L.mol*.cm™)
L est la longueur du chemin parcouru par la lumiere dans la substance (mesurée en cm)
c est la concentration molaire de la substance dans la solution (mesurée en mol.L?)

Ainsi, le coefficient d'absorption molaire (g) peut étre utilisé dans la loi de Beer-Lambert
pour mesurer la concentration de la substance dans une solution a partir de I'absorption de la
lumiére par la solution. Le coefficient d'atténuation décadique (ufyf) peut étre utilisé pour
déterminer le coefficient d'absorption molaire (g) en mesurant I'absorption de la substance a
différentes longueurs d'onde et en combinant les deux Equations (1.3) et (1.5).

1.1ll.Les Agents Photothermiques (APT)

1.1lL.A. Présentation générale des agents Photothermiques

La photothermie laser est une technique qui utilise des lasers pour chauffer localement
des tissus biologiques, ce qui peut étre utilisé dans le traitement de différentes maladies. La
photothermie laser peut-étre améliorée en utilisant des nanoparticules qui absorbent de
maniére sélective la lumiére laser et qui peuvent étre ciblées vers les tissus a traiter. Plusieurs
types de nanoparticules peuvent étre utilisés dans la photothermie laser, notamment :

22



Les nanoparticules métalliques : ces nanoparticules peuvent étre fabriquées a
partir de différents métaux, tels que I'or, I'argent, le cuivre, etc.

Les nanoparticules d’alliages métalliques : ces nanoparticules sont fabriquées a
partir d’alliages, tels que I'or-argent, I'or-cuivre, etc.

Les nanoparticules de semiconducteurs : ces nanoparticules sont fabriquées a
partir de semiconducteurs, tels que I'oxyde de zinc, le dioxyde de titane, etc.

Les colorants (ou dyes) sous forme moléculaire ou encapsulée dans des
nanoparticules peuvent absorber efficacement la lumiére. Cest le cas de
I'indocyanine verte qui a un pic d’absorption vers 800 nm.

Parmi ces nanoparticules, on distingue les nanoparticules de métaux, en particulier les
nanoparticules d'or, notée par la suite AuNP. En utilisant des nanoparticules d'or dans la
photothermie laser, on peut améliorer I'efficacité de la PTT en augmentant la sélectivité de
I'absorption de la lumiére laser et en ciblant les cellules cibles de maniére précise. On présente
dans le Tableau 1.1. quelques exemples de nanoparticules d’or. Ces différentes géométries
peuvent parfois étre étendues a différents matériaux.

Nanobatonnets | Nano coques Nano Nanocages Nano Vert
sphéres étoiles d’Indocyani
ne
(colorant)
Structur \ ’ AR
e bike®
o | 5o
. L]
Imageri % -.@
e TEM e 62
~40-100 nm en
longueur avec ~100-150 ~5 nm-100
Tailles 8 ~30-100 o
un rapport nm de nm de ~40-60 nm Moléculaire
de NPs . L o nm
longueur/diam diamétre diameétre
etre ~2-4
Deux bandes de Structure Synthése Capacité Grande Propriété
résonance noyau et simple d’encapsulati | surface | d’absorptio
Avantag
o Plasmon de coque on netde
surface florescence

connue

Tableau 1.1. Les types les plus courants de nanoparticules d’or pour une application potentielle de thérapie photothermique
et un exemple de colorant (Nanospheéres, Nano Shells, Nano baténnets, Nanocages, Nanoétoiles et vert d’indocyanine)[22—

24].

Il est important de sélectionner les nanoparticules appropriées et de prendre en compte
leur stabilité, leur toxicité éventuelle, leur devenir dans le milieu biologique et leur mode
d'administration. Un autre aspect est la facilité de synthése et la capacité a produire de grosses
guantités (mise a I’échelle) pour les applications.
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1.111.B. Propriétés optiques des APT (Agent Photothermique)

Ces nanoparticules peuvent étre utilisées pour absorber de maniére sélective la lumiére
laser aux différentes longueurs d'onde, en fonction de leur composition chimique et de leur
structure. La sélection de la nanoparticule appropriée pour une application de PTT dépend de
nombreux facteurs, tels que la longueur d'onde de la lumiére laser utilisée, la profondeur de
pénétration souhaitée dans les tissus biologiques, la toxicologie, etc.

L'utilisation de nanoparticules en photothermie laser permet de concentrer I'absorption
de la lumiere laser et de chauffer localement les tissus biologiques, ce qui peut étre tres utile
pour le traitement de différentes maladies. L'absorption optique de nanoparticules est une
caractéristique majeure pour la thérapie. Cela va déterminer la quantité de chaleur transférée
par l'illumination du laser au milieu environnant, ce qui va avoir un impact direct sur
I’hyperthermie obtenue et sur les dommages tissulaires.

Il est important de noter que I'absorption optique des nanoparticules est impactée par les
propriétés physico-chimiques des nanoparticules utilisées et notamment la charge de surface,
la taille, la forme ou la structure [25]. Par exemple, en modifiant la composition chimique des
nanoparticules, on peut déplacer le pic d’absorption vers des longueurs d'onde plus courtes
ou plus longues.

En photothermie, il est important de bien comprendre et de maitriser I'absorption des
nanoparticules dans la fenétre optique illustrée sur le graphique de la Figure 1.4, car cela
permet d'optimiser l'utilisation des APTs. En effet, ce graphique résume les absorptions
optiques des différents éléments endogénes constituant les tissus biologiques et montre
I'intervalle de longueur d'onde ou les tissus biologiques absorbent le moins. Ainsi en s'assurant
gue les nanoparticules absorbent le plus possible de lumiére dans la gamme de longueurs
d'onde incidentes appropriée, on peut obtenir un maximum de chaleur et une meilleure
efficacité de la photothermie.

En parallele, pour étre efficace en imagerie photoacoustique et en thérapie
photothermique, un agent de contraste doit posséder des propriétés photophysiques telles
gu'un faible rendement de fluorescence (rendement quantique), un coefficient d'extinction
molaire élevé, un pic d'absorption dans le proche infrarouge (NIR) et une excellente
photostabilité, ainsi qu'une biocompatibilité élevée, une faible toxicité et immunogénicité,
une affinité et une spécificité élevée pour la cible [26].
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Figure 1.4. Graphique montrant les différents composants des tissus biologiques et leur absorption

ainsi que la premiere fenétre de transparence des tissus en jaune (issu de [27] ).

1.11l.C. Notre agent moléculaire de référence : la nigrosine

Dans ces travaux de thése a la fois pour la photoacoustique et pour la photothermie nous
utiliserons un composé moléculaire que I'on considére comme notre composé de référence :
la nigrosine. Sa qualité d’agent de référence tient au fait qu’il est fortement absorbant, non
fluorescent et soluble dans I'eau.

La nigrosine (Nigrosine, 198285, Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA) est un colorant non
fluorescent qui a un pic d'absorption qui se trouve autour de 570 nm et est photostable sous
illumination infrarouge. Cela signifie que la nigrosine ne subit pas de changements significatifs
de couleur ou de propriété optique lorsqu'elle est exposée a la lumiére laser ce qui en fait un
choix de colorant trés intéressant pour la PTT ou la PA. La nigrosine est un mélange de
colorants organiques synthétiques noirs fabriqués en chauffant un mélange de nitrobenzéne,
d'aniline et d'acide chlorhydrique en présence de cuivre ou de fer. Il est donc important de
noter que, étant un mélange de composés, la nigrosine peut varier d'un lot a l'autre. Elle
appartient a la famille des composés a base de phénazine. La nigrosine est principalement
utilisée dans l'industrie comme colorant pour les laques et les vernis, ainsi que dans les encres
de marqueurs.

L'hypothese principale que I'on fait (et qui a été vérifiée) pour la nigrosine est que toute
I'énergie optique absorbée est transférée a la solution sous forme de chaleur. A notre
connaissance, il n'existe pas d'autre voie de désexcitation pour ce composé. Cela nous
permet d’avoir une molécule commerciale, en grande quantité que nous considérons
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comme une référence (car elle une efficacité de 100% de transformation d’énergie en
chaleur) a la fois pour la photoacoustique, mais aussi pour la photothermie. Bien que la
forme du spectre optique de la nigrosine ne présente pas de réel pic d’absorption dans la
gamme de l'infrarouge, elle absorbe tout de méme la lumiéere dans le proche infrarouge
(808nm) avec des concentrations faibles. Pour obtenir, une solution de nigrosine de ta,10=1
cm-1 il suffit de 8.7mg pour 50ml de solvant (eau).

1.1V. Les APTs pour la thérapie photothermique

1.IV.A. Propriétés des APTs (Agent Photothermique) pour le ciblage passif
des tumeurs

L'utilisation de nanoparticules permet de renforcer |'efficacité thérapeutique de la PTT ou
la visibilité en imagerie PA par rapport a une absorption uniquement par les absorbeurs
endogenes comme I'hémoglobine. Outre, les propriétés optiques des nanoparticules, leur
biodistribution permet d’optimiser les effets d’imagerie et thérapeutiques. La biodistribution
désigne la répartition spatiale des nanoparticules au sein d’un organe biologique ou dans
notre cas, au sein du tissu et des cellules tumorales. Cette biodistribution est une
caractéristique treés importante. En effet, une certaine concentration des nanoparticules et
une répartition homogéne sur I'ensemble des cellules tumorales est nécessaires un traitement
efficace de I'ensemble de la tumeur.

Apres injection des nanoparticules par voie intraveineuse, le but est d’internaliser les APTs
dans les cellules cancéreuses. L'effet de perméabilité et de rétention accrue (Enhanced
Permeability and Retention, EPR) décrit un phénomeéne pathophysiologique par lequel des
nanoparticules peuvent passer la barriere endothéliale des vaisseaux sanguins et s'accumuler
progressivement dans les tissus de la zone vascularisée de la tumeur. Ainsi, les nanoparticules
peuvent étre délivrées de maniere ciblée et le tissu tumoral peut les retenir pour I'imagerie
PA, la délivrance de composés anticancéreux ou/et la PTT.

Pour le développement des tissus tumoraux, les cellules tumorales vont développer une
néovascularisation afin d'assurer un approvisionnement adéquat en nutriments et en
oxygene. Au fur et a mesure de leur croissance, les tumeurs recrutent de nouveaux vaisseaux
ou absorbent les vaisseaux sanguins existants. Contrairement aux vaisseaux sanguins
normaux, la vascularisation tumorale présente généralement une barriere endothéliale
incompléte provoquant des pores relativement larges (0,1-3 um de diamétre), ce qui entraine
une perméabilité vasculaire nettement plus élevée [30,31].

Matsumura et Maeda [32] ont été les premiers a montrer que les nanoparticules sont
capables d'extravaser a travers le systeme vasculaire des tumeurs, peu compact et plus
perméable, pour atteindre I'espace tumoral extravasculaire et y rester en raison du mauvais
drainage lymphatique des tumeurs. Ce phénomeéne a ensuite été appelé |'effet EPR et a ouvert
la voie au ciblage passif des tumeurs a l'aide de médicaments de taille nanométrique.
Cependant, I'administration de médicaments grace a la EPR reste limitée, car le taux de fuite
des vaisseaux est lent et le médicament peut étre excrété ou métabolisé pendant le temps
nécessaire pour que lI'accumulation atteigne des niveaux thérapeutiques [33]. De plus, il est
nécessaire de comprendre les limites de |'effet, telles que I'hétérogénéité de I'accumulation
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et de la rétention dans différents types de tumeurs solides sous différents environnements
tissulaires. Cet effet EPR reste trés controversé : s’il peut étre efficace chez la souris, on connait
encore mal la réalité de |'effet EPR pour des tumeurs solides chez 'lhomme. Il est donc
intéressant de développer des stratégies pour améliorer |'efficacité de I'administration et de
I'accumulation, en travaillant sur la taille, I'enrobage et la charge de surface des
nanoparticules, un mécanisme plus intelligent pour la libération du médicament (par exemple
provoquée par un changement de pH ou de température) et la cinétique d'administration. Le
flux sanguin joue également un réle crucial dans la délivrance des nanomédicaments dans les
tissus tumoraux [34].
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Figure 1.5. Schéma des mécanismes des éliminations des nanoparticules et de I'EPR. Ce schéma
est adapté de celui de Kim et al et Xie et al [25,35].

Aprés Il'acheminement des nanoparticules jusqu’aux cellules cancéreuses, les
nanoparticules doivent étre internalisées. Nous ne détaillerons pas les différents moyens
d’internalisation, dont les mécanismes de I'endocytose. La phagocytose, qui concerne plus
spécifiguement les microparticules que I'on utilisera pour la PTT, est un processus cellulaire
permettant d'ingérer et d'éliminer des particules d'un diamétre inférieur a 0,5 um ou des
substances étrangéres. La phagocytose est présente dans de nombreux types de cellules et
c'est, par conséquent, un processus essentiel pour I'homéostasie des tissus. Le processus de
phagocytose implique plusieurs phases : 1) détection de la particule a ingérer et I'activation
du processus d'internalisation, 2) formation d'une vacuole spécialisée appelée phagosome, 3)
maturation du phagosome pour le transformer en phagolysosome et 4) transformation en
lysosomes.

La premiére phase de la phagocytose est la détection de la particule cible. La détection est
régulée par des récepteurs spécifiques sur les cellules phagocytaires. Ces récepteurs sont
spécifiques pour chaque type de particules cibles (microorganismes, cellules apoptotiques ou
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particules étrangeres). Lorsqu'une particule est reconnue par les récepteurs phagocytaires,
diverses voies de signalisation sont activées pour initier la phagocytose.

La phagocytose débute lorsque les récepteurs phagocytaires déclenchent des ligands sur
la particule a ingérer. Ensuite, les récepteurs activent des voies de signalisation qui modifient
la composition de la membrane, ce qui entraine la formation de protubérances membranaires
pour recouvrir la particule. Enfin, ces protubérances membranaires fusionnent et créé une
nouvelle vésicule qui se détache de la membrane plasmique. Cette nouvelle vésicule
contenant la particule ingérée est nommée le phagosome.

Au dernier stade de la maturation du phagosome, les phagosomes fusionnent avec les
lysosomes pour devenir des phagolysosomes. En raison de I'accumulation de nombreuses
molécules de V-ATPase sur leur membrane[36], les phagolysosomes sont tres acides (pH aussi
bas que 4,5). De plus, leurs compositions biologiques sont tres particulieres, notamment dues
a la présence de plusieurs enzymes hydrolytiques, comme les cathepsines, les protéases, les
lysozymes et les lipases, qui contribuent a dégrader les micro-organismes ingérés[37] . Le
contenu des phagolysosomes est ensuite dégradé par hydrolyse catalysée par des enzymes et
devient un lysosome.

Figure 1.6. Schéma du transport vésiculaire vers lintérieur d’'une cellule ou I'Endocytose et
particulierement la phagocytose. Ce schéma adapté a partir de celui proposé dans I'étude de Stern et al
[38].

L’administration des nanoparticules s’effectue par voie intraveineuse. Aprés circulation
dans le systéme sanguin pendant une certaine durée, les nanoparticules sont progressivement
éliminées par deux mécanismes principaux : I’élimination rénale, I’élimination hépatobiliaire.
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Pour I’élimination par voie rénale, et particulierement pour les nanoparticules de diametre
inférieur a 5.5 nm, une excrétion urinaire rapide et efficace résulte de la limite de taille des
pores de filtration glomérulaire dans le rein [39]. De nombreuses stratégies pour
I'élimination rénale des nanoparticules ont été développées en utilisant la taille des
nanoparticules, la charge de surface et la chimie de surface [40—42]. Les petites
nanoparticules, avec un diamétre hydrodynamique inférieur a 8 nm pour les nanoparticules
d’or, peuvent également excréter par les urines via les reins.

1.IV.B. Effet de I'hyperthermie sur les tissus biologiques

La thérapie photothermique (PTT) utilise des rayonnements lumineux pour le traitement
du cancer. Cette approche utilise des photosensibilisateurs qui vont étre excités dans une
bande spectrale lumineuse spécifique. Cette activation améne les sensibilisateurs a un état
excité ou il libére alors de I'énergie thermique (chaleur) par relaxation non radiative.
L'augmentation de température peut induire différentes morts cellulaires illustrées dans les
Figures 1.7 et 1.8 [43,44].

La PTT est un traitement prometteur, car les cellules ne résistent généralement pas a la
chaleur et présente des effets directs de mort cellulaire a des températures allant de 41 a 47
°C chez I'animal et in vitro [45,46]. De plus, l'irradiation laser a puissance réglable permet
I'élimination sélective de divers types de cancers et minimise les dommages aux tissus non
malins environnants. Dans le cas de la PTT utilisant un dispositif laser sans agents PTT
spécifique, le faisceau laser est dirigé sur le tissu cible, provoquant une augmentation de la
température qui peut entrainer la mort de ces cellules. Cette technique présente I'intérét de
ne pas injecter des agents APT, avec toutes les questions de toxicité et de devenir de ces
agents, mais elle peut étre moins précise et moins efficace, car elle ne cible pas
spécifiguement les cellules anormales ou cancéreuses.

Il est possible d’utiliser des agents photothermiques qui répondent a une réponse
optique. Les APTs ciblant préférentiellement les zones tumorales sont préférables, car ils
peuvent étre plus efficaces et plus sélectifs, mais ils peuvent étre plus complexes a mettre en
ceuvre et nécessiter 'utilisation d’agent d’adressage pour cibler spécifiqguement les cellules
cibles. Il est important de maintenir une densité de puissance élevée et une répartition
homogene des agents sur la zone de traitement pour obtenir un effet thérapeutique
efficace.

Cellules Nanoparticles Apoptose/Nécrose
cancereuses

Capillai
tumora

Figure 1.7. Schéma du fonctionnement de la thérapie photothermique
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La température est un facteur important qui influence le fonctionnement des cellules et
des tissus biologiques, le flux sanguin et la réponse immunitaire. Elle peut avoir des effets
directs sur le métabolisme cellulaire et la régulation des processus biologiques tels que la
division cellulaire, la différenciation et I'apoptose (mort cellulaire programmée) et I’activation
de systeme immunitaire. La mort cellulaire est schématiquement abordée selon deux notions
: I'apoptose ou la nécrose. L'apoptose est décrite comme un processus actif et programmé de
démantelement cellulaire autonome qui évite de déclencher une inflammation. La nécrose a
été caractérisée comme une mort cellulaire passive et accidentelle résultant de perturbations
environnementales avec libération incontrolée de contenus cellulaires inflammatoires.
L'apoptose est considérée comme un processus régulé et controlé. La Figure 1.8 montre la
différence de structure entre I'apoptose et la nécrose cellulaire.

Nécrose Apoptose
Hort cellulaire pathologique Mort cellulaire physiologique

Cellule normale

Rabougrissement de la cellule
Condensafion du cybbplasme
Fragmen tafion de I’ADN

%

Fragmen tafon du noyau et du
cytoplasme en corps apopibbiques

Ruptur e membr anaire
(=]
Désin tégration de la cellule et Phagocytose des corps apoptotiques
libération du contenu du cytoplasme par les cellules wisines
Figure 1.8. Schéma des différentes morts cellulaire. Ce schéma adapté a partir de celui proposé

dans I'étude de Gougeon et al [47].

Une étude récente a considéré |'effet du temps d'irradiation par un laser et de la puissance
laser sur la mort cellulaire de cellules du type fibroblastes embryonnaires de souris (MEF) [48].
Les résultats ont montré que la mort cellulaire due a la photothermie est principalement
dirigée par un processus apoptotique dans un premier temps, qui peut finalement donner lieu
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a une nécrose secondaire. En d'autres termes, la mort cellulaire de type apoptose peut étre
régulée par l'intensité de l'irradiation ou en modulant le temps d'exposition.

La nécrose se caractérise par une mort brutale et non organisée de la cellule, qui peut
entrainer la dégradation de ses composants et la libération de substances toxiques dans
I’organisme. Cela peut s’accompagner d’inflammation et/ou de dommages aux tissus voisins.

En général, on essaie de favoriser la mort cellulaire par apoptose plutot que par nécrose,
car elle est considérée comme plus efficace et plus "propre", c'est-a-dire qu'elle ne provoque
pas de libération de substances toxiques ni d'inflammation. Cependant, dans certains cas, la
nécrose peut étre utilisée intentionnellement, par exemple pour détruire des tumeurs
cancéreuses de maniére plus rapide et plus efficace.

La température peut également avoir des effets indirects sur les tissus biologiques en
modifiant la circulation sanguine et la régulation de la température.

A des températures modérées, la température peut avoir des effets bénéfiques sur les
tissus biologiques. Par exemple, une augmentation de la température peut améliorer la
circulation sanguine en dilatant les vaisseaux sanguins et en augmentant le débit sanguin. Cela
peut entrainer une amélioration de I'oxygénation et de la nutrition des tissus, ce qui peut
accélérer la cicatrisation des plaies et réduire l'inflammation et la douleur. La température
modérée peut également étre utilisée dans le traitement de certaines maladies ou conditions
médicales telles que l'arthrite, la fibromyalgie et la thérapie médicale.

A des températures plus élevées, I'hyperthermie peut endommager les tissus biologiques.
Elle peut entrainer une déshydratation des cellules et une perturbation de leur métabolisme,
ce qui peut entrainer des lésions cellulaires et tissulaires. L'hyperthermie peut également
provoquer une réaction de stress oxydatif, ce qui peut entrainer une augmentation de
I'inflammation et de la mort cellulaire. L'hyperthermie peut également perturber la régulation
de latempérature et entrainer une hyperthermie systémique, ce qui peut étre dangereux pour
I'organisme.

L'hyperthermie peut étre utilisée dans le traitement du cancer. Le but de I'hyperthermie
est de tuer les cellules cancéreuses en augmentant la température des tissus ciblés.
Cependant, il y a un risque de lésions des tissus sains environnants, ce qui peut entrainer des
effets secondaires tels que la douleur, la fatigue et la réduction de l'immunité. Enfin
I’hyperthermie a de forts effets sur le systeme immunitaire, comme en témoigne I'importance
de la fievre.

Il y a plusieurs méthodes pour appliquer la température et I'hyperthermie aux tissus
biologiques. Ces méthodes peuvent étre externes, comme ['utilisation de champs
électromagnétiques ou de dispositifs de chauffage externes, ou internes, comme l'injection
de nanoparticules chauffantes dans les tissus cibles, mais activées par un champ extérieur.

Les effets de la température et de I'hyperthermie sur les tissus biologiques dépendent
également de la durée d'exposition. Des expositions de courte durée peuvent avoir des effets
bénéfiques, tandis que des expositions de longue durée peuvent endommager les tissus. Les
effets biologiques de I'hyperthermie sont multifactoriels dans le traitement de maladies[49].

La température a atteindre pour provoquer une mort cellulaire dépend de plusieurs
facteurs, tels que le type de cellule, la durée d'exposition et |I'environnement dans lequel se
trouve la cellule. En général, une augmentation de la température peut entrainer une
perturbation du métabolisme cellulaire et une déshydratation des cellules, ce qui peut
finalement entrainer la mort cellulaire. Cependant, la température a atteindre pour provoquer
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la mort cellulaire varie selon le type de cellule et la durée d'exposition. Par exemple, les
cellules cancéreuses ont tendance a étre plus sensibles a la chaleur que les cellules saines, ce
qui peut rendre I'hyperthermie plus efficace pour tuer les cellules cancéreuses[50].
Cependant, il y a un risque de lésions des tissus sains environnants lors de |'utilisation de
I'hyperthermie pour le traitement du cancer. La dose thermique désigne I'ensemble des effets
thermiques d'une exposition a une source de chaleur sur un tissu biologique. Elle peut étre
utilisée pour évaluer I'efficacité de la température ou de I'hyperthermie dans le traitement de
maladies. La dose thermique est généralement exprimée en joules par kilogramme (J/kg) et
peut étre calculée en utilisant la formule suivante :

ET activre
Dose thermique = ————
Mtissus exposés (1.6)

Et qeiivre €st I’énergie thermique délivrée en Joule
Miissus exposés €St 1a masse du tissu biologique exposé

La dose thermique est aussi définie par plusieurs facteurs, tels que la température atteinte,
la durée d'exposition, la nature et I'étendue de la maladie a traiter, ainsi que les
caractéristiques du patient (par exemple, I'adge, le genre, la taille, le poids, la santé générale).
Il est important de noter que la dose thermique ne prend pas en compte les effets de la
température ou de I'hyperthermie sur les tissus biologiques, mais elle peut étre utilisée
comme un indicateur de I'efficacité du traitement[51-53].

Avant d’étudier I'effet de la thérapie photothermique in vivo, il est nécessaire de mesurer
au préalable la température au sein des échantillons d’APT en solution (in vitro) aprés
I'exposition au laser pour s’assurer de |'efficacité des nanoparticules étudiées. Cette mesure
de température peut étre réalisée de différentes maniéres, par exemple en utilisant des
thermocouples ou des caméras infrarouges.

La mesure de la température permet de mieux comprendre comment la thérapie
photothermique pourra agir sur les cellules et les tissus, et de déterminer les parametres
optimaux de traitement (par exemple la puissance du laser et le temps d'exposition). Elle peut
également aider a prédire |'efficacité et les effets secondaires de la thérapie photothermique
in vivo (c'est-a-dire sur I'organisme entier).

1.V. Caractérisation photothermique in vitro des APT

1.V.A.  Principes généraux

1.V.Aa. Les différents modes de transfert de chaleur

L'efficacité de I'hyperthermie par excitation optique en continu repose sur la capacité de
la nanoparticule a transformer I'énergie lumineuse en chaleur et a transférer cette chaleur a
son milieu environnant afin d’induire une augmentation de la température.
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Il existe 3 types de transfert de chaleur qui sont la conduction, le rayonnement thermique
et la convection.

La conduction thermique (ou diffusion thermique) est le transfert d’énergie thermique
entre un solide ou un milieu fluide due a un gradient de température interne ou entre deux
milieux en contact physique direct. C'est ce phénomene que I'on retrouve dans notre cas
d’hyperthermie par excitation optique.

Le rayonnement thermique, quant a lui, représente I’énergie thermique via les actions des
ondes électromagnétiques générées par l'agitation thermique entre deux systémes a
différentes températures sans contact. Pour résumer, le corps chauffé va émettre des
rayonnements (notamment infrarouges) et la température va influer sur l'intensité et la
longueur d’onde des photons rayonnés.

Enfin, la convection thermique est le transfert d'énergie dans un fluide due au mouvement
de masse du fluide ou entre un fluide en mouvement et une paroi solide.

Convection
Thermique

7

Conduction
Thermique

Rayonnement \
Thermique :

~
~"*
A

R

Figure 1.9. Schéma des différents types de transfert de chaleur.

1.V.Ab. Mesure de [’augmentation de température in vitro

Pour une mesure d’augmentation de température dans une solution in vitro, on utilise
classiqguement un capteur thermique [54]. Les capteurs thermiques sont répartis en plusieurs
catégories, principalement, les thermocouples et les thermorésistances. Ce type de capteurs
doivent étre en contact direct avec la source de chaleur pour pouvoir mesurer la température,
qui va influer soit sur la résistance (thermorésistance) soit sur la tension entre deux métaux
(thermocouples). Le contact direct, avec la sonde, peut donc avoir une influence sur la
température de I’échantillon et peut ne pas étre inerte au point de vue chimique. Cependant,
d’autres moyens peuvent étre envisagés comme l'utilisation d’une caméra infrarouge[55]
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basée sur le rayonnement thermique. L’avantage de la caméra est d’étre a distance et donc
ne pas induire de perturbation physique ou chimique.

D’autre part, une mesure effectuée a I'extérieur de I’échantillon (sans contact) permet de
s’affranchir de la problématique d’encombrement spatial. En effet, il faut un minimum de
volume d’échantillon pour pouvoir mettre en place un capteur de facon a ce qu’il soit dans
une bonne situation de mesure. Dans notre cas d’hyperthermie par illumination optique, la
notion d’encombrement spatial doit aussi étre pensée pour qu’il n’y ait aucune interaction,
absorption ou réflexion de la sonde avec le laser.

Enfin, un capteur peut avoir des interactions thermiques avec les échantillons et peut ainsi
altérer la mesure. En effet, pour pouvoir mesurer une température, un capteur thermique doit
étre au contact de I’échantillon que I'on veut observer. Or cela rajoute un nouveau milieu ou
des transferts de chaleur peuvent s’opérer. Par ailleurs, pour une utilisation ou un transfert
de la méthode dans les tissus biologiques, les mesures en contact direct seront invasives et
des mesures a distance semblent préférables dans un premier temps. Cependant, de
nouveaux outils tels que des nanothermometres (Ag,S) émettant des signaux fluorescents en
fonction de la température est une piste novatrice et développé dans le laboratoire MSC cf.
Chapitre 3 Partie 3.11.

La mesure par caméra thermique semble, dans notre cas, étre une bonne alternative. La
mesure se base essentiellement sur la loi du corps noir [56]. Le modéle du « corps
noir », introduit en 1900 par Max Planck, est un objet idéal qui absorbe tous les rayonnements
électromagnétiques, donc toutes les longueurs d’onde sans réflexion ni transmission.
L’absorption de ce rayonnement aurait pour conséquence une augmentation de température
et ainsi un rayonnement que I'on appelle le rayonnement du corps noir ou rayonnement
thermique. Grace a ce modele, on peut ainsi déterminer son spectre d’émission dans tous les
spectres électromagnétiques c’est-a-dire quelle énergie il rayonne pour quelle longueur
d’onde. C’est ce qui est décrit par la loi de Planck :

2?1
By (Ty) = oz

ekTs — 1 (L.7)

v est la fréquence du rayonnement du corps noir, en st ;

h=6,626 070 15 x 1073* J.s est la constante de Planck ;

¢ = co/n, est la vitesse de propagation du rayonnement du corps noir dans le milieu ;
Co =299 792 458 m.s! |a vitesse de la lumiére dans le vide ;

n l'indice de réfraction du milieu ;

k =1,380 649 x 10723 J.K! est |la constante de Boltzmann ;

Ts est la température de la surface du corps noir, en Kelvin ;

Une seconde loi importante est celle de la loi de Wien :

_2.898. 1073

max — T (1.8)

34



Avec T en kelvin et lambda en m;

Cette loi nous permet de savoir a quelle longueur d’onde maximum va rayonner le corps
noir. Pour un corps noir de 20°C, on obtient une longueur d’onde de 9.88 um qui est dans la
gamme de l'infrarouge. Nos objets se situant entre 30°C et 90°C on obtient une gamme de
longueurs d’onde entre [7.98 ;9.56] um.

Cependant, les échantillons analysés sont des objets réels. Le modele du corps noir est,
pour rappel, un corps théorique. En effet, les objets ou solutions n’absorbent pas la totalité
des rayonnements électromagnétiques, il y a une partie des rayonnements qui sont réfléchis
ou transmis [57,58]. C'est pourquoi il faut déterminer un facteur qui nous permet de faire le
lien entre le corps réel et le corps noir. On appelle ce coefficient, I'émissivité [59,60].
L’émissivité ea est définie comme le rapport entre le rayonnement Li(Ts) émis par un corps a
la température Ts et le rayonnement Bi(Ts) émis par un corps noir a la méme température Ts
[61], telle que :

g, = Ly (Ts)
B;(Ts) (1.9)

Les valeurs d’émissivité varient entre 0 (réflecteur/miroir parfait) ce qui signifie qu’il
réfléchit tous les rayonnements qu’il recoit et 1 (émetteur parfait/corps noir) [62]. Pour la
mesure de nos solutions, I’émissivité est basée sur celle du solvant principal qui est I'eau. Cette
valeur est obtenue dans des tables de la littérature et est de 0.95. Pour mesurer avec
précision, la distance entre la caméra et I'objet doit étre prise en compte pour éviter les effets
de l'air entre eux, tels que I'absorption du rayonnement de I'objet par I'atmosphere et la
détection de I'émission de I'atmosphere.

1.V.B.  Théorie thermodynamique de la PTT

Pour comprendre I’évolution de la température suite a une illumination laser et décrire le
profil de température, I'étude théorique thermodynamique et la détermination des
différentes caractéristiques physiques sont nécessaires. En nous basant sur nos données
expérimentales et en nous inspirant du modele macroscopique utilisé par Roper et al [63],
nous avons pu extraire des variables propres a la thermodynamique des solutions. Ces
variables nous ont permis de caractériser et d’étudier les phénoménes de photothermie dans
les solutions de référence (Chapitre 3) et des solutions de nanoparticules (Chapitre 4). Nous
avons pu comparer le modele théorique aux valeurs expérimentales mesurées, afin de décrire
I’élévation (heating), mais aussi le refroidissement (cooling) de la température en fonction du
temps avec seulement quelques variables et des fonctions mathématiques classiques (loi
exponentielle).

1.V.B.a. Bilan d’énergie thermodynamique
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Nous effectuons alors un bilan d’énergie thermodynamique interne que I’'on nomme U (en
Joule) sur notre systéme composé d’une solution aqueuse absorbante illuminée par un laser.
La variation d’énergie interne en deux instants t et t+dt s’écrit :

au = dUéchangé + dUCréé
(1.10)

Ce bilan renvoie au fait que la variation de I'énergie interne est due a deux contributions.
dUechangs qui désigne I’énergie échangée avec le milieu extérieur de notre systeme. On compte
négatif ce qui sort de notre systéme et positif ce qui entre dans notre systeme. dUcr¢ est
I’énergie générée a l'intérieur de notre systeme.

L’étude se fait entre unités de temps tel qu’entre t et t+dt :

d_U _ dUéchangé + dUCréé
dt dt dt (1.11)

Figure 1.10. Schéma bilan énergétique dans un Eppendorf
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1.V.B.b. Expression de l’énergie interne

L’énergie interne s’écrit :

U=ch’i'mi'T

Avec Cp,i la capacité thermique massique des composants du systeme a pression
constante exprimé en j.K-1.kg-1 et mi la masse exprimée en kg de ces mémes composants, et
T la température de la solution. Pour la suite, nous considérons que la masse du solvant (eau
ici, car les solutions étudiées sont des solutions aqueuses) est trés supérieure a la masse des
nanoparticules diluée dans I'ensemble de [I'échantillon. Ainsi, le produit des
Cp,nanoparticules-mnanoparticules devient négligeable devant celui du solvant. On peut alors simplifier
I’'Equation (1.12) en:

(1.12)

U=C oy Mequ T

p.eau

(1.13)

On obtient alors :
du dT

—=C m [—
dt p.eau eau dt (114)

En considérant que la capacité thermique massique de I’eau est constante dans la gamme
de température considérée.

1.V.B.c. Expression de [’énergie échangée

On se place dans la situation ou I’échantillon (fluide) est immobile, le transport d'énergie
n'est que faiblement aidé par les courants de mélange a échelle macroscopique. Au voisinage
immeédiat de la paroi, la chaleur est transmise par conduction pure, les molécules du fluide
étant stationnaires par rapport a la frontiere de la couche limite. On obtient alors un flux
échangé tel que :

dUéchangé

= hS;(T — T,
dt l( 0) (1.15)

Avec T la température de la solution (K) et To la température ambiante extérieure (K). Avec
h le coefficient de transfert thermique (W.m2.K), Si la surface d’ échange thermique entre la
solution et I'extérieur (m?).
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1.V.B.d. Terme Source

Le terme source est I'énergie interne créé a l'intérieur du systeme. On considere que la
seule source d’énergie a l'intérieur du systéme est le flux d’énergie optique absorbé et
transformé en chaleur. On note I(x,y,z) la puissance de la lumiére incidente en W.m? qui
représente la puissance apportée par le laser sur I'échantillon. y, est le coefficient
d’absorption exprimé en cm™ qui représente la part de la lumiére incidente absorbée par
I’échantillon. Ept est le coefficient qui traduit la quantité d’énergie absorbée transformé
directement en chaleur. Il représente la part d’énergie absorbée convertit en chaleur. On peut
donc écrire le terme source comme suivant :

L = ‘["J-Ept ‘g I(x’y’z) . dV
dt (1.16)

On peut émettre I'hypothése que la fluence optique n’a qu’une unique dépendance avec
la profondeur de pénétration du laser afin de passer le probléeme a une seule dimension. On
se place dans la configuration de la Figure 1.10 dans laquelle la direction de propagation de la
lumiere est I'axe z. On appelle S la surface d’illumination de I’échantillon. On intégre entre z=0
(la surface incidente) et z=L la dimension du contenant suivant z. On obtient alors :

dU ;e L
dctre =j Ept- -y, -1(z)-S.dz
0

(1.17)

La puissance de la lumiére incidente suivant z dans le milieu peut s’exprimer comme :

I(z) = Ioe‘“m'z
(1.18)

u2t est le coefficient d’atténuation provenant a la loi de Beer-Lambert. On suppose que le
coefficient d’atténuation ne varie pas selon I'axe z (solution homogene et illumination
faiblement divergente) et on obtient avec les Equations (1.17) et (1.18) entre O et L :

AU cree Ha att
———— =FEpt-————-S-1(0) - (1 —e™H10 -LIn(10)
dt w2t - In(10) ( ) 19)

Apres introduction de p10®", nous obtenons :

AU cree Ha att
———— =Ept-S-—+———-1(0)- (1 —107H10 L
dt ugs - In (10) ( ) (1.20)
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Avec S la surface d’illumination, perpendiculaire a I'illumination laser (m?3).

En réunissant les équations (1.11), (1.14), (1.15) et (1.20) on obtient :

dT

_att.
Cpeau Meqy * E— hS; (Tsysteme TO)+Ept S- 1(0) ( —10 H10 L)

att l n (10) (1.21)

1.V.B.e. Résolution de [’équation de la chaleur

On procéde a un changement de variable de I'Equation (1.21) tel que Ar est la différence
de température (T-T0) :

ddy _ o
ac ? r (1.22)

@ et B représentent le taux d’absorption d’énergie (en K.s) et la constante associée a la
perte de chaleur (en s1), respectivement. On obtient ainsi :

att
( Ept-S- W 1(0) - (1 — 107450 F)
<0=

Mequ Cp,eau (1.23)

hSi
g =

meau Cp,eau

Et on notera T le temps caractéristique ou le systéme atteint environ 63% de son amplitude
maximale. On obtient ainsi :

| -

(1.24)

La résolution de I'Equation différentielle (1.22) se fait selon deux cas. Le premier cas
représente le profil de température pendant l'illumination avec le laser (qui débute a t=0).
Cela se traduit par ¢ #0 et Ar(0) =0. Le second cas représente le profil de température pendant
le retour a la température ambiante apres I'arrét de l'illumination par le laser a t=tiaser off. ON
écrit alors les paramétres tels que ¢=0 et Ar(t1) = (T(tiaser off) -To) OU T(tiaser off) €St la température
seuil atteinte apres illumination. On obtient alors un systeme d’équations :

(1.25)

B
¢

( 7 S
Ar(t) =—=|1—e Tmontant pour @ # 0ett € [0; t4]
iAT(t) = (T(tlaser off) — To)e_rdescendant pour ¢ =0ett>1t;
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On écrira par la suite pour la phase de chauffe, la plus grande différence de
température qui peut étre obtenue par I’échantillon ATmax exprimée par :

ATmax =

=|8

(1.26)

En développant, on obtient :

H att
Ept-S -—7—%——-1(0) - (1 — 10 "0 %
p utlzl(f]tln(lo) () ( )

hSi

1.27,
ATax = ( )

L'Equation (1.27) décrit la variation de la température maximale (ATmax) en fonction de
I'atténuation (ué§). Cette équation met en avant qu’a partir d’une certaine extinction, la
température maximale atteint un palier. Cela signifie que méme si I'on continue a augmenter
I'extinction optique, la température ne continuera pas a augmenter de maniéere significative.

Ces équations ont été définies dans le travail de Roper et al[63] ou Richardson et al [51].
Cependant, il a été observé (cf. chapitre 3 et chapitre 4) que le T n’était pas égal dans les
différents régimes de chauffe et de refroidissement, contrairement a la théorie annoncée par
Roper. On notera alors Tmontant le temps caractéristique au régime de chauffe avec laser et
Tdescendant |€ temps caractéristique au régime de refroidissement apres illumination laser.

De méme, Roper introduit une métrique permettant d’estimer I'efficacité d’une solution a
convertir la lumiere absorbée en chaleur que I'on notera n. Il définit ce terme nommé
coefficient de conversion lumiere en chaleur (light-to-heat conversion) et se place dans le

.- dr )
régime permanent tel que i 0. on obtient alors :

h ' S : ATmax - QO
1(1—10742) (1.28)

n:

Avec A, I'absorbance et Qg le terme source qui représente la chaleur dissipée par le
contenant. Dans sa méthode, ce coefficient est calculé a partir du coefficient de transfert
thermique h qu’il détermine expérimentalement grace au régime de refroidissement. Dans
notre systeme d’équations, et particulierement dans I’'Equation du terme source (1.20) on
peut déterminer le coefficient de conversion lumiere en chaleur plus facilement tel que :

Ha

- Ept - ————mm—
1= P T I (10)

(1.29)
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Nous présentons donc I'efficacité de conversion photothermique d’une solution comme le
rapport entre le coefficient d’absorption (Ept-ua) que I'on peut obtenir grace a une mesure
spectrométrique photoacoustique que |'on détaillera le chapitre 2 et le coefficient
d’atténuation obtenu par une mesure spectrométrique UV-Vis. Cette méthode semble étre
un moyen alternatif pour évaluer et caractériser I'efficacité de conversion de lumiére en
chaleur d’une solution. Cela est concordant avec les résultats présentés par Wang [65].

Pour rappel, Ept est le coefficient traduisant la quantité d’énergie absorbée transformé
directement en chaleur. n est I'efficacité de conversion photothermique qui peut étre
représentée comme |'effet de I'absorption par rapport a I’extinction. On obtient alors
I’'Equation (1.29).

1.V.B.f.  Le taux d'absorption spécifique (SAR)

Dans la littérature, une autre métrique est utilisée pour évaluer les performances
hyperthermiques d’une solution. On appelle cette efficacité de chauffage le taux d'absorption
spécifique (SAR)[66] elle est exprimée en W.g™* et elle est calculée a partir de la pente initiale
des courbes de température en fonction du temps. Elle s’exprime selon I'équation suivante :

SAR (W) _ c-v (dT)|
g m dt” (1.30)

Ou C est la capacité thermique spécifique du solvant par unité de volume (J.K1.L?) et m
est la masse (g) du matériau absorbant en solution et V le volume de la solution (L). Cette
formule est valable uniquement dans des conditions non adiabatiques. En développant
I’'Equation (1.31) et en dérivant I'Equation (1.25) on obtient :

w c-v 10
sar ()=
g m B Tmontant (1.31)

Pour la mesure du SAR, on mesure la pente a I'origine de 'augmentation de température.
Ainsi seulement, les premieres secondes de la mesure sont utilisées. Cette mesure nous
renseigne sur la température pouvant étre atteinte et I'efficacité thermique d’un échantillon.
Cependant, différents aspects extérieurs peuvent influencer la pente de I'élévation de
température, cela peut conduire a des erreurs importantes dans le SAR mesuré. Par exemple,
les pertes de chaleur deviennent importantes lorsque le volume de I'échantillon est faible ainsi
gue le changement de forme potentiel du liquide (évaporation).

En utilisant la mesure du taux d'absorption spécifique (SAR) pour I'in vivo, il est possible
d'estimer les dommages thermiques qui peuvent étre causés aux tissus biologiques.
Cependant, il est important de prendre en compte la perfusion des tissus lors de |'analyse de
I'impact de I'exposition a la lumiere sur les tissus biologiques. Une étude menée par Skinner
et al[67] a montré que pour les tissus a faible perfusion tels que le sein, le rayon de la |ésion
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thermique peut augmenter de 15 % (ce qui équivaut a une augmentation de 50 % du volume)
apreés l'arrét de l'illumination, tandis que pour les tissus a perfusion élevée tels que le foie, le
volume du dommage thermique ne devrait pas augmenter apres I'arrét de l'illumination. Il est
également important de prendre en compte les effets de la modification du flux sanguin sur
les dommages thermiques. En effet, la puissance requise pour atteindre la température cible
est plus élevée et le volume des dommages thermiques prédits est plus faible si la perfusion
est modélisée. En outre, les propriétés des tissus, telles que leur capacité d'absorption et de
diffusion de la lumiére, sont généralement considérées comme étant constantes au cours du
traitement. Cependant, il a été observé que ces propriétés peuvent changer avec la
coagulation des tissus[68]. Par conséquent, il est important de prendre en compte les
modifications des coefficients d'atténuation qui peuvent survenir au cours des dommages
thermiques accumulés. Cela est particulierement important lors de |'utilisation de la lumiére
laser, ou les coefficients de diffusion des tissus peuvent augmenter de plusieurs facteurs lors
de la coagulation.

1.IV.C. Etat de I'art des dispositifs existants

Il existe plusieurs types de montages de photothermie permettant de mesurer la
température et I'efficacité photothermique in vitro. lls sont généralement composés d'une
source de lumiére continue. Le laser peut étre dirigé sur le matériau ou le tissu cible a I'aide
de miroirs ou de lentilles, et la chaleur produite peut étre contrélée en modulant l'intensité et
la durée de I'exposition. La mesure de température en PTT et du coefficient de conversion
lumiere-chaleur a donc souvent été réalisée en utilisant une cuvette standard comme porte-
échantillon. Cette méthode a I'avantage de la simplicité, mais elle nécessite une quantité plus
ou moins importante d'échantillons et peut prendre du temps pour atteindre une
température stable (dépendant du volume utilisé).C’'est le cas de I'équipe de Mathieu
Ciancone d’Institut des Sciences Chimiques de Rennes [69] qui utilise un montage
expérimental qui comprend une cuve en quartz de 2 ml contenant une solution de 10 uM de
composé étudié solubilisée dans du toluéne. La cuve est placée dans un porte-cuve
spécialement congu pour I'expérience, qui est opaque aux longueurs d'onde utilisées (808 ou
940 nm), mais posséde une ouverture circulaire de 1 cm de diamétre. Une diode laser est
reliée a une fibre optique et dirigée vers |'ouverture du porte-cuve. Une lentille est utilisée
pour focaliser le faisceau laser sur I'ouverture du porte-cuve et ajuster sa taille a cette derniere
(diametre égal a 1 cm). La mesure de température s’effectue avec un thermocouple placé
dans la solution, au-dessus du passage du faisceau laser et permet I'acquisition de la
température chaque seconde. Roper et al. de I'Université de I’'Utah [63], quant a lui, utilise
une cuvette standard de 0.4x0.02x1 cm comme porte-échantillon. Un laser a ions (514 et 488
nm) est utilisé pour illuminer un échantillon a travers une fenétre en quartz dans une chambre
a vide. Comme pour le montage précédent, un thermocouple est utilisé pour la mesure de
température de plus un contrdle de la pression est fixé avec une chambre a vide. La pression
dans la chambre est réduite a <1 torr (133 Pa) pour éliminer le transfert de chaleur par
convection de la surface de I'échantillon. L'utilisation de cuvette et un temps d’exposition trop
long peuvent étre problématiques, car il est difficile de compenser les fluctuations a long
terme des sources de lumiére, des capteurs de température et de la température ambiante,
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et I'ajout de masse de la cuvette peut affecter les résultats. Pour remédier a ces problemes,
certaines équipes ont adopté une autre approche a été proposée par Richardson et al. de
'université de I'Ohio [64], consistant a remplacer la cuvette par une gouttelette de
I'échantillon formée a l'aide d'une pointe de micropipette. Cette méthode nécessite des
volumes d'échantillon généralement beaucoup plus petits (environs 10uL) et permet une
stabilisation de la température beaucoup plus rapide a puissance laser égale pendant les
étapes de chauffage et de refroidissement. Toutefois, en raison du rapport surface/volume
élevé de la gouttelette, I'évaporation du solvant peut affecter la précision de la mesure du
coefficient de conversion lumiere-chaleur. Pour minimiser I'évaporation, d’autres équipes
comme celle de Agnieszka Pasciak et Artur Bednarkiewicz de Institute of Low Temperature
and Structure Research, Polish Academy of Sciences [70,71] ont ajouté une chambre humide
afin de maintenir des conditions d'humidité élevées dans la chambre de mesure, d'éviter un
chauffage excessif et de maintenir I'étanchéité du systeme.

Un des principaux avantages du montage du type de celui de Richardson est qu'il permet
de mesurer l|'efficacité photothermique de trés petites quantités de matériau, jusqu'a
guelques microlitres. Cela le rend particulierement utile pour I'étude de matériaux dont les
guantités disponibles sont limitées, tels que les nanoparticules ou les échantillons de petite
taille. Toutefois, il ne peut pas étre utilisé pour mesurer |'efficacité photothermique de
matériaux solides, car il nécessite une goutte de liquide ou de solution contenant le matériau
a étudier. De plus, ce montage ne peut pas étre utilisé pour mesurer ['efficacité
photothermique de matériaux a haute température, car la goutte peut étre instable ou
s'évaporer a des températures élevées. En outre, le montage de Richardson peut étre sensible
aux perturbations de I'environnement, telles que la convection de l'air, qui peuvent affecter
les mesures de température. Enfin, ce montage peut nécessiter des précautions spéciales pour
éviter la contamination de I'échantillon.

A l'inverse, |'utilisation de cuvettes pour mesurer |'efficacité photothermique présente
plusieurs avantages. Tout d'abord, elle peut permettre de mesurer ['efficacité
photothermique de matériaux solides, ce qui n'est pas possible avec le montage de
Richardson. De plus, l'utilisation de cuvettes permet de faire des mesures de matériaux a
haute température, a condition d’utiliser des cuvettes résistantes a la chaleur et un systeme
de refroidissement pour prévenir de la surchauffe de I'échantillon ou de la cuvette. En outre,
['utilisation de cuvettes est moins sensible aux perturbations de I'environnement, telles que
la convection de |'air, ce qui peut conduire a des mesures de température plus précises. Enfin,
['utilisation de cuvettes est généralement moins coliteuse a mettre en place et a utiliser que
le montage de Richardson, qui nécessite des dispositifs optiques coliteux ou une chambre
permettant un contrdle de I’humidité. Malgré ces avantages, |'utilisation de cuvettes présente
également des inconvénients. Tout d'abord, elle ne permet pas de mesurer |'efficacité
photothermique de petites quantités de matériau, qui doivent étre dissoutes dans un solvant
ou une solution et dont la quantité doit étre suffisamment importante pour remplir la cuvette.
De plus, l'utilisation de cuvettes peut étre limitée par la forme et la taille pour permettre une
irradiation uniforme. L'inertie thermique du matériau de la cuvette peut avoir une influence
sur la mesure, en comparaison avec la goutte ou les transferts de chaleur se font directement
avec l'extérieur. Enfin, il est nécessaire d’adapter les cuvettes pour qu’elles absorbent
faiblement la lumiére incidente et qu’elles ne soient pas des barrieres thermiques.
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Montage utilisant une goutte
en suspension et illuminé par
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température est faite par un
thermocouple. La taille
(volume) de la gouttelette est
déterminée par comparaison
avec une grille placée a coté
de la gouttelette.

Tableau 1.2. Résumer de différents montages et technique de mesure de température pour la PTT.
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1.Vi.L’imagerie photoacoustique

1.VILA. Principes généraux

L'imagerie photoacoustique (PAI) est une technique d'imagerie biomédicale qui permet de
visualiser la distribution de molécules ou de structures optiquement absorbantes en
profondeur dans les tissus biologiques en utilisant une combinaison de lumiére et de son. Elle
dispose de nombreux avantages, notamment sa haute résolution, sa profondeur de
pénétration centimétrique dans les tissus par rapport a I'imagerie optique et d’étre faiblement
invasive. Le principe de l'imagerie PAIl est simple : on utilise une source de lumiére (par
exemple un laser) pour envoyer un faisceau de lumiére se propageant dans les tissus
biologiques par exemple. Lorsque la lumiére traverse les tissus, elle est absorbée par les
molécules ou les structures qui y sont présentes. Cette absorption de lumiére entraine une
augmentation de la température de I'environnement local, ce qui a son tour entraine une
expansion du milieu. Cette expansion du milieu est a I'origine d'une onde de pression, appelée
onde photoacoustique, qui peut étre détectée a l'aide d'un capteur acoustique (par exemple
une sonde échographique). L'imagerie PAl permet de visualiser la distribution de molécules
ou de structures dans un milieu en mesurant le champ d’ondes photoacoustiques généré par
chaque point du tissu. La production d'un signal PA efficace nécessite généralement une durée
d'impulsion laser (que I'on notera tiaser) dans la plage des nanosecondes, ce qui est inférieur
au temps des conditions de confinements thermiques et de contraintes.

Le confinement thermique indique que la diffusion thermique pendant l'illumination laser
peut-étre négligée[72]. Cette condition s’écrit :

d?
tigser < tn = 4D
T

(1.32)

Ou t;y, est le seuil de confinement thermique, dc est la résolution spatiale souhaitée et Dt
est la diffusivité thermique (~0,14 mm2.s pour les tissus mous [73]).

Le confinement de contrainte quant a lui, signifie que I'expansion volumique de
I'absorbeur pendant la période d'illumination peut étre négligée. Cette condition peut étre
écrite tel que :

tigser < tco = v,

(1.33)
Ou v, est la vitesse du son. Et t., est le seuil de confinement de contrainte.
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Pour donner un ordre d’idée, pour une résolution spatiale de 100 um, le temps de
confinement thermique est de 18 ms et celui de confinement de contrainte est de 67 ns. Ces
conditions sont remplies dans le cas d’un laser pulsé communément utilisé de pulse de durée
de 10 ns.

Il existe plusieurs types d'imagerie PAI, qui different par rapport a la source de lumiere
utilisée et par rapport au capteur acoustique utilisé. On donne ci-dessous des exemples de
sources de lumiere utilisée en PAI :

Une source laser : le laser est la source de lumiere la plus couramment utilisée en imagerie
PAL Il permet d'obtenir un faisceau de lumiere monochromatique et de haute intensité, ce
qui permet de générer des ondes photoacoustiques de haute qualité. On utilise souvent le
laser dans un régime pulsé.

Une source LED : les LEDs (diode électroluminescente) sont une source de lumiere a haute
efficacité énergétique qui peut étre utilisée en imagerie PAI. Elles permettent d'obtenir un
faisceau de lumiére polychromatique et de faible intensité, ce qui peut étre utile pour
I'imagerie de surface ou pour l'imagerie de profondeur limitée [74].

Suivant les différents types d’imagerie photoacoustique et en analysant ces mesures, on
peut obtenir une image de la distribution de la lumiére absorbée, ce qui permet de visualiser
et étudier les structures ou les molécules. L'imagerie PAl a de nombreuses applications dans
différents domaines tels que la tomographie ou la microscopie et peut étre utilisée pour
visualiser la distribution de molécules dans les tissus biologiques, pour détecter des |ésions ou
des tumeurs, pour suivre |'absorption de médicaments par |'organisme, ou encore pour
étudier le fonctionnement des organes et des systemes du corps humain.

1.VI.B. Mesure d’absorption

La mesure de I'absorption optique par imagerie photoacoustique se base sur les ondes
photoacoustiques qui résultent de I'absorption de lumiére par un matériau en utilisant des
impulsions lumineuses de haute intensité et qui se transforment en onde ultrasonore. Dans
les applications de PA, on suppose généralement que la thermalisation domine et que, par
conséquent, toute I'énergie des photons est convertie en chaleur. Cette augmentation
localisée de chaleur entrainera une légére augmentation de la température locale et une
augmentation correspondante de la pression locale notée Po. L'équation fondamentale de la
photoacoustique montre que la pression acoustique est directement proportionnelle a
I'absorption de lumiére et a sa fluence. Elle s’écrit quand les régimes thermiques et de stress
sont validés :

po(A) =I'(4) - Ept(A) - u, () - 1(A)
(1.34)

Ou T est le paramétre de Griineisen de I'échantillon qui traduit la quantité de chaleur
transformée en ultrason. | est la fluence lumineuse, Ept le coefficient traduisant la quantité
d’énergie absorbée transformée directement en chaleur et p, est le coefficient d’absorption
optique. C'est cette augmentation de pression décrite par I'Equation 1.34 qui est a l'origine
d’une onde acoustique (ultrasonore) qui se propage. On parle donc de la distribution de la
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pression acoustique initiale Po. En utilisant cette équation, il est possible de calculer la
distribution de I'absorption de la lumiére dans un matériau en mesurant la pression
acoustique a différents points et I'intensité de lumiére incidente.

Lorsque I'absorption est due a des nanoparticules, dont les propriétés physico-chimiques
different du solvant, I'efficacité de la PA ne peut pas étre simplement liée au parametre de
Grineisen. Le signal PA proviendra du chauffage du fluide entourant les nanoparticules par
conduction thermique a partir de ces dernieres. En d’autres termes, plutot que de chauffer le
fluide directement par absorption de la lumiére, il y a une étape intermédiaire : la lumiére est
absorbée par les nanoparticules et la chaleur est ensuite transférée au fluide traduit par le
coefficient Ept. Cette chaleur est ensuite transformée en pression acoustique () que I'on
récupere pour calculer I'absorption optique. Le signal photoacoustique généré par les
particules elles-mémes sera un effet de second ordre, car, bien que l'augmentation de
température générée par des nanoparticules elles-mémes puisse étre plus importante que
dans le cas d'un fluide (la capacité thermique spécifique ayant tendance a étre plus faible dans
les solides que dans les fluides), la contrainte générée et I'expansion thermique des particules
sont faibles, car la densité et le module de masse sont généralement plus élevés que dans un
fluide[75].

Outre les différentes applications de la photoacoustique, il est possible, en modulant les
longueurs d’onde avec un laser accordable, de mesurer le spectre d’absorption d’un
échantillon. La mesure d'absorption en photoacoustique et la mesure d'absorption en UV-
visible sont deux techniques de mesure qui permettent de quantifier I'absorption de la lumiére
par un milieu. Cependant, elles fonctionnent de maniéres différentes. La mesure d'absorption
en photoacoustique se base sur le principe de conversion de I'énergie lumineuse en énergie
thermique par absorption. La mesure en UV-visible utilise, quant a elle, le principe d’un
faisceau de lumiére a travers un milieu qui en absorbe une partie. Pour la mesure, on utilise
le rapport entre faisceau incident et le faisceau recu. On appelle cela le spectre d’extinction,
car cela prend en compte une composante de diffusion optique et I'absorption. Plus le milieu
est concentré, plus la quantité de lumiére absorbée est importante. En mesurant l'intensité
de la lumiere transmise a différentes longueurs d'onde, on peut déterminer la quantité de
lumiére absorbée par le milieu et, par conséquent, sa mesure d'extinction.

En résumé, la mesure d'absorption en photoacoustique est une mesure de I'absorption
intéressante dans le domaine de I’hyperthermie optique, car la technique utilise la
conversion de I'énergie optique (absorption) en onde acoustique et donc en chaleur. En UV-
visible, au contraire, on mesure |'extinction, car on utilise le rapport des intensités des
faisceaux, ce qui inclut I'absorption et la diffusion, et ne permet donc pas de caractériser de
maniére spécifique I'efficacité de conversion de la lumiére en chaleur.
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Chapitre 2 : Spectroscopie Photoacoustigue

Nous avons développé un montage de photoacoustique permettant de mesurer
I'absorption optique d’une solution in vitro. Le montage de photoacoustique développé est
utilisé pour répondre a la problématique de caractérisation d'agents photothermiques. Les
mesures obtenues grace au montage photoacoustique peuvent étre intégrées aux équations
thermodynamiques développées dans le Chapitre 1, Partie IIl.B, pour déterminer les
propriétés optiques des agents photothermiques. Cela peut servir a caractériser de potentiels
agents photothermiques innovants et a valider leur efficacité. Ce montage permet d’étudier
I’'absorption optique d’échantillons dont le solvant principal est I'eau a l'aide d'impulsions
lumineuses générant des ondes sonores. L'utilisation de I'eau comme solvant assure une
estimation correcte de I'efficacité de la conversion photothermique via le coefficient de
Grineisen. En outre, le montage expérimental nous permet d’obtenir une mesure de
I’absorption décadique pio™ que I'on définit comme :

I'(A)g ;
ug () - In (10) = (2(;% CEpt(D) - 1y @)
eau
T'(Dechanti
WEAQ) = Bpt(r) - “ichantiton Gy Epe(a) Mg 1o () 2.2)
I'Deau ’

En premiere approximation, on peut supposer que le coefficient de Griineisen de
I’échantillon est égal a celui de I'eau pour les solutions diluées.

Avec
(/1) _ F(A)échantillon . “a(/l) (2.3)
Hao TWeau  In (10) |
et
PA
n ()
ulln(l)q(/l) = In (10) e

Ces mesures sont obtenues grace a une solution de calibration (CuSO4). L'avantage de ce
montage est aussi d’utiliser des trés petits volumes d’échantillon (15 pL). Ces échantillons sont
injectés dans des tubes de PTFE et illuminés par un laser a impulsion nanoseconde (pulses
laser de durée inférieure a 8 ns et de fréquence de 20 Hz). Le laser est capable de balayer une
plage de longueur d’onde allant de 680 a 980 nm. Comme expliqué dans le Chapitre 1 Partie
VI.B, I'énergie optique va étre transformée en onde acoustique par effet photoacoustique.
Cette onde ultrasonore va ensuite étre récupérée par une sonde échographique commerciale.
Pour la mesure, on effectue 15 balayages successifs des longueurs d’onde pour ensuite
calculer la moyenne pour chaque longueur d’onde. Ce processus permet d’augmenter le ratio
signal sur bruit de la mesure. De plus, elle permet d’avoir un controle sur une potentielle photo
dégradation des nanoparticules étudiées. Aprés la mesure du « blank » (soustraction du
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blanc), beamforming (formation de I'image) et extraction de I'amplitude de chaque tube
comme détaillé dans I’article, on obtient un spectre d’absorption de I’échantillon. Cela permet
d’évaluer de maniere plus précise, par la suite, I'efficacité de conversion lumiére-chaleur en
négligeant la partie de I'atténuation due a la diffusion optique. En effet, pour un échantillon
non fluorescent, nous sommes capables de comparer, en fonction d’une solution de
référence, l'efficacité de conversion lumiere-chaleur. La méthode de spectroscopie
photoacoustique que nous avons développée est décrite dans « Calibrated Photoacoustic
Spectrometer Based on a Conventional Imaging System for In Vitro Characterization of
Contrast Agents » publié dans Sensors 2022, no. 17. Les noms de variables utilisés sont
spécifiques a cet article. On notera n l'efficacité de génération photoacoustique (PGE)
uniquement pour ce chapitre 2. De plus le coefficient d’absorption décrit dans I'article est
exprimé en logarithme népérien et non en logarithme décimal (puissance de 10).
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Abstract: Photoacoustic (PA) imaging systems are spreading in the biomedical community, and the development
of new PA contrast agents is an active area of research. However, PA contrast agents are usually characterized with
spectrophotometry or uncalibrated PA imaging systems, leading to partial assessment of their PA efficiency. To
enable quantitative PA spectroscopy of contrast agents in vitro with conventional PA imaging systems, we have
developed an adapted calibration method. Contrast agents in solution are injected in a dedicated non-scattering
tube phantom imaged at different optical wavelengths. The calibration method uses a reference solution of cupric
sulfate to simultaneously correct for the spectral energy distribution of excitation light at the tube location and
perform a conversion of the tube amplitude in the image from arbitrary to spectroscopic units. The method does
not require any precise alignment and provides quantitative PA spectra, even with non-uniform illumination and
ultrasound sensitivity. It was implemented on a conventional imaging setup based on a tunable laser operating
between 680 nm and 980 nm and a 5 MHz clinical ultrasound array. We demonstrated robust calibrated PA
spectroscopy with sample volumes as low as 15 pL of known chromophores and commonly used contrast agents.
The validated method will be an essential and accessible tool for the development of new and efficient PA contrast
agents by improving their quantitative characterization.

Keywords: calibration; quantitative photoacoustic spectroscopy; contrast agents

1. Introduction

Photoacoustic imaging (PAI) is an emerging multi-wave biomedical imaging modality able to
reveal molecular information at centimeter depths in biological tissues and with sub-millimeter
resolution [10]. PAI is based on the photoacoustic (PA) effect: optically absorbing materials emit
ultrasound waves when excited with transient illumination. The ultrasound waves are generated by
thermoelastic expansion, and their amplitude is proportional to the absorbed optical energy at the
excitation wavelength. Therefore, successive acquisitions of PA images at different optical wavelengths
may allow spectral discrimination and quantification of the various absorbers in the imaged region [11].

To enhance this hybrid imaging modality beyond the information provided by endogenous
absorbers such as hemoglobin, the injection of absorbing exogenous contrast agents is often required
[12]. Recently, the material science community has shown a growing interest in the development of
novel PA contrast agents [13,14], resulting in a strong need for techniques able to characterize them in
terms of effective PA spectra and efficiency to generate ultrasound. Spectrophotometry (SPP), based on
the transmission of light by a sample, usually measures the optical attenuation: the sum of losses due to
the absorption and the scattering of light. However, the latter does not contribute to PA signal
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generation. Moreover, SPP does not account for the photophysical and thermoelastic processes that
occur during optical absorption and the subsequent ultrasound pressure generation.

For many of the developed PA contrast agents, the in vivo detectability with PAI is demonstrated
using commercial PAI systems or conventional prototypes. Therefore, PAI systems are available to
many research groups and could be advantageously used to perform a more quantitative in vitro PA
characterization of the agents than with SPP. Commercial PAI systems [15,16] have already been
proposed to measure the PA spectral response of contrast agents. However, no calibration was
performed for such systems, leading to PA spectral assessments in arbitrary units. On the other hand,
dedicated calibrated PA spectrometers have also been developed. However, they do not use a PAI
system and therefore require a specific instrument. Beard et al. [17-20] developed a PA spectrometer
able to measure the absolute optical absorption coefficient by fitting an analytic expression to the
photoacoustically generated ultrasound signal. Furthermore, photoacoustic specific coefficients could
be calculated with this system: the photothermal conversion efficiency Ep;, which represents the
conversion efficiency of the absorbed optical energy to heat, and the Griineisen coefficient I' (relative to
water), which describes the conversion of the heat energy to the initial pressure rise resulting in the
ultrasound waves. However, this PA spectrometer requires large sample volumes (mL) and a specific
ultrasound detector with a very broadband and flat frequency response to correctly resolve the
ultrasound waveform [19]. Other PA spectrometers based on dedicated single-element detectors place
fewer constraints related to the ultrasound frequency response of the detector. They evaluate the optical
absorption coefficient using calibration with a known reference solution [21,22]. For these PA
spectrometers, small sample volumes (3 uL [22] and 200 uL [21]) are placed in optically transparent
cells, and SPP is performed on the same sample to concurrently measure the optical attenuation.

We have developed and we present herein a calibration method using a reference solution to
transform a conventional multispectral PAI system into a calibrated PA spectrometer for the in vitro
characterization of PA contrast agents. We implemented the method in a conventional configuration for
PAI [23,24]: a clinical linear ultrasound detector array with light delivered from the side. For PA contrast
agent characterization, small sample volumes (15 uL) were injected in tubes whose diameter was chosen
such that the ultrasound emission matches the frequency bandwidth of the detector. We demonstrate
that our simple experimental setup enables robust calibrated spectroscopic measurements of
photoacoustic contrast agents.

2. Materials and Methods
2.1. Experimental Setup and Data Acquisition

The experimental setup is presented in Figure 1a. It is comprised of a sample compartment and a
conventional multispectral PAI system.
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Figure 1. Experimental setup: (a) Annotated picture of the PAI system and schematic drawing of the experimental
setup. The imaging plane of the array is perpendicular to the picture plane and perpendicular to the tubes. The
laser beam was especially made visible for the picture with dust particles added in the water bath. (b) Experimental
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and theoretical frequency spectra of the PA-generated ultrasound signal. The experimental ultrasound spectrum
was acquired with a tube filled with the calibration solution at 710 nm. The theoretical spectrum corresponds to
Equation (Al). The spectra are normalized to their maximum values. (c) Image of 4 tubes filled with the calibration
solution.

2.1.1. Sample Compartment

The sample compartment consists of 50 cm long polytetrafluoroethylene (PTFE) tubes (inner
diameter: 0.2 mm, wall thickness: 0.1 mm, Bola, Germany). PTFE (Teflon) is hydrophobic and chemically
inert; therefore, PTFE tubes are well adapted to contain aqueous solution of PA contrast agents.
Moreover, PTFE was shown to have a weak optical absorption in the near infrared (NIR) [25] to avoid
strong background PA signals. The tubes were threaded through holes of two parallel perforated plates
located 8 cm apart. The tubes were arranged to be parallel one to the other. Up to four tubes were
positioned in the sample holder to perform simultaneous data acquisition (Figure 1c). The tubes were
positioned in a staggered arrangement instead of an in-line arrangement to avoid both optical
shadowing and interferences of the emitted ultrasound waves at the detector surface. To ensure a good
spatio-temporal separation of the ultrasound signals from each tube and thereby independent
measurements, a distance of at least 4 mm between the tubes was arbitrary chosen here. This distance
may be reduced for a higher number of tubes. The tubes were immersed in a water tank (ultrapure
water, resistivity 18 MQ-cm, Purelab Option Q, ELGA LabWater) at room temperature to ensure
acoustic coupling between the samples and the ultrasound detector of the PAI system. The two ends of
each tube were kept out of the water tank to inject and collect the measured samples, respectively. The
inner volume of each tube was 15 puL, and the tubes were filled using a 33-gauge needle and a 50 pL
gas-tight syringe (Hamilton). A thermometer (HI98509, Hanna instruments, Lingolsheim, France) was
used to monitor the temperature of the water bath with a precision of +0.2 °C. The temperature of the
bath had a maximum variation range of 1 °C for each series of measurement.

2.1.2. The Conventional PAI System

A tunable (680-980 nm) optical parametric oscillator laser (SpitLight 600 OPO, Innolas Laser
GmbH, Krailling, Germany) delivering < 8 ns pulses with a pulse repetition frequency of 20 Hz was
used to generate the optical excitation. The tuning range corresponds to the first optical window in
biological tissue and to the near-infrared wavelength range typically used in PA tomography.
Ultrasound was detected with a 128-element clinical linear array (L7-4, 5 MHz center frequency,
bandwidth 4-7 MHz, ATL) driven by a programmable ultrasound machine used in receive-only mode
(Vantage, Verasonics, WA, USA). A bifurcated fiber bundle (CeramOptec GmbH, Bonn, Germany)
guided the light toward the fixed elevational focus of the ultrasound array (located at 25 mm from the
surface of the detector) and delivered light over the entire length of the array. The tubes containing the
samples were placed perpendicularly to the imaging plane of the ultrasound detector and near the
elevational focus for higher sensitivity. Therefore, the intersection of the imaging plane with each tube
was a disk. The illuminated length (perpendicular to the imaging plane) was around 1.5 cm. Figure 1b
shows that the ultrasound frequency bandwidth of the detector (4—7 MHz) is fully included in the main
peak of the ultrasound spectrum generated by one tube (Appendix A). Then, the detection sensitivity is
high for this sample container.

The mean fluence at the elevational focus was estimated to be around 4 mJ.cm=2 at 730 nm
(wavelength at which the laser has the maximum pulse energy). This estimation was performed in air
by dividing the laser energy per pulse (Pyroelectric Energy sensor ES245C, Thorlabs, Newton, NJ, USA)
by the area covered by the excitation light in the elevational focal plane (at 25 mm of the detector
surface). The fluence was lowered for some samples by reducing the laser energy before injection in the
fiber bundle thanks to polarizing optics. Because of broken fibers, the finite length of the outputs of the
fiber bundle, and the staggered arrangement of the tubes, the laser fluence was not uniform over the
tubes. However, neither the precise knowledge of the laser fluence nor the uniformity of the
illumination is required for our method since a calibration procedure is carried out per tube and for
each series of PA spectrum measurements.

2.1.3. Measurement Process
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For the PA acquisition, each laser pulse triggered (1) an ultrasound acquisition in parallel on all the
128 elements of the detector array and (2) a recording of the pulse energy using a pyrometer
incorporated in the laser. The incorporated pyrometer was not calibrated, but it was verified, using an
external calibrated pyroelectric energy meter (PE50BF-DIFH-C, Ophir Photonics), that the delivered
electric signal was proportional to the pulse energy for each laser pulse at a given wavelength. For a
spectroscopic acquisition, measurements were performed successively at different optical wavelengths
(A) over the entire tunable spectral range of the laser and at an acquisition rate of 20 Hz. The per-pulse
tunability of the laser was used, and the wavelength sequence was programmed with the laser software
interface. The acquisition sequence consisted in recording the ultrasound signals and the corresponding
pyrometer values for 15 successive sweeps of 30 wavelengths between 680 nm and 970 nm with a step
of 10 nm, for a total of 30 x 15 = 450 laser pulses. This swept sequence avoids consecutive excitations at
a given wavelength that could induce photodegradation. Any potential changes in the PA spectra of the
sample during the acquisition sequence can be detected as the entire spectral range is covered 15 times
consecutively. For all samples reported in this paper, the spectra were found to be stable during the
experimental sequences. Therefore, iterations at a given wavelength were averaged to increase the
signal-to-noise ratio. Before averaging, ultrasound signal amplitudes were simply divided by the
corresponding pyrometer value to correct for the pulse-to-pulse energy fluctuations of the laser.

For measurements with a spectrophotometer (SPP), a baseline correction is performed using a
“blank” measurement obtained by filling the sample compartment with the solvent. In a similar manner,
for our PA spectrometer, a blank dataset was acquired with the tubes filled with ultrapure water (or the
solvent when available). For baseline correction and suppression of the background signal of the tubes,
the blank dataset was coherently subtracted from the averaged signals of the tube filled with the sample
(subtraction of the radio-frequency signals). Thereby, the effective signals from the contrast-agent
sample were isolated. During a series of measurements, blank datasets were recorded on a regular basis
(between two different samples) to ensure an accurate correction and, at the same time, to verify that
the tube was not polluted by a sample (comparison with a previous blank dataset to check for sample-
induced persistent absorption). Following the baseline correction, the Hilbert transform of the corrected
signals was computed to obtain quadrature signals. The in-phase signals and quadrature signals were
beamformed independently using a simple delay-and-sum image reconstruction algorithm to yield two
images. The speed of sound in the water bath was estimated using the measured temperature [26]. Then,
an envelope-detected image was computed from the root-mean square of the two images for each pixel.
The envelope-detected image of a sample injected in four tubes is presented in Figure 1c. Each tube
appeared as a Gaussian spot, and its amplitude AP4 (1) was determined using a 2D Gaussian fit. AP4 (A)
depends on the tube, the sample, and the optical wavelength A.

2.2. Calibrated Measurements with the PA Spectrometer

The calibration of the PA spectrometer aims at retrieving a PA spectrum 074(A) in the spectroscopic
units of the absorption coefficient ua(A), typically cm™, from AP4 (A), while avoiding any tedious
calibration of the ultrasound detector, determination of the light fluence distribution, or any precise
alignment. We base our calibration process on a calibration per sample container and per acquisition
series using a calibration solution injected in the tube prior to the samples in the series of measurements.

2.2.1. The Photoacoustic Coefficient of a Sample 674(A)

For the laser pulse width and the dimension of the tube used here, the thermal and stress
confinement regimes are satisfied [27]. Therefore, the thermal expansion of the sample inside the tube
is expected to cause a pressure rise po proportional to the absorption coefficient u.(A) of the sample:

Po W =) - Twater * Nsample @ - Uq A, (1)

where @(4) is the local light fluence at the tube location for the wavelength A, and lwaer is the
Griineisen coefficient of water. Water is the main constituent of the aqueous solutions used here. 7sampte
is the dimensionless photoacoustic generation efficiency (PGE) of the sample. It corresponds to the
efficiency of the PA pressure generation compared to a sample for which the absorbed energy is fully
converted into pressure in a medium with the Griineisen coefficient of the water. According to the
conventional photoacoustic theory [28], fjsample can be expressed as:

59



nsample (/1) = Ept,sample (/1) ' Fsample/rwater/ (2)

where Eptsample and Isampe are the photothermal conversion efficiency and the Griineisen coefficient
of the sample solution, respectively. The photothermal conversion efficiency Eptsample is the ratio of the
energy effectively converted into a thermal increase of the solution (and subsequently to production of
ultrasound waves) to the total absorbed optical energy. Epsmpe may be inferior to 1, due to various
competitive pathways [18]. For molecular absorbers, fluorescence and other energy-transfer
mechanisms [21] can attenuate the conversion efficiency. A realistic value for the Griineisen coefficient
of water taken from the literature is [water = 0.12 at 22 °C [29], but the presence of solute and salts may
increase the Griineisen coefficient [sumple of the aqueous solution.

In our experimental setup, #(4) and [waer are independent of the sample placed in the tube.
Therefore, the sample-dependent factors of Equation (1) can be isolated in a quantity 674(A), named here
the PA coefficient of the sample:

6P4 (ﬂ') = Nsample (ﬂ-) ’ ,ua(l)/ (3)

The photoacoustic coefficient corresponds to the optical absorption coefficient of the sample,
restricted to the absorption effectively transferred into heat to the surroundings of the absorbing agent
and corrected for the potentially modified Griineisen coefficient compared to the main solvent: water.

For non-scattering solutions, the absorption coefficient pa(A) is equal to the attenuation coefficient
usPP(A) and can be directly measured with spectrophotometry (SPP) in transmission mode. Using the
measured absorbance AbsS'? (1) of a solution, uS*?(1) was obtained with the following formula:
uSPPQ)

In(10)

AbsS7P(2) = L=l @)L, 4)
where L=1 cm is the length of the SPP cuvette, and I is the natural logarithm. uf§” (1)is the decadic
absorption coefficient.

2.2.2. Theoretical Relationship between AP4 and 6P4(A)

The amplitude of the ultrasound signal recorded with the ultrasound system is proportional to the
pressure rise po generated in the illuminated tube. Moreover, the “delay and sum” image reconstruction
process used here is linear. Therefore, the amplitude AP (1) computed from the image is proportional
to po. Furthermore, the ultrasound signals were corrected for the pulse-to-pulse energy fluctuations of
the laser. Therefore, the theoretical relationship between AP4 and 6P4(A) can be expressed as:

APAQQ) = Vys * Pavg ) - Vpy (D) - Lyater - 64 (1) = Stupe(A) - 674 (), @)

where vy is a coefficient that accounts for the global conversion of po in the arbitrary units of the
beamformed image, @,,4(4) is the pulse-average spectral energy distribution of the laser, and vp,, (1) is
a coefficient that accounts for the pyrometer spectral sensitivity and the optical attenuation between the
laser output and the tube. These factors can be gathered in a proportionality factor &une(A). Suve(A)
ensures the conversion between the arbitrary units of A4 and the spectroscopic units of pia(A). §une(A) is
independent of the sample but dependent of the optical wavelength and of the tube location in the
image.

The calibration process consists in assessing §uwe(A) using a reference solution for which APAcaibration
(A), pacetitration( ) and Teaiibration(A) have been predetermined:

6tube (/1) = Agzlqlibration (A)/(ncalibration (/1) : M{clalibration (/1))/ (6)

Each series of measurements started and ended with two acquisitions with the calibration solution
per tube. APAcimation (A) was computed as the median value over the four acquisitions.

The choice of the calibration solution is presented in Section 2.3.2. We chose a calibration solution
for which neaibraion is independent of the optical wavelength. However, the determination of ftibration was
not straightforward. Without prior knowledge of fjeiitration, the following quantities were computed:
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APA (A)

PA )’ =
Y ( ) Alcjtllqlibration(l) (7)
and
PA
fPA (,1) = pPA (/1) . ‘u(clalibration(l) — 9—(/1) (8)

Ncatibration

For the sake of clarity, the notations of the different computed quantities are summarized in Figure
2 and listed in Table 1.
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Acafibration a
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Figure 2. Diagram summarizing the computed quantities and their relationship to the measurements performed
with the calibration solution and the sample solution. The symbols are listed in Table 1.

Table 1. List of symbols.

Corresponding Equation or

Symbol Name Section
A Optical wavelength
APA Amplitude of one tube in the image Section 2.1.3
usee Attenuation coefficient Section 2.2.1
Ua Absorption coefficient
n Photoacoustic generation efficiency Equation (2)
orA Photoacoustic coefficient Equation (3)
pra Equation (7)
&ba Equation (8)
% Fitting coefficient between ¥4 and 1 Section 3.1
a Fitting coefficient between ¢4 and i« Equation (12)

2.2.3. Statistical Evaluation

Typically, 2 to 3 acquisitions in 4 tubes were performed to reach 8 to 12 measurements of the PA
spectrum per sample. The median of the computed quantity was used as an estimate to avoid outliers
due to possible injection errors. The median estimate was notated:

X = median(X) 9)

For the evaluation of the measurement error, we used the median absolute deviation MAD, defined
as:

MAD(X) = 1.4826 - median( |X — X| ) (10)

The scale factor ensures that the value of MAD is comparable with the value of the standard
deviation if the X values are normally distributed.
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When expected values are known, the median relative error (MRE) was computed. For example,
&PA is expected to be equal to pacitration for an acquisition corresponding to the calibration solution. The
MRE is defined as:

1

MRE(§™ (D), 1o (D) = =5

- 1.4826 - median( |EPA(A) — u, (D) (11)

2.3. Preparation of the Absorbing Solutions

All solutions were prepared at room temperature. Two different groups of solutions were
prepared: non-fluorescent and non-scattering molecular solutions and commonlyused PA contrast
agents, which are either fluorescent or scattering.

2.3.1. Non-Fluorescent and Non-Scattering Molecular Solutions

Three different water-soluble molecular absorbers with a photothermal conversion efficiency Ep
that can be assumed to be equal to 1 were selected for the characterization of the PA spectrometer: cupric
sulfate pentahydrate (CuSOs+5H20, ACS reagent, 298.0%, Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA), nickel
sulfate hexahydrate (NiSO+6H20, ACS reagent, 298.0%, Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA), and
nigrosin (Nigrosin, 198285, Sigma-Aldrich, St. Louis, MO, USA). These compounds absorb in the
investigated optical range 680-970 nm. The assumption of Ey = 1 means that all the absorbed optical
energy is transferred to the solution into heat. To the best of our knowledge, there is no other de-
excitation pathway for these compounds. For CuSO+5H20 and NiSOs6H:0, the assumption of Ey =1
has previously been reported for aqueous solutions of copper (II) chloride and nickel(II) chloride [18].
Nigrosin is non-florescent dye that was used to provide controlled optical absorption to tissue
mimicking phantoms [30]. Nigrosin was excited away from its absorption peak, which is around 570
nm, and was found to be photostable.

Stock solutions were prepared to obtain a maximum absorption coefficient around pa =7 cm™ in
the wavelength range 680-970 nm. The stock solutions were prepared by adding crystals or powder in
a 50.0 mL volumetric glass flask. The mass for each compound is given in Table 2. The flask was
gradually filled with ultrapure water (resistivity 18 M(Q-cm, Purelab Option Q, ELGA LabWater) to
dissolve the crystals/powder and obtain an accurate concentration. We observed a volume contraction
when dissolving the sulfate crystals. Dilutions of the stock solution were performed to prepare percent
solutions (v/v %): 100%, 80%, 60%, 40%, and 20%. A mix solution, named mix-SOs, was also prepared,
consisting of 30% (v/v) CuSOs+5H:0 stock solution, 30% NiSO+6H20 stock solution, and 40% water.
Mixtures of the sulfate solutions with the nigrosin solution were found to form a precipitate and were
not used.

Table 2. Parameters for the stock solutions.

Mass of Solid Molar Wavelength (Amax) Molar Relative Ran
Compound for 50.0 mL of Molar Mass ° . at the Absorption Absorptivity at ¢ ¢ 8¢
. Concentration . 2of pat
Solution Maximum ! Amax
CuSO+5H0 3.12 g (crystals) 249.69 g/mol 250 mM 810 nm 12 Ml.em™ 0.7
NiSOs6H20 18.00 g (crystals) 262.85 g/mol 1.37M 720 nm 22Mlcem™ 1.9
Nigrosin 12 mg (powder) 202.21 g/mol 1.2 mM 680 nm ~2.10° M'.cm™ 1.5

! The values are within the range of optical wavelengths 680-970 nm. 2 The relative
range is ratio of the variation range (absolute difference between the maximum
and minimum values) to the mean value.
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The compounds have similar low molar mass (Table 2) and are water soluble at the prepared
concentrations. Therefore, the solutions were not optically scattering. The absorption coefficients of all
the prepared solutions were obtained with Equation (4), and the optical absorbance spectra were
measured with a UV-Vis-NIR spectrophotometer (Cary 6000i, Varian, Walnut Creek, CA, USA) in
transmission mode. Figure 3 displays the absorption coefficients of the stock solutions.
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Figure 3. Optical absorption spectra of the stock solutions in the optical range 680-970 nm. The blank measurement
was performed with ultrapure water.

2.3.2. Choice of the Calibration Solution

The calibration solution was chosen within the three non-fluorescent and non-scattering molecular
solutions described in Section 2.3.1 so that §uwe(A) could be computed with Equation (6). Several key
features were considered.

The first requirement for the calibration solution is the ability to determine its coefficient of
absorption pactibraton (1) with SPP. All three solutions are non-scattering and hence meet this criterion.
Second, the calibration solution should have a significant absorption coefficient over the entire
investigated spectral range of 680-970 nm to ensure an accurate evaluation of APAwiibration (A). Figure 3
shows that none of the three compounds has a constant absorption coefficient over the considered range.
However, CuSO4+5H20 can be considered to have the flattest spectrum because it has the lowest relative
range of . (ratio of the absolute difference between the maximum and minimum values to the mean
value) (Table 2). Third, the calibration solution should be photostable and chemically stable so that the
absorption spectrum does not change during the measurement process. Our investigations show that
the three compounds meet those criteria. Moreover, inorganic compounds CuSO+5H20 and
NiSO4-6H20 were shown to have a long-term photostability (no photobleaching) even under exposure
to high-power laser pulses [20]. For long-term use, the preparation of the calibration solution should be
highly reproducible. The sulfate salts are available commercially with a high chemical purity, which
ensures a good reproducibility. However, nigrosin is a mixture of organic dyes, so the variability from
one batch to another should be considered. The last requirement is the determination of the PA
generation efficiency (PGE) of the calibration solution feiitration. The photothermal conversion efficiency
Ept of the three stock solutions is assumed to be equal to 1, but the Griineisen coefficient relative to water
I'/Twater should also be known (Equation (2)). The molar absorptivity of nigrosin allows it to have a dye
concentration around 1 mM for the stock solution. Therefore, the contribution of the dye to the
Griineisen coefficient can be neglected to assume that fuigrsin = 1. For CuSO+-5H20 and NiSOs+6H20,
Fonseca et al. [20] reported that [/[wier is wavelength-independent in the range 740 to 1100 nm.
However, the molar concentration for the stock solutions was several orders of magnitude larger than
for nigrosin (Table 2) and, at these concentrations of sulfate salts, the Griineisen coefficient significantly
differs from I'witer [20]. Fonseca et al. [20] proposed an empirical formula to determine I'/[waer of the
sulfate solutions. However, we were not able to confirm this empirical formula.

With all these criteria and because cupric sulfate pentahydrate solutions have already been used
as a model medium in PAI [20,31], our choice was: (1) to use the stock solution of CuSO4+5H:0 as the
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calibration solution and (2) to determine neuimtion using measurements performed with solutions of
nigrosin.

2.3.3. Commonly Used PA Contrast Agents

The PA spectrometer was tested on two different PA contrast agents based on nanoparticles and
dyes, respectively. First, the nanoparticle solution was a commercial dispersion of citrate-capped gold
nanorods (GNR) in water (10 + 2 nm diameter, 42 + 8 nm length, concentration 35 pg/mol, Sigma-
Aldrich) with a nominal maximum extinction at 808 nm. The attenuation coefficient us*?(1) was
evaluated with SPP (V650, Jasco, Japan) in the wavelength range 680-900 nm. SPP baseline correction
and PAI blank datasets were performed with ultrapure water. Due to scattering, ps* is expected to
differ from pa.

For the dye agent, solutions of indocyanine green (ICG, pharmaceutical primary standard, Sigma-
Aldrich) at different concentrations were prepared. First, a stock solution was prepared by dissolving
7.4 mg of powder in 1.5 mL of dimethyl sulfoxide (DMSO) (concentration of 6.4 mM). This stock solution
was diluted to obtain 5 concentrations of ICG: 5.5, 7, 9, 12, and 15 uM, each in 25.0 mL of solvent. The
final solvent composition was 98.9% Dulbecco’s Phosphate Buffered Saline (concentrated x1 DPBS,
Gibco), 1% DMSO, and 0.1% Tween 20 (Sigma-Aldrich). Tween 20 is a non-ionic surfactant that forms
micelles and stabilizes the dye [32]. Additionally, a solution at 7 uM of ICG was prepared in a solvent
without Tween 20. Since ICG is known to be unstable in aqueous solutions and photosensitive, the
solutions were stored in amber glass vials, and PA spectra acquired within 1 h after their preparation.
In parallel to the PAI measurements, the absorption coefficients of the solutions (1) were measured
by SPP (V650) in the wavelength range 680-900 nm. The scattering of the solution was negligible in the
spectral range of interest. SPP baseline correction and PAI blank datasets were obtained with the
solvent.

3. Results
3.1. Robustness of the Measurements with the Calibration Solution

Robust measurements with the calibration solution are crucial for the reliability of the calibration
process. Therefore, the calibration solution itself was used to evaluate the measurement variability.

3.1.1. Measurement Repeatability

The measurement repeatability, under different injection conditions, was evaluated
simultaneously in a series of 10 acquisitions. In tube 1 (Figure 1c), the calibration solution was injected
before the first acquisition and left untouched for the whole series to assess the intrinsic measurement
fluctuations of the system. For tube 2, 50 pL of the calibration solution was injected before each
acquisition (without flushing with water and air) to measure the variations due to the injection process.
Tube 3 was flushed with air only, and the calibration solution was injected between each acquisition.
Flushing with air prevented the mixing of samples corresponding to two successive acquisitions.
Finally, tube 4 was cleaned with water and air, and the calibration solution was injected between
successive acquisitions.
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For each tube, A%, .a1ion (1) was computed over the 10 acquisitions (Figure 4a). The values depend
on the tube, and the variations can be attributed to the spatial heterogeneities of the light distribution
and of the ultrasound detection. The wavelength dependency is caused by the spectrum of the
calibration solution, the spectral sensitivity of the power meter, and the wavelength-dependent laser
power at the fiber input and after propagation in the optical fibers and in water. Then, ¥*4; (A) was
computed from Equation (7) for each acquisition i. The expected value for ¥4 (A) is one. The median
relative error MRE(¥P4(A),1) was calculated for each tube and each wavelength A according to equation
(11) and is displayed in Figure 4b. Additionally, each spectrum ¥P4; was fitted to a flat spectrum (of
amplitude one for all A), assuming a direct proportionality. The fitting factor yi has an expected value
of one. The MRE of vi for each tube is shown in Figure 4c.
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Figure 4. Repeatability of measurements with the calibration solution evaluated with 10 acquisitions. Different
experimental conditions were applied for the 4 tubes. Tube 1: the solution was injected once. Tube 2: the solution
was re-injected. Tube 3: the tube was flushed with air, and the solution was re-injected. Tube 4: the tube was flushed
with air and water, and the solution was re-injected. (a) A24,qrion (1) used for the evaluation of WP for each tube
and the absorption spectrum of the calibration solution. (b) Median relative error (MRE) of W4 vs. the optical
wavelength A for each tube. (c) MRE for the fitting factor of ¥¥4 by a flat spectrum of amplitude unity.

The MRE for WP4; (A) is below 2% for all the wavelengths and the tubes, while they are below 1%
for the fitting factor y. These low percentages demonstrate an excellent repeatability of the
measurement. The main source of fluctuations is the injection of the solution. Flushing with air resulted
in similar fluctuations as re-injecting without flushing. However, the injection with cleaning (tube 4)
had the strongest variation. This variation could be attributed to droplets of the solvents, which may
stay in the tube (or the needle) and could result in dilution of the injected solution. The global
fluctuations in amplitude of the spectrum (Figure 4c) were found to be lower than for individual
wavelengths (Figure 4b), which suggests additional sources of fluctuations at each wavelength. For all
tubes, the MRE is stable over the wavelength range 680-920 nm and increases in the range 920-970 nm.
This increase could be attributed to the lower laser fluence at the tube location above 920 nm. Indeed,
the absorption of the laser radiation by water between the fiber output and the sample is stronger above
920 nm [33]. Consequently, 454 qtion(A) is smaller (Figure 4a), resulting in an amplification of the
errors in the estimation of WP4; (A) for A > 920 nm.

3.1.2. Influence of the Number of Acquisitions for the Evaluation of 422, ation (1)

The evaluation of A%%;,, 4tion(1) is crucial for the calibration of the system and needs to be
performed for each series of measurements, since no precise alignment is executed. Because of the
measurement variability, the number of acquisitions with the calibration solution required to have a
robust estimate of AP4,;,, .:ion (1) needs to be evaluated.

The following experiment was carried out. Seven pairs of acquisitions with the calibration solution
injected in the four tubes were performed (total of 14 acquisitions). Between two successive pairs, at
least 10 acquisitions with other solutions were performed. Each pair was preceded with a blank
acquisition of water, and the four tubes were flushed with air only between the two injections of the
calibration solution.
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First, A%%p ation(1) was computed per tube by taking the 14 acquisitions. MRE(¥P4(A),1) is
displayed in Figure 5a and shows values below 2%, similarly to Figure 4b. MRE(y,1) was equal to 1.2%
when WP4 was fitted with a flat spectrum of amplitude unity. It should be notated that the 56 evaluations
(14 acquisitions in four tubes) of WPA(A) and y were considered, adding the inter-tube variability
compared to in Section 3.1.1.
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Figure 5. Evaluation of the influence of the number of acquisitions taken to compute the median of A™caibration (A).
(a) Median relative error (MRE) of WP vs. the optical wavelength A for combinations of 2, 4, and 14 acquisitions out
of 14 to evaluate the median of AP2aiibration (1) per tube. (b) MRE for the fitting factor for combinations from 1 to 8
acquisitions out of 14 to evaluate the median of APciibration (A) per tube.

Second, A%, qtion(1) was computed per tube by taking m = 1 to m = 8 acquisitions. Then, WPA(A)
and y were computed for the (14 — m) other acquisitions. All the combinations of 14 acquisitions taken
m at a time were used for the computation of the MRE, which corresponds to 4368 spectra for m = 2.
Figure 5b shows the global decrease of the error with increasing m. The statistical evaluations with m =
2 and m =4 are highlighted in Figure 5. The error is statically below 3% for the entire spectral range.

3.1.3. Measurement Protocol for a Series of Samples

In practice, we chose to start and to end each series of measurements with two consecutive
acquisitions of the calibration solution to have at least four acquisitions (two before and two after) per
tube to compute AL, arion(1). For the samples, the spectra were computed using two consecutive
acquisitions. Between the two acquisitions of the same sample, the tubes were flushed with air before
being injected again with 15 uL of the sample. Between two different samples, the tubes were flushed
with air and the solvent to clean them and again with air to avoid dilution of the next sample. A blank
dataset was acquired between two different samples when the tubes were filled with the solvent.

3.2. Characterization of the PA Spectrometer with Non-Fluoresent and Non-Scattering Molecular Solutions
3.2.1. Linearity of the PA Spectrometer

The linearity of the spectrometer was tested on the nigrosin solutions, as the PGE of nigrosin nuigrosin
is expected to be independent of the concentration and the wavelength. Experiments were performed
at20.5 °C +0.2 °C (median + MAD). A%2,;, . .1ion (1) was computed from six acquisitions per tube. &P was
computed for the five percent solutions of nigrosin and for four acquisitions in four tubes for each
solution. Figure 6a shows the proportionality of P4 to the absorption coefficient for three wavelengths
and the five solutions. The proportionality factor should be equal to 1/ncaibration and was found to be equal
to 0.79, which indicates that the PGE of the calibration solution neaivration is, as expected, greater than one.
Figure 6b presents the measured spectra for the 40% and the 60% solutions. Only two solutions were
presented here for the sake of legibility. The spectra £P4(A) were fit with a corresponding absorption
spectra pa(A) assuming a direct proportionality. The error between the fitted spectrum and £P4(A) was
found below 5% for A <930 nm (Figure 6c). These results demonstrate that the spectral shape of the
nigrosin solution could be retrieved by computing £P4(A) using the calibration solution of CuSO4+5H:0.
The proportionally factor was assessed on the five solutions to be equal to 0.796 + 0.015 (median + MAD),
which corresponds to neaivration = 1.256 + 0.023.
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Figure 6. Linearity of the PA spectrometer with respect to the absorption coefficient u. and at different wavelengths.
&P4 was computed for the 5 percent solutions of nigrosin and for 4 acquisitions in 4 tubes for each solution. (a) £
values (median + MAD) as a function of u. for 3 different wavelengths and the 5 solutions. The dashed line is a fit
by a homogeneous linear function of slope 0.79. (b) The left axis corresponds to £P4 values (median + MAD) as a
function of the optical wavelength for two solutions: 40% and 60% of the stock solution. The absorption spectra pa
are displayed (right axis, solid line), as well as the fits. The proportionality factors were a4% = 0.81 and aso% = 0.80,
respectively. (c) MRE of £P4 with a-u. as a reference for the 40% and 60% percent solutions.

3.2.2. Evolution of njsampte/Neatitration with the Concentration and the Temperature for the Different
Solutions

For the percent solutions of CuSO4 and NiSOs, and for the solution mix-SOs, the PGE was shown
to be wavelength-independent in the range 740 nm to 980 nm [20]. For the percent solutions of nigrosin,
the PGE is expected to be wavelength-independent for the range 680-980 nm. Hence, the spectra P4(A)
are expected to be directly proportional to the absorption spectra p«(A), in the range where the PGE is
constant.

n
EPAQN) = I ) = e - g™ (2) (12)
Ncalibration
According to Fonseca et al. [20], for the solutions of CuSOs and NiSOs, the coefficient atsampe depends
on the concentration with the empirical law:

Asampte = %o * (1 + Beusos * Ccusoa t Prisos * Cnisos) (13)

where ccusos and cnisos are the molar concentrations of CuSO4+5H20 and NiSO4+-6H20, respectively,
and theoretically, ao= 1/nciibration. The coefficients fcusos® = 0.708 M (at 23.0 °C) and Bnisos™ = 0.325 M (at
22.6 °C) were determined experimentally for wavelengths between 1400 and 1500 nm where the
absorption was dominated by water and not by the solutes.

The PA spectra £P4(A) of the solutions of CuSOs, NiSO4, and nigrosin, as well as the solution mix-
S04, were measured at two different temperatures of the water bath: 20.3 °C £ 0.2 °C and 25.0 °C £ 0.2
°C. Samples with similar absorption were grouped together, and the groups were measured by
ascending order of absorption. Each of the 16 samples was injected and measured twice in four tubes.
The calibration solution was measured twice before and after each group, resulting in 12 measurements
per tube to compute ALZ, ation (1) The proportionality factors asanie were evaluated with a curve-fitting
algorithm from &P4(2). Figure 7a—e presents the spectra &PA(A) for the different groups of solutions,
together with the fits and the measured spectra pa(A). Figure 7f presents asmpl as a function of the
dilution percentage of the stock solution. The solution mix-5Os was placed in Figure 7c (intitled 60%)
due to the absorption values, but it was placed at 30% in Figure 7f because of the percentage of the stock
solution of NiSOs used.
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Figure 7. Influence of the concentration and the temperature on the spectra £"4(A) for the nigrosin and the sulfate
solutions. (a—e) Spectra for the different percent solutions and two different temperatures (20 °C and 25 °C). The
absorption coefficient p(A) is displayed with a solid line. The spectra £P4(A) were measured twice in four tubes
(total of 8 evaluations) for each temperature, and the median + MAD values were displayed with dot markers and
error bars. Two different tones of the same color were used for the different temperatures, and the lighter tone was
used for 25 °C. The fits of (1) to £P4(1) (with an assumption of direct proportionality) are shown with a dashed
line of the same color as for £P4(A). The percent solutions are separated in 5 graphs for the sake of legibility: (a) 20%,
(b) 40%, (c) 60%, (d) 80%, and (e) 100%. The mix-SOs is displayed in (c). (f) The proportionality factor between
EPA(Q) and wa(A) as a function of the percent of the stock solution. The mix-SOs is displayed at 30% because it is
comprised of 30% of the stock solution of NiSOu. The dotted lines are the linear regressions. The same colors as for
EPA(A) were used.

For the solutions of nigrosin, the different spectra £P4(1) were fitted by the corresponding spectra
us(A) over the entire spectral range for all the percent solutions. However, the values of asumyic were larger
at 25 °C than at 20 °C for all the samples. The values of asampe could be considered as independent of the
concentration, and the constant value was evaluated by the median (Table 3). The corresponding PGEs
of the calibration solution were feiibration(20 °C) = 1.253 + 0.003 (median + MAD) and neaivration(25 °C) = 1.107
+ 0.062. The value at 20 °C is consistent with the value found with the experiment described in Section
3.2.1., while the two series of measurements were performed at different dates. With Equation (13) and
the value BcusosF, the computed PGE at 23 °C will be nfeiibration(23 °C) = 1.177. Therefore, the measured and
computed evaluations of neiiration consistently decrease with increasing temperature. This result
indicates that the temperature of the water bath is an important parameter to obtain an accurate
quantification with our calibration method. The median value of faiibrtion determined with the nigrosin
solutions was used for the computation of 674(A) with Equation (8).

For the solutions of CuSOs, we can notice that the spectra £P4(A) at 20 °C and at 25 °C are
superimposed and are fitted by the corresponding spectra pa(A) over the entire spectral range. As
expected, acusosi00% is close to one and increases linearly with the increasing concentration of
CuSO+5H:0. fcusos was determined by linear regression to be of the order of 1.0 (Table 3), which is 41%
higher than the value of fcusosf determined by Fonseca et al. For NiSOs, £PA(A) has higher values at 20
°C than at 25 °C. For the stock solution (100%), the coefficient asampie was found to be larger than 1.5, and
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the values of £PA(A) were lower than @sqmpie * Ha(4) for A <740 nm. For the 20% and 40% solutions, the
fit matches over the whole spectral range (even for A <740 nm). By fitting for A > 740 nm, the coefficient
asample was found to vary linearly with the concentration, but the coefficient Snisos was found to be equal
to 0.74 M1 at 20 °C and 0.65 M at 25 °C. These values of Bnisos are at least two times larger than the
values determined by Fonseca et al. The values of ao (Table 3) also differ from the empirical model
proposed by Fonseca et al. Indeed, they were determined to be in the same order of magnitude as for
the nigrosin, but they did not match the values or the variation with the temperature found for the
nigrosin. a0 was found to be constant for CuSOs and decreasing for NiSOs.

For the mix-SOs, we found amixs04(20 °C) = 1.24 and amix-s04(25 °C) = 1.15, while the value from
Fonseca et al. would be aFmix-s04(23 °C) = 1.01. While each of the stock solutions contributes to 30% of the
mix-504, the molar concentration of NiSOs in the solution is about five times larger than CuSO.a.
Thereby, the contribution of NiSOs dominates in amix-sos, which explains the values above one and the
decreasing value with the increasing temperature. However, because of the various values of ao for
CuSO0s and NiSOs, we were not able to verify an empirical law similar to Equation (13). The discrepancy
between our results and the results of Fonseca et al. are further discussed in Section 4.

Table 3. Coefficients of Equation (13) obtained by linear regression of the curves asampl as a function of the molar
concentration of each compound. The coefficient of determination (R?) was computed.

Sample Temperature (°C) 1) p (M) R?
20.3 0.81 1.00 0.99
4
Cuso 25.0 0.80 1.01 0.95
NiSO4 20.3 0.90 0.74 0.99
25.0 0.84 0.65 0.99
) ) 20.3 0.80 - -
Nigrosin *
25.0 0.90 - -

* The coefficient ow for the nigrosin is the median of the asample for the percent solutions.

3.3. Characterization of Conventional Contrast Agents
3.3.1. Gold Nanorods

The solution of gold nanorods (GNR) was measured in a series of acquisitions together with the
20% solutions of nigrosin and CuSOs. The experiments were performed at 20.7 + 0.2 °C, and the 1catibration
determined in Section 3.2.1 was used to compute the PA coefficient 6°4(A). The laser fluence was
lowered at 2 mJ.cm™ at 730 nm with polarizing optics placed before the input of the fiber bundle. The
lower fluence aimed at preserving the photostability of the gold nanorods. Figure 8a displays the spectra
0PA(A) for the solutions and the attenuation coefficient 15?”(1) measured by SPP, and Figure 8b presents
the ratio between the two quantities in the range 680-900 nm. For the non-scattering solutions, (nigrosin
and CuSOs), usPP(A) is equal to the absorption coefficient p«(A), and the ratio 874 /p, was found to be
constant, as expected from Section 3.2.2. The median of the ratio was found to be equal to 0.99 for the
nigrosin, which validates the capabilities of the system to operate at different laser fluences. For CuSOs,
the PGE was estimated to 1.08, as in Section 3.2.2.

For the GNR, we first verified that the spectra of the sample were stable during the measurement
by computing the spectra AP4 without averaging the ultrasound data over the 15 laser sweeps. Then,
OPA(A) was computed with the averaged US data. 0P4(A) and uSPP(A) had a similar spectral shape: a broad
peak centered around 800 nm and a full width at half the maximum of ~130 nm. However, the spectral
shapes did not match with a direct proportionality factor (proportionality factor for the best fit estimated
to 0.74). The ratio 874 /pSPP was found to be approximately equal to one from 680 nm to 710 nm and
then decreasing until 800 nm and quasi constant from 800 nm to 900 nm. This ratio is not the PGE
because the attenuation coefficient of GNR comprises both the absorption and the scattering coefficients.
The lower value of 0°4 compared to uS" could be explained by the combination of two phenomena.
First, the scattering for the solution of GNR cannot be neglected, which would result in an
overestimation of pSPP as compared to pe. For the geometrical characteristics of the GNR used here, the
shapes of the absorption and scattering spectra are expected to match (but could be slightly shifted),
and the ratio between the scattering and the absorption coefficients could be on the order of 10% [34].
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Another phenomenon must be accounted for to describe the discrepancy: the GNR is the photothermal
converter (heat source) while water is the PA signal-generating medium. Interfacial thermal resistance
to the heat transfer at the gold—water interface could lower the effective photothermal conversion
efficiency [35,36] and then reduce the value of 6°4. However, the influence of the interfacial thermal
resistance on the PA signal is not well understood even at a single wavelength (peak absorption) [37],
and by extension its spectral dependency is not yet established.
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Figure 8. Experimental spectrum from a solution of gold nanorods (GNR). (a) PA coefficient 674(A) of the GNR
solution (red curves), the 20% solutions of CuSO4 (blue curves), and the 20% solutions of nigrosin (purple curves)
were measured once in four tubes. The median + MAD values of 074(1) were displayed with dot markers and error
bars. The attenuation coefficient u5?(A) is displayed with a solid line. For the GNR, the attenuation coefficient was
only available in the range 680 nm-900 nm. The fits of uSP? to §74 are shown with a dashed line of the same color
as for 674 (). (b) Ratios 874 /pSPP for the different solutions as a function of the optical wavelength. The same colors
as for 6°4(A) were used.

3.3.2. Indocyanine Green

Figure 9a displays images at A2 = 790 nm of a tube filled with (from left to right): the calibration
solution, ICG in an aqueous solution without Tween, and ICG stabilized in micelles using 0.1% of
Tween. For the calibration solution and the ICG with Tween, the images of the tube are similar: one spot
with the same center and the same width. Therefore, we can assume that the calibration and the sample
measurements match. However, for the ICG in an aqueous solution without Tween, the image of the
tube has two spots along the depth dimension. The position of the dip between the two spots was found
to correspond to the maximum of the single spot for the other solutions. Because of its affinity with
hydrophobic surfaces, we can assume that ICG did not stay in the aqueous solution and stuck to the
wall of the PTFE tube when Tween was not added. The two spots would then correspond to the
interferences of the signals generated by the absorbing walls in the limited-view detection geometry.
The calibration cannot be used for quantitative measurements when two spots appear because the
amplitude AP4 does not correspond to the same experimental conditions. These results indicate that
surfactants or other compounds are needed to keep hydrophobic absorbers in solution for quantitative
accuracy of the measurements. All the other measurements with ICG were performed in a solution
comprised of 0.1% of Tween 20 [38].

The solutions of ICG were measured at a temperature of 22.0 °C £ 0.7 °C. feaibration was computed
assuming a linear variation between 20 °C and 25 °C. A total of 12 evaluations were performed per
solution. Figure 9b,c displays the spectra 074(A) and (1), respectively, for five concentrations of ICG
and in the range 680-900 nm. The absorption of ICG above 900 nm is negligible because of the shape of
the spectra and was not displayed for better legibility. The scattering could be neglected, and (1) was
measured with SPP for the solutions of ICG. The PA and optical spectra have a peak around A2 =790
nm and a shoulder around A1 = 742 nm. The PGE nicc was assessed with Equation (3) and depends on
both the wavelength and the concentration of ICG. Here, the solvent is composed of DPBS with 1%
DMSO; therefore, the Griineisen coefficient of the solvent is expected to be slightly larger than I'uer.
However, given its low concentration, ICG is not expected to influence the Griineisen coefficient of the
solution contrary to the sulfate salts. Yet, the optical properties of ICG can vary with the concentration
[21]. At A1 and A2, it can be seen that nicc increases with the concentration. The slope is larger at A2, but
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the nicc values are larger at A1 than at A2 (Figure 9d). In a similar solvent but without Tween, Fuenzalida
Werner et al. [21] determined that nicc(A1) = 0.80 and nicc(Az) = 0.62 at concentrations below 10 uM. These
results are consistent with our measurements at cicc =9 uM.
Figure 9f displays the spectra pa(A) normalized by the ICG concentration. The amplitude of the
shoulder at A1 was found to be linear with the concentration with a slope of one, while pa(A2)/cice
decreased with the increasing concentration because of the aggregation of ICG at higher concentrations
[21]. Therefore, the ratio ps(A1)/ua(A2) increases with the increasing cicc (Figure 9g). Interestingly, the
ratio OPA(A1)/0PA(A2) was found to be constant, suggesting a stability of the heat transfer from the
molecule to the solvent regardless of the concentration and, by extension, of the aggregation state.
Figure 9e shows that the spectral shape of 974(A,cicc) does not depend on the concentration of ICG. This
stability of the spectral shape was not observed in water without Tween [21], probably because of a
stronger aggregation of ICG molecules when they are not in micelles of Tween. The normalization factor
used for OPA(A,cicc), however, is not directly 1/cicc as for pa(A), but it is proportional to 1/(nica(A1,cice) X
cicc). Therefore, the PA signal generation increases non-linearly with cicc. The aggregation of ICG is

expected to decrease the fluorescence efficiency, a competitive process to PA, and therefore benefits PA
generation at higher concentrations, which is seen by the increase of nicc (Figure 9d).
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Figure 9. Experimental results for the solutions of indocyanine green (ICG). (a) PA images at 790 nm of a tube filled
successively with: (left) the calibration solution, (middle) a solution of ICG in DPBS with 1% DMSOQO, and (right) a
solution of ICG in DPBS with 1% DMSO and 0.1% Tween 20. The color scales are in arbitrary units. (b) PA coefficient
04 (median + MAD) and (c) the corresponding . spectra for the different concentrations of ICG. (d) Photoacoustic
generation efficiency evaluated at two wavelengths, A1 =742 nm and A2=790 nm, as a function of the concentration
of ICG. (e) Median PA spectra of (b) normalized to their maximum value. (f) p. spectra of (c) normalized by
concentration in ICG. For (b—f), the color of the curves changes from light green to dark green with increasing
concentration. (g) Ratios 674(A1)/0P4(A2) and pa(A1)/ua(A2) as a function of the concentration of ICG.
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4. Discussion

We presented and validated a method to perform calibrated photoacoustic spectrometry in the
wavelength range 680 to 970 nm with a commonly used PAI setup. The method requires successive
injections in tubes that remain mechanically fixed and immersed in a water bath at a stable temperature.
Three solutions need to be injected: water or a solvent as a background reference, a solution of
CuSO+5H20 at 0.25 M as a calibration solution, and the sample of interest. The simple calibration
process provides PA spectra in spectroscopic units that can be related to the optical attenuation spectra
(SPP), both in terms of shape and amplitude. The ratio between the PA spectrum 6”4 and the optical
absorption spectrum . yields the photoacoustic generation efficiency of the sample. Even if the
absorption spectrum is not available for some samples, for instance, because of strong scattering, the
PA spectra expressed in SI units can be compared to other samples.

The developed method requires the sample containers, the illumination, and the ultrasound
detector to be stable during a series of measurement, but their respective position does not require a
precise alignment. The method can even operate with a steady but nonuniform fluence distribution and
ultrasound sensitivity. We also showed that the method can operate when the tubes are embedded in a
tissue phantom (Appendix B). The developed calibration method can be adapted to various PAI
systems, as long as they provide access to the PA-generated ultrasound signals or the beamformed
images prior to envelope detection (to allow coherent subtraction of the background) and the pulse-
energy fluctuations of the excitation light at each wavelength. Although radio-frequency data may not
be available on all ultrasound machines [39], they are usually accessible on current conventional PAI
systems. We applied here the method to a PAI system based on a clinical ultrasound array and carefully
adapted the sample size to the frequency bandwidth of the detector. For other systems, the tube radius
may be adapted for optimal sensitivity using Equation (A2) in Appendix A. To ensure a good
transmission of ultrasound waves, the wall thickness should be as small as possible compared to the
acoustic wavelength in the material at the center frequency of the detector. Furthermore, the material of
the tube should have an acoustic impedance close to water (Z = 1.49 Mray), as in the case of PTFE
(ZPTPE =297 Mray [40]). The wavelength at the center frequency is 0.3 mm in the material (vs"7¢ = 1390
m.s™). With a wall thickness of 0.1 mm, the transmission coefficient T in pressure through the three-
layered system water-PTFE—water is [41]: T = 75% at 25 °C and at 5 MHz. For comparison, a glass tube
with the same wall thickness would yield T = 10%. Additional properties of the tube should be a weak
optical absorption and scattering, and the material of the tube should be chosen to be chemically inert
to avoid interaction with the sample. Our PTFE tubes had all the required properties, and they are
commercially available in various diameters and wall thicknesses. For independent measurements
using multiple tubes, the necessary spacing between them in the tube phantom should be at least
superior to the spatial resolution of the system, and a margin should be taken to avoid artifacts caused
by side lobes. For PAI systems with an array focused in the elevational direction, the tube may be placed
in the acoustic elevational focus for higher sensitivity.

Using tubes as sample containers has several advantages over the containers used in other PA
spectrometers: Beard et al. [18] used a homemade cuvette, Fuenzalida Werner et al. [21] used a single
channel microscopy chip, and Pelivanov et al. [22] enclosed their sample within a diaphragm between
two quartz plates. For these containers, only one sample can be measured at a time, and changing to
another sample may require tedious preparation procedures. For our system, several tubes could be
positioned in the imaged region. This allowed parallel measurements of different samples or for the
evaluation of the variability of the measurement for one type of sample. Because tubes have two opened
ends, they could also easily be flushed, and the same tube could be used for a series of successive
measurements. As the PTFE tubes are cost-effective, they were replaced as soon as they were polluted
(persistent and additional absorption compared to the first blank dataset) or degraded. The small
volume of the tubes (15 pL) is an asset to test samples at very early stages of the development of new
contrast agents and for screening when only small quantities have been synthesized. However, the
injection challenges compared to large cuvettes induce a variability that was reduced here by
performing statistical evaluations over several injections. An automated sample injector, as is used in
high-performance liquid chromatography (HPLC), might be considered in future development.

The sensitivity of the spectrophotometer increases with the laser fluence and the detector
sensitivity. The detection limit was not determined here, but Figures 7a and 8a show that the 20%
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solution of nigrosin was measured with a high sensitivity even with a low absorption coefficient of p =
0.3 cm™ at the two incident fluences 4 mJ.cm2 and 2 mJ.cm™ (evaluated at 730 nm). For comparison,
other PA spectrometers reported a lower bound of calibrated detection corresponding to an absorption
coefficient pa of 5 cm™ for the system of Beard et al. [19], 0.4 cm™ for the system of Fuenzalida Werner
et al. [21], and 1 cm™ for the system of Pelivanov et al. [22].

For the upper bound of calibrated detection, the absorption coefficient of the stock solution was
limited to pastock <7 cm™, which corresponds to an absorption length of £stock = 1/piastock # 1.4 mm. As the
tube radius is 14 times smaller than £ swck, the tubes could be considered as optically thin. Thereby, the
decay of the optical fluence inside the tube lumen caused by the sample absorption and its influence on
the amplitude of the PA signal can be neglected. Indeed, while the absorption coefficient of the nigrosin
solution varies significantly (relative range of 1.5, Table 2) over the covered spectral range, the PA
spectra were found to have the same spectral shape as the absorption spectrum, without any reduction
of the signal at larger absorption coefficients (Figure 6). Moreover, the proportionality factor between
EPA(2) and pe(A) (Figure 7f) was found to be constant even when the percentage of the stock solution
varied from 20% to 100%. This latter result also demonstrates that only one calibration solution can be
used for an optical absorption coefficient below 7 cm™. Pelivanov et al. [22] reported the use of several
calibration solutions of CuSO4+5H:0 to cover the absorption range 1-26 cm™!, but the concentration of
the calibration solution was not given. Fuenzalida Werner et al. [21] reported measurements with a
maximum absorption coefficient of 5 cm, while other PA spectrometers reported a much larger upper
bound of detectability: 250 cm™ for the system of Beard et al. [19] and 26 cm™ to up to 300 cm™ for the
system of Pelivanov et al. [22]. As contrast agents for biomedical photoacoustic imaging can easily be
diluted, the absorption coefficient of the tested solution can be lowered to fit below an upper limit of
calibrated detection of our system.

Our calibration method relies on the injection in the sample container of an absorbing solution
(CuSO4+5H20) whose photoacoustic properties are known. Compared to India ink, used elsewhere as a
reference solution [21], CuSO+5H20 is a molecular absorber of small molecular weight and not a
particle-based absorber, so the heat transfer to the solvent is direct, resulting in a photothermal
conversion efficiency of one. Moreover, the solution is homogeneous (no sedimentation), even for
volumes as small as 15 pL, and stable. Unfortunately, its Griineisen coefficient relative to water depends
on both the concentration and the temperature of the solution, and its values were previously reported
in only one study, to our knowledge [20]. At the concentration used for the calibration solution, our
estimation of the photoacoustic efficiency matches with the value reported by Fonseca et al. [20].
Pelivanov et al. [22] also used CuSO+5H20 as a calibration solution, but they assumed ncusos =1 even at
concentrations up to 1 M; therefore, their calibration did not account for the increase in the Griineisen
coefficient with the concentration. This discrepancy was not detected probably because of their use of
different concentrations of CuSO«+5H:0 as calibration solutions and a lack of validation with another
reference solution such as nigrosin. Fuenzalida Werner et al. [21] separated the correction method used
to obtain the shape of the PA spectrum from the calibration method to estimate the amplitude of the
spectrum. They developed a complex correction method adapted to their measurement setup and
validated its ability to retrieve the shape of the absorption spectrum in the range 400 nm to 900 nm with
solutions of NiCl.. However, amplitude calibration was performed in the visible range at 570 nm with
Brilliant Black BN (BBN), a dye that is photostable, non-florescent, and for which the photoacoustic
efficiency is expected to be equal to nssn = 1. We identified nigrosin as a dye with similar properties in
the NIR, and we used this highly absorbing dye to evaluate the Griineisen coefficient of our calibration
solution of CuSOs. With the determined Griineisen coefficient, the spectral shape and the amplitude of
unknown samples were simultaneously obtained.

The Griineisen coefficients relative to water of solutions of CuSO+5H20 and NiSO+6H20 were
measured by Fonseca et al. [20] for five different concentrations from 0.125 M to 1 M for CuSO4 and
0.275 M to 2.2 M for NiSOs. According to their study, the Griineisen coefficients of our calibration
solution (0.25 M of CuSOs) and of the 40% solution of NiSOs (0.55 M of NiSOs) should have the same
value, while we found a Griineisen coefficient at least 16% larger for the 40% solution of NiSOa. At a
given temperature close to 23 °C, they determined a linear variation of the Griineisen coefficient with
the concentration in each solute (Equation (13)). We also found a linear variation for concentrations from
0.05 M to 0.25 M for CuSOs and from 0.26 M to 1.3 M for NiSOs. However, the § factors (Equation (13))
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had alarge discrepancy (Table 3). For CuSOs, our evaluation of Bcusos did not depend on the temperature
and was 41% larger than the value reported by Fonseca et al. (fFcusos). For NiSOs, pnisos was found to be
larger at low temperature and at least 100% larger than fnisos. Additionally, we were not able to confirm
the empirical formula for the mix-SOs. One possible explanation for the discrepancy of the § values
could be the difference in the investigated concentration range and the simplistic linear assumption over
the whole concentration range investigated by Fonseca et al. However, we could not investigate the
same concentration range due to the difference in calibrated detection limits of the PA spectrometers.
Another major difference between the measurement methods is the spectral range in which the
Griineisen coefficient was evaluated. Fonseca et al. measured the Griineisen coefficient based on the
absorption of water in a spectral range (1400-1500 nm) where the absorption coefficient of CuSO4 and
NiSOs can be considered negligible compared to water, whereas we measured the Griineisen coefficient
in a wavelength range where the solute has a strong absorption. We can hypothesize that the Griineisen
coefficient differs when the absorption coefficient of the solution is dominated by the solute instead of
the solvent. Using the same measurement system as Fonseca et al., Stahl [19] evaluated the Griineisen
coefficient of an aqueous solution of CuClz (ccucz= 200 g.L) as a function of the wavelength from 750
nm to 1500 nm. At 20 °C, it was observed that the Griineisen coefficient was stable up to 1150 nm when
the absorption was dominated by the solute, while for wavelengths greater than 1380 nm, where the
absorption was dominated by water, the Griineisen coefficient increased by 14%. A possible, but not
confirmed, explanation could be a Griineisen coefficient specific to the hydration shells around the
metallic ions of Cu?* compared to the rest of the bulk solution. The bulk solution is mainly excited when
the absorption is dominated by the solvent, as is the case for the experiments reported by Fonseca et al.,
while the hydration shells would have a stronger influence when the absorption is dominated by the
solute. Unfortunately, no study was reported for different concentrations of Cu?* and for Ni**. These
results show that the Griineisen coefficients of the sulfate solutions of CuSOs and NiSO4 depend on the
concentration, the temperature, and the wavelength range of excitation. Further studies would be
needed to use these chromophores at different concentrations in phantoms for quantitative
multiwavelength photoacoustic imaging. Such studies are beyond the scope of this paper.

Spectral measurements of commonly used contrast agents in PAI (gold nanorods and ICG) showed
results compatible with previously reported studies and demonstrated the ability of the spectrometer
to characterize different kinds of agents: metallic nanostructures and dyes. In particular, the wavelength
and concentration-dependent photoacoustic generation efficiencies of ICG were verified. Variations of
nicc with the concentration are linked to the changes in the photothermal efficiency, in particular due to
the dye aggregation and reduced fluorescence. For scattering solutions of gold nanorods, as already
shown by Pelivanov et al. [22], the PA spectrum enables removal of the influence of the light scattering
to access to the absorption properties of the solution. Our PA spectral measurement can be used to
quantitatively characterize the PA properties of plasmonic nanoparticles and is expected to capture the
shape of the absorption spectrum. However, the photothermal conversion efficiency may be lower than
one due to thermal resistance from the absorbers to the solvent [35]. Therefore, our calibrated
measurement may not exactly match the amplitude of the optical absorption coefficient. Comparison
with the attenuation coefficient measured with SPP in transmission mode could provide information
about the strength of the scattering and its spectral dependency.

5. Conclusions

The design of photoacoustic contrast agents has been demonstrated to be challenging, in particular
because the photoacoustic spectrum may differ from the optical attenuation spectrum due to scattering
and other physical processes. Therefore, a calibrated measurement of the photoacoustic spectrum and
the photoacoustic generation efficiency is highly desirable at all stages of the development of PA
contrast agents. We demonstrated a novel method that can be adapted to most commonly used
photoacoustic imaging systems to obtain calibrated photoacoustic measurements in the NIR range.
Measurements were performed with small sample volumes of 15 pL, and the detection sensitivity is
lower than 0.3 cm™. The system enables PA measurements at very early stages of the development of
new contrast agents. This method can benefit the material science and biomedical communities and
satisfy the growing need for the characterization of photoacoustic contrast agents.
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Appendix A

Appendix A demonstrates the suitability of the ultrasound detector frequency for the sample
container.

The sample containers are tubes with an inner diameter of 0.2 mm. For an optically thin and
infinitely long cylinder of water surrounded by water, the PA-generated ultrasound waves captured in
the far-field are expected to have an acoustic spectrum, which has a magnitude proportional to [42]:

p(f) @ (A1

where f is the ultrasound frequency, J1 is the first order Bessel function, a is the radius of the
cylinder, and vs*r is the speed of sound in water. The first and highest peak of this acoustic spectrum
is bounded by the first zero of Equation (A1):
water

flstzero ~ 3.83 Us—/ (AZ)

2ma

For an optimal detector sensitivity, the first peak should cover the entire frequency bandwidth of
the detector, and the first zero should slightly exceed the upper frequency of the ultrasound bandwidth
of the detector. The upper frequency of our detector given by the clinical array manufacturer for pulse-
echo ultrasound imaging is around 7 MHz. For fist zern > 7 MHz and vsv#ter = 1500 m.s™!, the maximal inner
radius of the tube would be 130 pm. With a = 100 um, the nominal radius of our tubes, the theoretical
spectrum is displayed in Figure 1b with the dashed blue curve. The solid black curve presents the
ultrasound spectrum for the baseline-corrected signal of one tube. The entire bandwidth of the detector
was indeed adequately excited by the chosen sample container.

Appendix B

Appendix B demonstrates the in vitro capability of the calibration method to operate in a scattering
and absorbing environment such as biological tissues. This configuration could be used to verify the
detectability of a contrast agent with the PAI system in a tissue-mimicking phantom, for instance.

A tissue phantom was implemented: the four PTFE tubes, placed in the same tube holder as
described in Section 2.1.1., were surrounded with raw turkey breast (Figure Ala). The turkey breast was
purchased from the local grocery store. Three 0.5 cm thick slices of tissue were placed on top of tubes 1
and 3 (Figures 1 and Alc), in between the tubes 1/3 and 2/4, and below tubes 2 and 4, respectively.
Thereby, the tubes were embedded in a 1.5 cm thick tissue block, and the laser light was scattered and
partially absorbed before reaching the tubes. The in vitro tissue phantom was immersed in water with
0.9% NaCl (kitchen salt) at 21.7 °C + 0.2 °C.
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Acquisitions were performed in the same condition as for the clear medium: the samples were
injected in the tubes, and blank acquisitions were recorded with ultrapure water inside the tubes. The
same data processing was applied to obtain the PA coefficient 0P4(A) of the sample (see Sections 2.1 and
2.2). The 100% and the 60% solutions of nigrosin and the 80% solution of CuSOs were measured. As for
the clear medium (see Section 3.1.3.), the calibration solution was injected twice before and twice after
the samples for a total of four acquisitions per tube, and the samples were injected twice.

Figure Alb,c presents the images without and with subtraction of the blank acquisition. The
photoacoustic signal of the tissue was mainly removed by the subtraction process, enabling extraction
of AP4. Figure Ald displays the PA coefficient 6P4(A) of the three solutions and the SPP spectra. For the
nigrosin samples, we verified that the PA and SPP spectra are superimposed (PGE equal to one). A PGE
coefficient of 1.16 was found for the CuSOus solution, which matches with Section 3.2.2.

These results demonstrate that the calibration method can be used in scattering and absorbing
media such as an in vitro tissue phantom.

wojueyd anssi]

Without With 700 800 900
blank subtraction X (nm)

Figure Al. Performance of the calibration method with a tissue phantom. (a) Annotated picture of the tissue
phantom. The tubes are surrounded by raw turkey breast. Three tissue layers (0.5 cm thick) form a tissue block
with a total thickness of 1.5 cm: one layer above tubes 1/3, one layer between tubes 1/3 and tubes 2/4, and one layer
below tubes 2/4. (b,c) PA images at 800 nm and with the tubes filled with the 100% solution of nigrosin. PA images
(b) without and (c) with the subtraction of the blank acquisition (tubes filled with water) to the radio-frequency
data before image reconstruction. (b,c) have the same color scale, which was set to correspond to the range of values
in (c). (d) PA coefficients obtained for three solutions: the 100% and the 60% solutions of nigrosin (purple) and the
80% solution of CuSOs (blue). The solutions were measured twice in four tubes. The median + MAD values of 674(A)
were displayed with dot markers and error bars. The absorption coefficient uS*P(1) is displayed with a solid line.
The fit of pSPP to §74 is shown with a dashed line for the 80% solution of CuSOs.
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Chapitre 3 : Mise en place et validation de
I’instrument de caractérisation quantitative
photothermique a I’aide d’un agent d’étalonnage.

Dans ce chapitre, nous proposons un dispositif pour mesurer I'élévation de température
moyenne d’un échantillon d’un agent photothermique lors d’une excitation optique
conduisant a une hyperthermie. Nous développerons les techniques de mesure utilisées avec
ce dispositif in vitro ainsi qu’une méthode d’étalonnage originale pour corriger la mesure de
température par rapport aux caractéristiques intrinseques du montage expérimental
(variation de la température ambiante, humidité, coefficient thermique de I'échantillon,
sources de pertes thermiques...). Nous étudierons I'augmentation de température pour un
agent de photothermie d’étalonnage : la nigrosine. Grace aux propriétés thermiques et
optiques spécifiques de cet agent, la mesure de sa réponse photothermique pourra étre
utilisée comme mesure de référence pour une comparaison avec les échauffements obtenus
avec d’autres échantillons.

3.1. Hyperthermie par excitation optique des solutions
In Vitro

3.L.A. Dispositif expérimental de mesure de température globale : analyse
du systéme initial

Un dispositif de mesure de la température globale d’un échantillon (de 100 uL a 1 mL) au
cours de l'illumination optique a été mis en place, précédemment, au laboratoire MSC. Ce
systéme a servi a des études de I'augmentation de température par la photothermie au cours
de la thése d’Alba Nicolas-Boluda [1]. A partir des discussions avec Florent Voisin et I'équipe
de MSC, un cahier de charges a été mis au point afin d’améliorer ce systeme de mesure dans
I'objectif de mesurer 'augmentation de température d’un échantillon de petit volume induite
par lillumination laser d’'une facon étalonnée et reproductible. Cette caractérisation
guantitative et robuste est, en effet, essentielle afin de pouvoir comparer la réponse
photothermique de plusieurs échantillons différents. Les deux points clefs a améliorer sont :

La reproductibilité des mesures. Il a été nécessaire de fixer la géométrie d’illumination
laser afin de pouvoir caractériser quantitativement la puissance de I'exposition laser et afin
de pouvoir assurer des expositions dans les mémes conditions pour différentes séries de
manipulations. D’autre part, il a fallu fixer la distance échantillon-caméra afin de pouvoir
comparer la réponse détectée de différents échantillons.

L'isolement du systéeme. Dans le systéme en place précédemment, les rayonnements
extérieurs pouvaient entrainer des artéfacts de mesures et la sécurité laser n’était pas
respectée. La conception d’'un moyen d’isoler le systéme a été primordiale afin d’assurer la
qualité des mesures et la sécurité des utilisateurs.
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La suite traitera de la conception d’un montage répondant a ce cahier des charges et des
résultats obtenus lors de I'évaluation des performances de ce dispositif évolué.

3.1.A.a. Le montage expérimental

J'ai concu un montage fixe pour m’affranchir de toutes les variabilités liées a la gg¢ométrie
telles que I'angle de caméra, la distance caméra-échantillon et la distance laser-échantillon.
Ce montage permet d’avoir un contréle et une stabilité sur la puissance laser incidente sur
I’échantillon. Enfin, j’ai isolé le montage par rapport a I'extérieur afin d’assurer, d’une part, la
sécurité laser et d’autre part, l'isolement de I’échantillon des rayonnements thermiques
extérieurs.

Le dispositif expérimental mis en place pour ce travail peut étre considéré en 3
blocs principaux :

e Lelaser et la fibre optique utilisés pour l'illumination de I’échantillon
e Le systeme de support de I’échantillon
e Lacamérainfrarouge qui détecte la modification de la température de I’échantillon

Ce dispositif expérimental est représenté dans la photographie dans la Figure 3.1(A) et
schématiquement en Figure 3.1(B).

Laser

A) Fibre B)

optique

Caméra )
Infrarouge

Fibre
~ optique

T/ i
-y Ordinateur Caméra
: Poita a Infrarouge s |
échant% B
—&
40 cm Echantillon

Figure 3.1. Montage expérimental : (A) une photographie du montage expérimental utilisée pour la mesure
de température en photothermie. (B) Dessin schématique du montage expérimental, décomposé en 3
parties principales : le laser (rouge), I'échantillon (vert) et la caméra infrarouge (bleu).

La lumiére continue émise par le laser est guidée par une fibre optique afin d’illuminer la
surface libre de I’échantillon contenu dans un microtube de 0.5 ml (Eppendorf SE, Hamburg,
Germany). Ainsi, le faisceau optique est dirigé selon I'axe longitudinal du tube. J'ai fabriqué un
support par impression 3D qui assure un placement reproductible du laser relativement a
I’échantillon. Les rayonnements thermiques de [|’échantillon sont mesurés
perpendiculairement a I'axe du faisceau laser. Ces émissions sont converties en carte de
température avec une caméra infrarouge (FLIR T430sc, FLIR Systems, Wilsonville, Oregon,
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USA) située latéralement a une distance fixe de 40 cm de I’échantillon. L'image thermique
détectée par la caméra est acquise avec une fréquence d’acquisition de 30 Hz a I'aide du
logiciel de traitement constructeur, ResearchlR.

L’ensemble des éléments du dispositif est confiné dans une enceinte noire en aluminium
(Thorlabs, Germany). L'utilisation de cette enceinte permet d’assurer la protection laser
utilisateur en bloquant les réflexions laser potentielles, ainsi qu’une isolation des
rayonnements thermiques extérieurs directs (tels que les rayons du soleil, par exemple).

3.1.LA.b. L’échantilion

Afin d’optimiser le bloc « échantillon » dans notre systeéme de mesure, deux études ont
été effectuées. La premiere a permis d’évaluer I'impact du volume de I'échantillon sur la
mesure de la température. La seconde a été effectuée afin de déterminer le meilleur
contenant a utiliser pour I'échantillon. Pour un objectif de praticité, nous avons considéré
seulement des contenants a usage unique. Cela permet d’étudier rapidement un lot de
différents échantillons sans avoir a laver le contenant, et on évite aussi le risque de la
contamination des échantillons en cas de lavage mal exécuté. D’autre part, la configuration
de mesure a été concue afin de permettre I'illumination de I’échantillon via sa surface libre (le
cOté supérieur qui n’est pas encapsulé). Ce choix permet d’éviter I'absorption de la lumiere

par les parois du contenant avant d’atteindre I’échantillon.

3.1.A.c. Volumes considérés

Le volume de I'échantillon utilisé est un parameétre important dans l'étude de
I'augmentation de température par hyperthermie. En effet, |'utilisation d’un petit volume
permet techniquement d’obtenir une stabilisation thermique plus rapide pendant la phase de
chauffage. Cependant, un volume trop petit, et en particulier un rapport surface sur volume
trop élevé, ne permet plus de négliger le phénomeéne d’évaporation et ceci va créer un biais
sur la mesure de la température. C’est le cas pour I'utilisation de gouttes comme proposé par
Richardson [2] oU un systeme d’humidification du milieu est nécessaire afin de ralentir
I’évaporation. A contrario, I'utilisation d’un volume plus grand de l'ordre du ml oblige la
production de I’échantillon a étudier en grande quantité par les chimistes, ce qui peut
engendrer des co(its non négligeables. De plus, un dispositif avec un tel volume d’échantillon
va obliger a augmenter le temps d’illumination. Il faudra environ 45min afin de stabiliser la
température d’un volume de 2 ml [3] alors gu’un volume de I'ordre des centaines de uL exige
seulement environ 10 min, ce qui représente un facteur de 4.5 dans le temps de mesure.

Ainsi, la question s’est posée sur le volume a utiliser lors des expérimentations. Le colt de
synthése de particules innovantes en grande quantité nous oriente vers le choix d’un petit
volume et nous avons donc considéré I'influence du volume de I’échantillon pour les volumes
entre 100 et 500 pl avant d’aller plus loin dans cette analyse, il a été nécessaire de choisir les
types de contenant a considérer. En effet, pour un petit volume, la nature et I'épaisseur des
parois du contenant par rapport au petit volume de I'échantillon et sa géométrie peuvent
avoir une influence sur la mesure de I'élévation de température.

81



3.1.A.d. Etude sur deux types de contenant

Nous avons comparé un microtube et une microcuvette plastique (cuvette semi-micro
VWR) de spectromeétre UV-Visible chaque contenant dispose d’avantages qui lui sont propres.
La microcuvette en plastique dispose de meilleures propriétés de transparence optiques, mais
dispose d’'une géométrie rectangulaire 12.3x45x12.5mm (cf. dessin technique Annexe) ce qui
n’est pas optimal au vu de la géométrie circulaire du faisceau laser. En effet, cette différence
de géométrie peut rendre difficile une illumination uniforme de I'ensemble de la surface de
I’échantillon.

Le microtube de diamétre intérieur de 0.6 mm quant a lui posséde une géométrique
cylindrique comme le faisceau ce qui permet d’avoir une illumination plus uniformément
distribuée sur I'ensemble de I'’échantillon. De plus, le microtube permet la centrifugation de
I’échantillon. L'utilisation du microtube permettra ainsi, dans le futur, de pouvoir étudier le
taux de chauffe de nanoparticules internalisées dans des cellules en culot sans changer les
cellules de contenant aprés centrifugation. En contrepartie, le microtube, qui a la forme d’un
cone, ne dispose pas d’une forme homogene (cf. dessin technique Annexe). L'utilisation de
microtube peut créer des biais si la solution utilisée présente des dépots, car la forme conique
du contenant pourrait engendrer un pic de concentration localisé au niveau du culot.

3.1LA.e. Impact du volume de I’échantillon sur la mesure de la température

Considérons un milieu avec un coefficient d’atténuation de pi0®®=1 cm™? qui signifie
gu’apreés 1 cm parcouru par la lumiere dans I’échantillon 90 % de I'énergie de la lumiére
incidente est absorbée soit 10% de I'énergie de la lumiere incidente est transmise. On retrouve
ce résultat en calculant le pourcentage de la transmission optique dans I'Equation (1.2) dans
notre cas T(A\)=101=10 %.

Dans le cas d’un volume de 100 pL dans le microtube, la hauteur de liquide est d’environ
0.9 cm. La totalité de la solution chauffe, alors que pour 500 pL dans un microtube, la hauteur
de colonne du liquide est de 2.4 cm et seulement une partie est chauffée comme illustré dans
la Figure 3.2. Pour de plus grands volumes, la diffusion thermique sera encore moins uniforme,
ce qui aurait tendance a diminuer la température détectée au point le plus chaud sur I'image
thermique. D’autre part, nous avons constaté sur des cartes de température que le point
chaud n’est pas localisé au méme endroit sur le microtube ou cuvette en fonction du volume.
Lorsque le volume est de 500 uL, le point chaud se situe plus au niveau de la surface.

Figure 3.2. Cartes de température d’une solution de CuSo4 (sulfate de cuivre) a p1o®=1 cm™ pour des
volumes différents a t=600s. On observe pour la carte (E) une plus grande hétérogénéité sur la carte de
température avec la mise en évidence des zones plus froides en bas de la cuve.
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Dans le cas d’un milieu avec une absorbance plus faible, I'élévation de température est
spatialement beaucoup plus homogeéne, car la chaleur est diffusée dans toute la solution. Dans
ces conditions, I'impact du volume sur I'élévation de température est tres faible dans la
gamme de volumes considérée ici.

Sur la base de I'homogénéité des cartes de température dans un milieu tres absorbant,
nous avons choisi d’utiliser pour la suite des mesures un volume de 200 pL (volume équivalent
d’une sphere de rayon d’environ 3.6 mm) pour éviter une inhomogénéité de température et
une sous-estimation de I'élévation de température causée par la diffusion thermique dans les
zones non chauffées par le laser.

Nous avons également cherché a éviter un trop petit volume ou I'échauffement du
contenant ou les effets de |’évaporation peuvent étre significatifs. Dans le travail de
Richardson [4] et al ou Pasciak et al [5], il est démontré que la perte de volume par évaporation
n’est pas négligeable si le ratio surface/volume de I’échantillon est trop grand. Pour Pasciak
et al. qui mesure I'augmentation de la température pour une goutte de solution ayant un
rayon de 1.5 mm, toute la surface de I’échantillon est une surface libre (i.e une surface
exposée a 'atmosphére) on obtient donc une surface S= 4-m:0.15%~ 0.28 cm? avec un volume
de 15 pL ce qui représente un rapport surface sur volume de 188.5 cm™. Pour notre montage
S = 0.3cm? et le volume est de 200 pL. Le ratio de surface a volume est donc de 1.5 cm*
seulement. Ainsi, pour notre montage, nous n’avons pas jugé nécessaire d’avoir un controle
strict de ’humidité du milieu environnant pour compenser |'évaporation.

3.1.LAf.  Comparaison des contenants a utiliser pour [’échantillon

La seconde étude (pour le choix du contenant) a été faite a partir de la détermination
de I'élévation de température de 4 solutions de nigrosine a absorbance égale a pa10=1 cm™?
pendant 10 min. Parmi les 4 solutions identiques, 2 volumes différents (200 puL et 400 pL) ont
été étudiés. On obtient alors les résultats présentés sur la Figure 3.3.

10 T T T T T

— Eppendorf 200ul
—Eppendorf 400ul
Cuvette 200p!
8r — Cuvette 400pl

ATemperature (°C)

0 1 1 1 1 1
0 100 200 300 400 500 600

Temps relatif(s)

Figure 3.3. Graphique de la température enregistrée dans la nigrosine a A=1cm™ en fonction du temps
d’exposition lumineuse.
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On peut observer sur la Figure 3.3, que, d’une part, il y a peu de différence entre la
variation temporelle de la température pour les deux volumes différents dans le méme type
de contenant. D’autre part, I'élévation de température obtenue entre les deux types de
contenant est significativement différente et de I'ordre d’un facteur 2. Cela peut s’expliquer
par la différence de géométrie de la microcuvette et du faisceau laser parce que la surface
rectangulaire de I"’échantillon dans la microcuvette n’est pas illuminée d’une fagon uniforme
par le faisceau laser de sections circulaires.

3.1.A.g. Le laser

Pour le montage de photothermie et pour activer I'effet photothermique des échantillons,
une diode laser continue de 808 nm (CNI laser, FC-808nm-3W-19012032) a puissance réglable
jusqu’a 3 W est utilisée avec une fibre optique de diamétre de coeur de 400 um et d’ouverture
numérique (ou NA numerical aperture) de 0.22 pour la redirection du faisceau. La diode laser
a été choisie de facon a ce que la longueur d’onde se situe dans la « fenétre optique » des
tissus biologiques.

La distance entre I’échantillon contenu dans un microtube et le laser est de 2.35 cm, avec
un faisceau laser de 0.5 cm de diametre a la surface de I’échantillon. Ces valeurs ont été fixées
et verrouillées grace a un support mécanique que j'ai congu et construit par impression 3D,
qui contraint les degrés de liberté de la fibre ainsi que de I’échantillon et assure ainsi une
illumination reproductible des échantillons.

Figure 3.4. Schéma général du support utilisé et de la géométrie utilisée dans le montage expérimental. (A)
Présentation schématique des éléments et de la configuration expérimentale. La caméra thermographique
enregistre la température de la paroi latérale du microtube. (B) Photographe du support avec microtube.

Le controle de la puissance laser a été un point trés important pour pouvoir comparer
guantitativement les augmentations de température. En effet, comme le montrent les
équations théoriques du Chapitre 1 Partie 1ll.2, I'élévation de température obtenue est
directement proportionnelle a la fluence du laser. Ainsi, pour des caractérisations et des
comparaisons fiables, il est nécessaire d’effectuer les mesures de température avec les mémes
conditions d’illumination. Pour ce faire, la puissance laser a été mesurée préalablement grace
a un puissance-meétre (Optical Power Meter PM400K5 Thorlabs) juste aprés la fibre. Le
puissance-metre permet d’évaluer la fluence avec une précision de 100 uW. La puissance par
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unité de surface est calculée en divisant la valeur obtenue avec le puissance-metre par le
diametre du faisceau du laser tel que :

La puissance du laser a été fixée a 1 W.cm™ pour toute la suite des expérimentations
présentée dans cette thése. La puissance laser va influencer la hausse de température
obtenue. Plus la puissance sera haute, plus I'augmentation de température sera grande en
amplitude. De plus, il est important de trouver un équilibre entre I'efficacité de |'activation
des agents thérapeutiques et la sécurité pour les tissus sains. Une augmentation excessive de
la puissance pourrait entrainer des effets indésirables sur les tissus biologiques par un
chauffage non spécifique.

3.I.A.h. Lacaméra infrarouge

La caméra infrarouge fournit une séquence de cartes de température comme illustrée
dans la Figure 3.5. L'extraction de la température a été faite avec le logiciel constructeur,
ResearchIR. Une température est associée a chaque pixel de I'image. Pour obtenir une
température moyenne, il est possible grace a ce logiciel de construire une région d’intérét
(Region of Interest ROI). Cette derniere permet de calculer la température moyenne dans la
zone sélectionnée sur chaque image de la séquence. Avec l'analyse des différentes cartes
obtenues en fonction de temps, on obtient la courbe de température en fonction du temps.
Le ROI a été placé autour du point chaud de fagon a englober un disque d’environ 3.6 mm de
diametre (10 pixels de diamétre). Son ajustement spatial est réalisé manuellement et est basé
sur la distribution de la température autour du point chaud visualisée avec I'échelle de
couleurs d’affichage. La région d’intérét reste fixe sur I'image durant toute la procédure de
post-traitement. La température obtenue est la moyenne des températures de chaque pixel
a l'intérieur de cette région d’intérét. Pour toutes les études par caméra infrarouge dans ce
manuscrit, la température sera associée a cette moyenne de température sur le ROI.

as

600s ‘;,,,x_'=i300s“ T=1200s |

Température (°C)

" " " s s
o 200 400 600 800 1000 1200
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Figure 3.5. Carte de température obtenue par la caméra thermique a différent moment de I'acquisition. Ici,
un exemple de chauffe d’une solution de nigrosine a A=1cm™.

L’élévation de la température a été enregistrée a la fréquence de 30 Hz (30 images par
seconde) ce qui nous permet de nous affranchir des quelques pertes d’'images qui peuvent
subvenir lors de I'enregistrement des données tout en maintenant un bon échantillonnage
temporel. La caméra infrarouge est située a 40 cm de la solution. Cela correspond a la distance
minimale a laquelle la caméra peut effectuer une mise au point. La résolution de la caméra
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est de 320x240 pixels. Donc le contenant se trouve sur une région de 68 pixels. Les
températures mesurées attendues sont [30 ; 90] °C, qui correspond a la plage spectrale [7.98
;9.56] um déterminée par la loi de Wien (Equation 1.7), et se situe bien dans la gamme
mesurable ([7.5 ;13] um) par la caméra infrarouge. L'émissivité de la caméra thermique (cf.
Chapitre 1 partie 11l.1) est paramétrée en fonction du solvant utilisé (solution aqueuse). Elle
est donc fixée a 0.95, ce qui correspond a I'émissivité de I'eau.

3.1.A.i. Mesure de température

La mesure de température est faite sur le microtube contenant une solution d’absorbeur
optique de volume fixé a 200 uL et illuminé par le dessus. Le microtube est inséré dans le
support. Le support est en contact uniquement avec la partie supérieure du microtube
indiquée par la zone rouge dans la Figure 3.4.b, afin de réduire le transfert de chaleur vers
d’autres éléments du systeme. Le systéme est isolé de la lumiére et des sources de chaleur
extérieure par I’enceinte noire en aluminium. Les mesures ont été effectuées dans une piece
a température et des conditions d’humidité ambiante.

Aprés avoir enregistré les séquences des cartographies thermiques avec la caméra, la
température de I’échantillon est calculée en fonction du temps, c’est-a-dire le temps a partir
du début de I'enregistrement. Cela signifie que chaque image du film est associée a un temps
et une température. On obtient alors un tableau de valeurs que I'on peut présenter sur un

graphique de température en fonction du temps (Figure 3.6).
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Figure 3.6. Graphique de la température en fonction du temps enregistrée pour un échantillon de nigrosine
a A=1 cm™. Le laser est allumé (heating), puis éteint au bout de 10 min. On laisse ensuite refroidir la
solution pendant 10 min (cooling).
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Sur le graphique de la Figure 3.6, nous pouvons observer une augmentation de
température jusqu’a ce que celle-ci atteigne un palier.

Pour la comparaison d’absorbeurs optiques et afin d’estimer la capacité de chauffe d’un
échantillon, il est plus commode de s’affranchir de la température initiale de I’échantillon.
Ainsi, nous étudions I'incrément de température, soit la différence entre la température
initiale mesurée au temps relatif égal a zéro (ou le minimum de la température lors de la
mesure). Nous obtenons ainsi la grandeur AT en fonction du temps comme illustrée sur la
Figure 3.7.
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Figure 3.7.  Graphique de la différence de température en fonction du temps enregistrée pour un échantillon
de nigrosine a p1o™=1cm . On observe que les Equations 3.2 théoriques de la photothermie modélisent
bien les données expérimentales obtenues et cela pour les deux phases de la courbe.

Grace aux valeurs expérimentales mesurées, il a été possible de vérifier que nos mesures
peuvent étre ajustées par des fonctions exponentielles compatibles avec le modéle théorique
énoncé par Wang [6]. Un ajustement obtenu avec la fonction « Isqcurvefit » (MATLAB et
Optimization Toolbox Release 2019b, The MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts, United
States.) et I'expression analytique nous a permis d’extraire différents parameétres de la loi
exponentielle. Les lois exponentielles rappelées a la Figure 3.7 permettent de caractériser et
d’étudier les phénomenes de photothermie dans les solutions d’absorbeurs optique. Ainsi, il
est possible de décrire I'élévation de température (heating), mais aussi le refroidissement
(cooling) de la solution en fonction du temps. On peut extraire (ATmax) qui correspond a la
différence de température maximale pouvant étre obtenue et équivalant a une valeur seuil
pour le temps relatif tendant vers l'infini dans la phase de chauffe. Ce parametre est
dépendant d’apres I'Equation 1.26, notamment, de I'absorbance du milieu qui peut étre

déterminé par la photoacoustique Ept - p, ,I’extinction pfs et par le  qui est I'efficacité
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photothermique qui est intrinseque a I'absorbeur (la particule) utilisé. Le coefficient t, quant
a lui, désigne la constante de temps de croissance T montant OU de décroissance T descendant des
fonctions exponentielles décrites dans les Equations 1.22 et 1.23, respectivement. Le
coefficient T montant traduit la cinétique de I’élévation de chaleur et correspond au temps
nécessaire pour que la solution atteigne un AT égal a 63% de ATmax. Ce dernier parameétre est
essentiellement dépendant de h, le coefficient de transfert de chaleur (W.m2.K%).
Contrairement a ce que prédit la théorie, les T obtenus a partir des données expérimentales
lors de I'élévation de température et lors du refroidissement sont différents comme présentés

dans la Figure 3.8.
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Figure 3.8. Comparaison des ¢ descendant €N fonction 7 montant des tobtenus sur les mesures de nigrosine. La
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courbe rouge y=x représente la tendance théorique décrite dans la littérature telle que 7 montant/

descendant= 1.

Il apparait dans la Figure 3.8 que les Tmontant SONt inférieurs aux Tdescendant. Cela signifie que
le cooling (refroidissement) est plus lent que la chauffe induite par le laser. Pour rappel :

meau Cp,eau (3 3)
T=—"—+ :
hS;

1

M0, Cpoe L@ Masse (en g) du solvant (ici on considere de I'eau) et la capacité thermique
massique (W.m2.K1), respectivement. h est le coefficient de transfert thermique qui est un
coefficient quantifiant le flux d'énergie traversant un milieu, par unité de surface et S la
surface d’échange thermique entre le systéme et I'extérieur (m?).

Pour I'étude des propriétés thermiques des échantillons, un temps d’exposition suffisant
est nécessaire. En effet, I'élévation de température atteint un maximum au bout d’'un temps
donné, du fait de I'établissement d’un équilibre thermique. Pour estimer les parameétres des

lois exponentielles de maniére fiable, I'ajustement des courbes doit étre proche de ATmax, ce
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qui signifie que I'équilibre thermique doit étre atteint pour obtenir une estimation précise de
ATmax et des autres parametres. En nous basant sur la dynamique de chauffe pour la solution
de calibration (la nigrosine), nous avons choisi un temps d’exposition au laser de 10 min, ce
qui correspond a 96% du maximum de la température pouvant étre atteinte pour cette
solution.

Pour s’assurer de la robustesse de I'estimation de la température de nos échantillons a
I'aide de notre dispositif expérimental, une étude de répétabilité a été effectuée. Nous avons
calculé la moyenne et I'écart type sur 10 mesures réalisées avec une solution de nigrosine
d’absorbance égale a A=1cm™ a une méme puissance laser de 1 W.cm™. Nous avons effectué
la mesure d’élévation de température pendant 10 min et répété 10 fois de suite cette mesure
sur 10 échantillons de 200 pL d’'une méme solution de nigrosine. On calcule alors la moyenne

et I'écart type comme illustré sur la Figure 3.9.
| | | I |
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Figure 3.9. Graphique de la moyenne et écart type de la modification de la température d’une solution de
nigrosine a A=1 cm* en fonction du temps (calculs faits sur 10 acquisitions de nigrosine).

L’écart type sur la moyenne ou I'écart type relatif est trés faible, de I'ordre de 2%. Celui-ci
reste négligeable par rapport aux différences de températures mesurées. Ces résultats nous
permettent d’affirmer la répétabilité de la mesure pour une série de 10 expériences d’affilée.

Comme nous avons pu le voir précédemment, I'absorption joue un role majeur dans
I'augmentation de température. Les mesures de ATmax ont été effectuées par la méthode
précédente pour différentes valeurs d’absorption PA de [|'échantillon mesuré pas
spectroscopie PA. Ainsi, nous avons obtenu I'élévation de température maximum d’un
ensemble d’échantillons de nigrosine d’absorption PA de [0.15 ;0.2 ;0.4 ;0.6 ;0.8 ;1] cm™.
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Figure 3.10. Graphique de la différence de température ATmax en fonction de I'absorption p1oP* d’une
solution de nigrosine. L’ajustement (courbe bleue) aux données expérimentales est obtenu grace a
I’Equation 1.26 détaillée dans le Chapitre 1.

Le régime de chauffe est décrit par I'Equation (1.25). On atteint le régime permanent dans
la phase de chauffe en faisant tendre t—> o ce qui signifie que I'on considere un temps
d’illumination infinie, la différence de température s’écrit alors ATmax qui représente
I'augmentation de température maximum atteinte par I’échantillon.

On obtient alors une température d’équilibre telle que :

Ept - pq
WET - In (10) - h-S;

Amax = lim Ar(0) = 10) - S+ (11— 1076°%) (3.4)

Que I'on peut simplifier :
n-1(0)- (1 —1044%) . s
h-S;

Armax = EL%AT@) = (3.5)

Si I'on veut exprimer I'’équation en fonction du coefficient d’absorption photoacoustique
égal a o™, alors on remplace :

ube
uig' = = (3.6)
_A.HPA
77'1(0)-<1—10 0 1")-5

3.7)

Armax = !imwAT(t) = n-S.
i

Cette température d’équilibre peut donc étre exprimée en fonction de I'absorption uf3
uniguement. La courbe théorique est obtenue par I'algorithme d’ajustement de courbe
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« Isgcurvefit » (MATLAB et Optimization Toolbox Release 2019b, The MathWorks, Inc., Natick,
Massachusetts, United States). On obtient donc deux parametres que sont le chemin optique

L qui est une composante liée au systéme (ou a I'atténuation si la profondeur de pénétration
1(0)-Sm

4

optique est plus faible que la hauteur de liquide) et le parameétre P = qui correspond au

ATmax pouvant théoriquement étre atteint pour une solution d’absorbance infinie. Ces deux
parametres nous permettent de construire la courbe théorique (en bleu sur la Figure 3.10).
Cette équation nous renseigne sur le fait que, de par sa forme mathématique, il existe une
absorption ou extinction pour laquelle on atteint une différence de température maximale.
Cela signifie deux choses : premierement, qu’il existe une notion de rendement maximum en
fonction de la concentration de I'absorbeur optique si on relie I'absorption et la concentration
via la loi de Beer-Lambert. Deuxiemement, si on mesure I'absorption d’une solution par une
caractérisation photoacoustique ou extinction en UV-Visible, il est possible de déterminer
théoriquement I'augmentation de température pour cette solution pour d’autres valeurs
d’absorption ou d’extinction du méme échantillon a partir de la caractérisation initiale.

3.1LAj. L’étalonnage

Le systeme n’étant pas isolé thermiquement du milieu ambiant, il existe des échanges de
température avec ce milieu. Cela signifie que la température extérieure a une influence sur la
mesure de I'élévation de température. En effet, comme on peut le voir dans la Figure 3.11
pour une méme solution a absorption équivalente, I’élévation de température ATmax dépend
de la journée d’expérimentation. En effet, les conditions d’expérimentation sont fortement
influencées par les parameétres de la salle de manipulation : a savoir, la température de la
piece et I'humidité de la piece qui sont deux parametres difficilement contrdélables. Dans cette
hypothése, une solution étalon a été proposée dans le but d’éliminer tout biais venant du
milieu extérieur pour la comparaison de différents échantillons.

Une autre solution possible aurait été de confectionner une enceinte avec une
température contrélée. Un systeme basé sur I'effet Peltier[7] pour asservir la température du
milieu englobant la totalité du systéme aurait pu étre imaginé. Cette solution est adoptée dans
plusieurs systemes de PTT. Elle n’a pas été retenue dans notre montage en raison des colts
associés, de la complexité de la mise en ceuvre, et I'investissement en temps que représente
la mise en place technique d’une enceinte régulée en température. Ainsi, pour remédier au
probleme, j'ai proposé une solution de calibration. En posant les hypothéses que pour une
méme solution le coefficient n, le coefficient d’atténuation pu2, le volume de la solution et la
longueur de pénétration de la lumiére L sont constant quelles que soit les conditions
expérimentales, il existe un coefficient uniguement multiplicatif entre les Armax obtenus entre
deux jours différents. En reprenant I’'Equation (3.5), le coefficient ne va dépendre que de 1(0),
de h et du rapport des aires. Comme on se place dans les mémes conditions
d’expérimentations pour I(0) et les aires, la variabilité des mesures est due aux différences de
coefficient de transfert thermique h, seulement.

Une solution de calibration (la nigrosine) dite « étalon » a été choisie arbitrairement le
25/03/22. On distinguera alors la solution de calibration qui est la solution mesurée a chaque
nouvelle session d’expérimentation et la solution « étalon » qui est la solution sur laquelle je
base toutes mes comparaisons. Il suffit alors d’appliquer a chaque échantillon le ratio de la
mesure de température de la solution de calibration du batch considéré AT, avec la mesure
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de la solution de calibration étalon ATgtalon pour obtenir des mesures relatives et comparables
sur une méme référence :

ATcalib

Coef feauip = Moo (3.8)
étalon

30 I I I I 1 I I I I

N
13,
T

N
o
I

Nigrosin 31/03/227

Nigrosin 04/02/22

- - Lissage avec coefficient
X Données expérimentales
- Lissage des données expérimentales

A Temperature max (°C)
) o
1

1 1 | 1 | 1 1 1

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4 1.6 1.8 2

H10™* (cm™) 3 808nm

Figure 3.11. Comparaison de ATmax en fonction de différentes absorbances de nigrosine. Le jour de mesure
et les parametres de la salle (température, humidité) sont différents. Aprés application du coefficient,
tous les échantillons a méme absorption photoacoustique sont comparables.

D’apreés la Figure 3.11, aprés I'application du Coeff.aip les différentes solutions de calibration
sont comparables entre elles de maniére relative, car nous retrouvons la méme élévation de
température pour la méme solution de nigrosine prise a différentes journées a 1.3°C pres.
Cette calibration, a effectuer avant chaque expérimentation, nous assure que notre mesure
est indépendante de I’lhumidité et de la température du milieu ambiant. Cet outil nous permet

donc de pouvoir comparer des solutions plus complexes entre elles et provenant de différents
lots a des jours différents.
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3.1l. Etude du coefficient de conversion lumiére-chaleur

3.ILLA.  Théorie de I'efficacité thermique

La génération de chaleur a partir des nanoparticules chauffantes implique non seulement
I'absorption des photons incidents, mais également la conversion de I'énergie des photons en
énergie thermique ainsi que le transfert de chaleur a partir de ces nanoparticules. On rappelle
gue I'Equation (1.29) qui indique que le coefficient de conversion de la lumiére en chaleur se
détermine grace a une mesure de photoacoustique (H10™) et une mesure de spectroscopie
UV-Vis (ud§H). Lutilisation d’une solution de référence permet de déterminer ce coefficient
de conversion lumiere en chaleur en s’affranchissant de la contrainte des différents
coefficients thermodynamiques (h le coefficient de transfert thermique) et géométriques (S
et Si qui sont les surfaces d’illumination et d’échange thermodynamique définies dans le
Chapitre 1, Partie V.B).

D’aprés I'Equation (3.5), on peut comparer le coefficient de conversion lumiére-chaleur n
de notre échantillon (que I'on notera n) avec celui de notre milieu de référence (que I'on
notera Nresérence). ON sait que le coefficient de conversion lumiére-chaleur de la nigrosine est
de 100%, car c’est une solution moléculaire non diffusante et non fluorescente (cf. chapitre 1
Partie 1ll.C). De plus, ce coefficient de 1 a été vérifié expérimentalement par I'équipe
d’Agnieszka Pasciak et du Professeur Artur Bednarkiewicz par leur systeme de photothermie
[4,7]. On obtient directement une estimation du coefficient de conversion lumiére-chaleur
relative a notre référence en faisant le ratio des Atpax -

_,,att échantillon
1(0) (1 — 10746 ok
Armax échantitlon _ h-S;
- attréférence

Armax référence ](0) (1 — 10 M0

S-n

(3.10)
L) S Nréférence

RS,

On suppose que le h, I(0) sont égaux et le méme ratio de surface, car on utilise le méme
solvant, on a la méme illumination et on utilise le méme volume. nreférence €St égale a 1, car la
solution de nigrosine transforme toute I'énergie optique absorbée en chaleur et elle est non
diffusante donc p1o™ =p10°t. Il nous reste alors :

1 — 10_uz115t echantlllon.L .

A . .

Tmax échantillon __ 3.11

A o - att référence ( : )
Tmax référence (1 — 10" *10 'L)

Et
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1— 100

att échantillon
Armax référence (1 — 10 M0 'L)

att référence
-L
ATmax échantillon ( )

Néchantillon =

(3.12)

On peut donc trouver le coefficient de conversion lumiere-chaleur par rapport a la
référence. Ici, cette détermination du coefficient de conversion lumiere-chaleur nous permet
de nous affranchir de la mesure d’absorption effectuée avec la photoacoustique développée
dans le chapitre 2, de la détermination du coefficient de transfert de chaleur h et du rapport
des aires (Si). En contrepartie, des mesures de photothermie sont nécessaires pour obtenir le
ratio des différences de température ainsi que des mesures de spectrométrie UV-visible.

Si on reprend I'Equation (3.12) et qu’on regarde le régime asymptotique des fortes
atténuations ou L. p10®"-> oo, on peut obtenir directement le coefficient n tel que :

A . .
_ . att\ _ “Tmax échantillon
Néchantillon = altltm n(uio ) = (3.13)
ulO —00

4 Tmax référence

On obtient une méthode simple pour définir le coefficient de conversion lumiére-chaleur
en tracant ATmax mesuré pour le méme échantillon a des coefficients d’atténuation pio®*
croissants en augmentant la concentration. En se plagant dans le régime ol I'on atteint le
palier des ATmax, c-a-d quand les atténuations sont suffisamment grandes, on peut déduire le
coefficient n de I"échantillon. Cette méthode est, cependant, purement mathématique et
nécessite quelques précautions. En effet, la longueur de pénétration de la lumiéere ne doit pas
étre modifiée, ce qui est néanmoins possible avec de grandes atténuations. Cette longueur de
pénétration est soit directement limitée par la dimension physique de la cuvette, soit par
1/u10°™. Il est donc préférable d’utiliser les ajustements mathématiques plutét que
directement des mesures expérimentales en régime de forte atténuation.

3.1.LB.  Etude de nanoparticules « simples » et connues avec le montage

Afin de valider le montage proposé, nous avons mené une étude comparative de
I'efficacité thermique de ce montage avec celle mesurée par le montage de Pasciak et son
équipe [3]. Pour cela, nous avons testé trois types de nanoparticules a quatre concentrations
différentes ainsi que la nigrosine qui servira de référence de notre étude. Toutes les dilutions
sont dans de I'eau distillée. Les mesures sur le montage de Pasciak [8] ont été effectuées avec
de la nigrosine a deux concentrations différentes, tandis que pour le montage proposé dans
cette thése, nous avons réalisé une étude compléte avec des mesures d'absorption UV-Visible,
de photoacoustique et de photothermie sur toutes les nanoparticules.
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Les échantillons choisis pour cette étude comprenaient :

La nigrosine en tant que référence décrite dans le Chapitre 1 Partie IlI.C.

Des nanoparticules d'Ag,S qui sont des nanocristaux de sulfure d'argent
synthétisés par I'’équipe du Professeur Corinne Chaneac a Sorbonne Université et
revétue d'acide 11-mercaptoundécanoique (11-MUA) qui modifie la surface des
nanoparticules pour faciliter leur dispersion dans |'eau. Ces Ag2S de 5 nm de
diameétre environ sont intéressantes pour leur utilisation dans la technique de
nanothermomeétrie, car leurs propriétés de luminescence dans la seconde fenétre
de transparence des tissus biologiques (NIR2, autour de 1200 nm) dépendent de
la température. Ces nanoparticules sont également intéressantes pour leur effet
photothermique dans le proche infrarouge. Elles présentent également une
bonne résistance au photoblanchiment et une bonne internalisation cellulaire, et
sont étudiées comme nanothermometres intracellulaires aux laboratoires MSC et
Laboratoire de Chimie de la Matiere Condensée de Paris (LCMCP) [9].

Des Iron Oxide NanoFlower (IONF), une nanoparticule multicoeur monocristalline
en forme de fleur de maghémite (y-Fe203), ont été initialement congues par
I’équipe des Stéphane Roux et Rana Bazzi a Besangon (Utinam, Université de
Franche-Comté) pour une hyperthermie activée par champ magnétique alternatif.
Ces nanofleurs d’une vingtaine de nanometres de diamétre présentent aussi un
coefficient d’absorption élevé dans le proche infrarouge (NIR) qui peut étre trés
intéressant pour la thérapie photothermique (PTT) de tumeurs solides comme I'a
montré Alba Nicolas Boluda dans sa these réalisée au MSC [10,11].

Des Gold Iron Oxide NanoFlower (GIONF) une nanofleur de maghémite (y-Fe203-
Au) comme précédemment, mais cette fois-ci décorées de nanoparticules d'or
ultrafines. L'ajout d’or a pour but d’augmenter I'efficacité de conversion
thermique par rapport aux IONF [10,11]. Alba Nicolas Boluda dans sa these au
laboratoire MSC a montré que ces agents photothermiques ciblaient
préférentiellement les fibroblastes des tumeurs et permettait de ramollir les
tumeurs, ce qui les rend plus permissives aux chimiothérapies.
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Figure 3.12. Représentation schématique et image en microscopie €lectronique en transmission (TEM) des
différentes nanoparticules utilisées.

Les nanoparticules utilisées dans cette étude sont actuellement en cours d'étude dans le
laboratoire MSC. Elles ont été étudiées par I'équipe de Pasciak en Pologne pour déterminer
leur taux de conversion lumiere-chaleur[3].

En parallele, nous avons effectué des mesures d’absorption photoacoustique pour
déterminer le spectre d’absorption des solutions meres, des mesures de coefficients
d’extinction par spectroscopie UV-Vis et enfin des mesures de chauffage sous laser pour
qguantifier les propriétés photothermiques d’échantillons d’absorption photoacoustique et
de coefficient d’extinction connue. Le Tableau 3.1 résume les différentes concentrations en
nanoparticules, I'absorption photoacoustique et le coefficient d'extinction obtenus pour
chaque concentration. Ces valeurs d'absorption ont été sélectionnées en tenant compte de
la sensibilité des différents montages de mesure d'absorption et de la quantité
d'échantillons disponible.

La premiere étude consiste en une mesure de spectroscopie UV-Visible effectuée sur un
intervalle de longueur d’onde compris entre 600 et 1000 nm a température ambiante. Cette
mesure a été réalisée a l'aide d'un spectrométre (VWR Spectrophotomeétre visible, PV4
Allemagne) en utilisant des semi-micro cuvettes (VWR Cuvettes PS semi-micro Allemagne).
Cette mesure permet de déterminer le spectre d’atténuation. Ce spectre permet de s’assurer
gue le comportement spectral a la forme attendue. Par ailleurs, la comparaison au spectre
d’absorption, déterminé en utilisant la mesure photoacoustique, permet d’estimer la part de
diffusion optique dans I'atténuation.
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La seconde étude concerne la mesure de photoacoustique décrite dans le chapitre 2. Pour
rappel, quatre tubes différents ont été utilisés et ont été illuminés simultanément. Un volume
de 65 pL d’échantillon a été injecté dans chaque tube. Aprés chaque mesure, les tubes ont été
nettoyés en chassant les échantillons avec de I'air puis de I'eau. Une mesure de I'eau avant et
apres l'introduction des échantillons a été effectuée pour s’assurer qu’il n’y avait pas eu une
éventuelle contamination des tubes aprés ringage. Un laser pulsé de fréquence 20 Hz est
utilisé pour nous assurer des conditions de confinement développé dans le Chapitre 1 Partie
IV.1. Une fluence de 2.5mJ.cm™ (en sortie du laser) a été utilisée afin de s’assurer qu’il n’y
avait pas de dégradation de I’échantillon due a la puissance lumineuse. Les tubes ont été
illuminés dans un intervalle de longueur d’onde de 680 a 970 nm par pas de 10 nm. La
calibration a été effectuée avec une solution de sulfate de cuivre et réalisée au début, au
milieu et a la fin de I'expérience. La température de mesure a été fixée a 25°C et controlée
grace a un bain thermostaté (Grant Instrument T100-P5 Cambridge). Le spectre d’absorption
obtenu a été calculé a partir de la médiane des données des quatre tubes. Pour I'évaluation
de I'erreur de mesure, nous avons utilisé I'écart absolu médian MAD, défini comme suit :

MAD(X) = 1.4826 - médiane(|X — médiane(X)|) (3.14)

Le facteur d'échelle garantit que la valeur de MAD est comparable a la valeur de I'écart
type si les valeurs X sont normalement distribuées. Cette mesure va permettre, en relation
avec la mesure UV-visible, de déterminer I'efficacité thermique en photothermie.

La troisieme étude concerne la mesure photothermique. Le montage utilisé est celui décrit
dans la partie Il. La mesure a été réalisée pendant 20 minutes, soit 10 minutes de chauffe et
10 minutes de refroidissement. Un volume de 200 pL a été utilisé dans un Eppendorf de 0.5
ml. La puissance d’exposition du laser a été de 1W. cm. Les données sont enregistrées par la
caméra IR a 30 Hz et d’émissivité 0.95. Tout le lot a été mesuré sur la méme journée pour
garder une méme temporalité et garder le plus possible les mémes conditions expérimentales
(notamment I'humidité ambiante de I'air). Nous avons comparé nos résultats avec ceux
présentés dans l'article de Pasciak [3] dans le but de valider I'évaluation du coefficient de
conversion lumiere-chaleur présenté dans le chapitre 1 Partie V.B. Dans |'étude polonaise ce
coefficient est nommé internal light-to-heat conversion efficiency (iHCE). La détermination de
I'iHCE s’effectue selon le modele de Wang [6] et est déterminée en utilisant le profil de chauffe
en utilisant cette équation :

ATTnax *Meqy * Cp,eau

iHCE = D
T - (1—1046"L)

(3.15)
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Concentration Extinction a 809 Absorption PA a
(g/ml) nm (cm™) 809 nm (cm™)
0.0346
Nigrosine (1)*
0.0173
0.0866 0.993 0.9261
0.0693 0.744 0.6823
Nigrosine (2)*
0.0433 0.494
0.0216 0.243
0.2058 0.297 0.2437
0.4117 0.536 0.5012
Ag2S
0.8234 1.139 0.9625
1.235 1.7213 141
0.7290 0.254 0.2268
1.4550 0.568 0.4822
IONF
2.3280 0.913 0.7877
2.91 1.144 0.9669
0.618 0.314 0.2228
1.239 0.598 0.4421
GIONF
1.98 1.012 0.7418
2.475 1.256 0.9167

Tableau 2.1 Tableau récapitulatif des concentrations et mesures optiques a 809 nm des différents
échantillons étudiés
* La nigrosine 1 et 2 provient de deux séries de mesure différente.
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3.1ll. Résultats

3.llLA. Mesure du coefficient de conversion lumiére chaleur par des
expériences couplées de spectroscopies photoacoustiques et UV-Vis.

Les mesures d’absorption effectuée avec la technique photoacoustique et les mesures de
I’extinction avec le spectrometre UV-Visible ont été comparées entre elles, notamment en
étudiant dans un premier temps le spectre optique sur toute la gamme. Dans la Figure 3.13,
le spectre photoacoustique est mesuré avec une seule injection a une fluence de 2.5 mJ.cm™
en sortie de laser et calculé grace a la médiane et I’écart absolu médian sur les 4 tubes. En
tracant sur la méme figure les mesures photoacoustiques et UV-Visible, on obtient deux
spectres pouvant étre comparés comme dans la figure suivante :

Ag2S Photoacoustique
2| —Ag2S UV-Visible

o - - - -

o - [X) B o =3
1 I 1 I I TT
1 1 1 1 1 1

=)

o
T
1

Evaluation absorption/extinction (cm'1)

g
B
T
1

1 1 | | 1 -I
700 750 800 850 900 950
Longueur d'onde (nm)

o
)
T

Figure 3.13. Spectre UV-visible et photoacoustique des Ag2S en suspension dans l'eau a
[Ag2S] =1.235 g.ml*.

On observe une différence d’amplitude entre les deux spectres que I'on peut attribuer
a la diffusion optique et a la fluorescence des particules (qui rentre en compétition avec la
conversion de I'énergie absorbée en chaleur). La forme générale des spectres PA de tous les
échantillons considérés est comme pour le cas des Ag,S tres similaire a ceux de I'UV visible.
Pour les mesures PA effectué au-dela de 950nm, on commence a observer une différence de
forme du spectre. Cela peut s’expliquer par la limite de détection de notre montage
expérimental PA.
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Pour caractériser les différents échantillons, on réalise les mesures a longueur d’onde fixe.
Pour notre caractérisation, nous étudions le rapport a 808nm, la longueur d’onde d’émission
du laser utilisé en photothermie. L'étude du spectre complet peut étre intéressante pour
étudier le comportement d'un échantillon suivant plusieurs longueurs d’onde,
particulierement quand I’échantillon présente un pic d’absorption. Comme vu dans I’'Equation
(1.29), le coefficient de conversion lumiére-chaleur peut étre défini par le rapport entre
I’extinction UV-visible, 'absorption que I'on mesure avec notre spectrométre PA. On rappelle
I’'Equation (1.29) ci-dessous :

Ha,10

- Ept - —————
1= 2P T I (10)

(3.16)

Pour la détermination de n on fixera notre longueur d’onde a 808nm. Pour I'UV-Visible, la
longueur d’onde de mesure expérimentale la plus proche est 810nm et pour la PA la longueur
d’onde le plus proche est de 809 nm. Ces deux mesures seront utilisées pour calculer n. On
résumera les efficacités obtenues ainsi que les efficacités par I'équipe polonaise dans le
tableau 3.2.

Nous avons déterminé avec seulement les mesures PA/UV-visible des différentes
nanoparticules un coefficient de conversion lumiére-chaleur du méme ordre de grandeur que
les iIHCE obtenus par I'équipe polonaise exceptés pour les IONF qui s’avere étre légerement
en dessous. Cela montre une alternative a la détermination du coefficient de conversion
lumiere-chaleur. Cette méthode nécessite un montage spectrométrique photoacoustique a la
place d’'un montage photothermique. La détermination du coefficient passe d’une étude
thermique et optique a une étude purement optique. Il convient cependant a noter que
I'illumination photoacoustique est de nature impulsionnelle et que des phénomeénes
photophysiques transitoires peuvent étre en jeu alors que l'illumination pour la PTT peut étre
considérée comme stationnaire. Les différences sont a prendre en compte dans I'analyse des
résultats.

3.1ll.B. Mesure du coefficient de conversion lumiére chaleur a partir de
I'expérience de photothermie et du spectre UV-Vis

Pour la méthode utilisant la photothermie et le spectre UV-Visible. On mesure, tout
d’abord, I’évolution de température en fonction du temps comme décrit dans le Chapitre 3
Partie I.A.i. La Figure 3.14 illustre cette mesure. Aprés ajustement exponentiel, on extrait la
température maximum Armax qui permet de calculer n pour chaque concentration ou
absorption avec I'Equation (3.12) que I'on rappelle ci-dessous :

att référence
1-107¥% " ")

ATmax échantillon (
Néchantillon = '

_,att échantillon
ATmax référence (1 — 107 H10 L)

(3.12)

L'idée est d’utiliser la nigrosine en tant que référence pour pouvoir comparer le
coefficient de conversion lumiére-chaleur de cette derniere avec les échantillons étudiés et
de nous affranchir des différentes surfaces (S et Si) et du coefficient de transfert thermique
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(h) comme illustré dans I'Equation (3.10). Aprés avoir mesuré les pio®™ avec la spectrométrie
UV-visible et les Atmax avec le montage photothermique en mesurant |'évolution de la
température en fonction du temps, il reste a déterminer les longueurs L et a vérifier que
I'Equation 3.12 peut étre utilisée, c'est-a-dire s'assurer expérimentalement que I'efficacité
photothermique de notre référence est de 1.
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Figure 3.14. Mesures de la température pour la solution aqueuse Ag2S a [Ag2S] =1.235 g.ml! et la solution
de référence a [nigrosine] = 0.0866 g. ml't exposé a une illumination laser a longueur d’onde 808nm et
avec une densité surfacique de 1 W.cm™. Les courbes rouges sont les ajustements exponentiels en accord
avec les équations théoriques et calculées en fonction des données expérimentales. Les « points »
représentent le temps caractéristique de chauffes pour les Ag2S (bleu clair) et la nigrosine (violet). Les
barres d'erreur représentent 2% de I'erreur relative calculée a partir de la nigrosine cf. étude nigrosine
Chapitre 3 Partie III.C.

Dans un premier temps, avec l'aide d’Agnieska Pasciak le coefficient de conversion
lumiére-chaleur de la nigrosine a été calculé. L'étude montre qu’a différentes concentrations
gue la nigrosine présente bien une efficacité phothermique d’environ 100% (cf. Tableau 2.2).
Il est donc possible d’utiliser la nigrosine comme référence pour déterminer I'efficacité
thermique des autres échantillons.

101



ATemperature max

Dans un second temps, on effectue un autre ajustement exponentiel sur les températures
maximales ATmax en fonction de I'absorption. On observe alors un palier de température au
bout d’une certaine absorption. La longueur L est extraite des parametres de |'ajustement
exponentiel de I'Equation 3.12. et illustré dans la Figure 3.15.
On observe que la longueur L extraite varie suivant la nature des particules et leur pouvoir
diffusant (cf. tableau de I'annexe) et n’est pas conforme avec I'équation théorique qui suggére
un L représentant la dimension du contenant suivant la direction de l'illumination. On
déterminera donc les Léchantilon de chaque particule que I'on distinguera du Lreérence.
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® Nigrosine
[ ]
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Figure 3.15. Comparaison de I'augmentation de la température en fonction du o™ photoacoustique des
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solutions de Ag:S et de la nigrosine (soluté de référence pour cette étude). Les courbes représentent les
ajustements en accord avec les équations théoriques et calculées en fonction des données
expérimentales. Les L représentent le chemin parcouru par la lumiére calculé grace a ces ajustements.



3.lll.C. Mesure du coefficient de conversion lumiére chaleur a partir de
I'expérience de photothermie.

La méthode utilisant la limite quand p10®" tend vers I'infini, donne des résultats avoisinant
les 100% qui ne correspondent pas aux résultats obtenus par I'étude effectuée par Pasciak.
Cette méthode est malheureusement trés dépendante des méthodes d’ajustements des
courbes ainsi que du nombre de points de mesure et de leur distribution (concentrations
différentes). En raison de la nécessité de répéter la mesure a différentes concentrations, cette
méthode est évidemment trés couteuse en produit. De plus, cette méthode n’est pas valable
expérimentalement, car on doit se placer a des coefficients d’atténuations trés grands, ce qui
pose un probleme de pénétration de la lumiéere dans la solution. Cependant, elle peut étre
utilisée pour une estimation grossiére et/ou préliminaire du coefficient pour une comparaison
entre deux particules dont les efficacités sont tres disparates.
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Moyennen | IHCE , Moyenne nPTT
. n . n méthode , ]
Concentratio . optique 794n .| nméthode | méthod
optique exponentie .
n (g/ml) exponenti | edela
(%) (%) -
elle limite
0.0346
0.0173
Nigrosine 0.0866
0.0693
0.0433
0.0216
0.2058 82.1 102.4 %
Ag2S@MU 0.4117 93.5 83 100.8 % 103.14
85.6 % o % 101.6 % 0
A 0.8234 84.5 % 102.2% %
1.235 82.4 101 %
0.7290 89.3 90.5%
1.4550 84.9 82 93.1%
IONF 86.2 % o % 93.2% 96.75 %
2.3280 86.3 % 97.2%
291 84.5 92.1%
0.618 70.9 102.9%
1.239 73.9 86 94.2 %
72.8% o % 98.2% 98.75%
GIONF 1.98 73.3 % 973 %
2.475 73 98.5 %
Tableau 2.2 Tableau récapitulatif des coefficients de conversion lumiére-chaleur suivant les différentes

techniques utilisées.
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3.1IV. Conclusion

La validation et la caractérisation de nanoparticules comme agents photothermiques sont
trés complexes compte tenu des propriétés optiques et thermiques que doivent valider ces
agents pour prétendre étre des agents efficaces. Il n'existe pas de méthode simple et/ou
universelle pour évaluer ces propriétés ni de solution étalon permettant de comparer
n‘importe quel type de nanoparticules. Il a été montré ici, la possibilité d’'un montage
expérimental simple permettant d’étudier les propriétés thermiques de potentiel agent
photothermique. Comme mentionné auparavant, ce montage est améliorable sur 'aspect
guantitatif. De plus la solution de nigrosine a été présentée comme un bon candidat a un «
gold standard » pour comparer différentes particules susceptibles d’étre des agents pour la
photothermie par ses propriétés optiques. Le coefficient de conversion lumiere-chaleur a été
estimé par un certain nombre de chercheurs par des études thermiques. Nous avons proposé
une nouvelle méthode pour déterminer ce coefficient basé sur I'imagerie photoacoustique.
L'avantage de cette méthode est de pouvoir nous affranchir de coefficients intrinséques a la
thermodynamique complexes a déterminer.
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Chapitre 4 : _Caractérisation des agents nanoparticulaire

Dans le chapitre 4, nous présentons la caractérisation de plusieurs agents
nanoparticulaires sélectionnés pour leurs propriétés optiques entre autres comme des
déplacements de la bande plasmon vers I'infrarouge ou des couplages plasmonique et leur
potentielle pertinence pour les applications de thérapie photothermique et/ou imagerie
photoacoustique. Les échantillons présentés dans ce chapitre réunissent des nano-objets de
composition chimique, de morphologie, d’architecture et de taille différente, synthétisés par
plusieurs équipes de recherche avec lesquelles nous sommes en collaboration. Ces
échantillons de par leur structure et leurs propriétés optique et thermique correspondent a
des stratégies différentes sur le plan thérapeutique. De plus, les particules présentées dans le
tableau 4.1 sont pour la plupart issues de recherche en cours, ce qui signifie que leur
production reste difficile et/ou couteuse a réaliser. Or pour une caractérisation compléte en
utilisant toutes les méthodes proposées dans le chapitre qui précedent il est nécessaire d’avoir
un certain volume d’échantillon (typiquement de I'ordre de 4 ml d’une solution mére a un
coefficient d’absorption pa,10 = 1 cm™). Ainsi, suivant le but et la temporalité de I'étude,
certaines méthodes ne seront pas présentes sur certains échantillons présentés ci-apres, faute
de disponibilité des particules. Il est a noter que les études sur ces agents ont été menées pour
la plupart alors que les méthodes de mesures PA et PTT étaient en cours de développement.
Aussi les résultats présentés peuvent étre partiels et ne permettent pas une caractérisation
aussi fine que nous pourrions le souhaiter a posteriori. En particulier les spectres
d’atténuation sont souvent manquants alors que les spectres PA ont été mesurés.

Par ailleurs, des comportements photothermiques non attendus par la théorie présentée
dans les chapitres 1 et 2 ont été constatés. lls sont décrits ici méme si nous n’avons
actuellement pas d’explications physiques claires.
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Les différentes particules sont présentées dans le tableau 4.1 par ordre de complexité
architecturale croissante et dans I'ordre de présentation dans ce chapitre.

Nano Suprastructures Armatures
batonnet préagrégat d or Smart gel F():om lexes organométalliques
d’or P (MoFs)
(ACI;JNR) Au-QcQc // Au-AlQc | Gel@Dye@Au Au@ FesO4 NCs MIL-100(Fe)@IR775
. ZYu & C.Serre
F.Voisin & Y Xiao & I Institut des Matériaux
F.Carn Equipe MSC € Mangeney MP. Pileni Poreux de Paris, Ecole
' quip Equipe MSC ‘

Normale Supérieure

Tableau 4.1. Tableau récapitulatif des différents échantillons étudiés dans ce chapitre

4.. Etude d’un nanobatonnet d’or

4.1.A. Introduction de I'étude

Pour la premiere étude, des nanobatonnets d’or ont été analysés. Ces nanoparticules ont
été largement étudiées par la communauté scientifique. L'étude des nanobatonnets d’or en
imagerie photoacoustique est justifiée par leur intérét reconnu pour des applications
biomédicales [1,2]. De plus, l'or s’avere étre un matériau biocompatible [3]. Les
nanobatonnets d'or représentent un type de nanoparticules dont le mécanisme d'absorption
est basé sur la résonance plasmonique de surface (SPR)[4]. Les nanobatonnets présentent une
symétrie cylindrique. En comparaison a d’autres types de nanoparticules d’or, comme des
nanosphéres d’or, de simples changements dans la longueur ou le rapport d’aspect (longueur/
diameétre) des nanobatonnets d’or peuvent modifier de maniere significative les
caractéristiques d’absorption et d’extinction et déplacer la longueur d’onde de résonance et
donc le pic d’absorption dans les régions spectrales du proche infrarouge[5,6]. Pour des
nanosphéres d'or dans la gamme de taille couramment employée (4 a 40 nm), I'ordre de
grandeur de la longueur d’onde du pic d’absorption est de ~520 a 550 nm ce qui est en dehors
de la fenétre optique des tissus biologiques et ne correspond donc pas aux critéres optiques
nécessaires pour étre considérés comme des agents efficaces. En comparaison, pour de
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nanobatonnet de 10 nm de diameétre et de longueur 40 nm, le pic est déplacé autour de 800
nm. Cet ajustement par la taille est donc une propriété tres attrayante pour des applications
en PA et PTT.

4.1.B. Etude spectroscopique

Les résultats optiques ont été effectués pour l'article « Calibrated Photoacoustic
Spectrometer Based on a Conventional Imaging System for In Vitro Characterization of
Contrast Agents » présenté dans le chapitre 2. Pour rappel, I'échantillon utilisé est une
solution commerciale qui est composée de nanobatonnets d’or (GNR) citratés en dispersion
dans I'eau (10 = 2 nm de diameétre, 42 + 8 nm de longueur, concentration 35 pg/mol, Sigma-
Aldrich) avec une extinction maximale nominale a 808 nm. Le coefficient d'atténuation a été
évalué avec le spectrometre (V650, Jasco, Japon) dans la gamme de longueurs d'onde 680-
900 nm. La correction de la ligne de base (baseline) du spectrométre a été réalisée avec de
I'eau ultrapure. Pour la mesure photoacoustique, les mesures ont été réalisées a 20,7 £ 0,2 °C
et la fluence laser a été fixée a 2.5 mJ.cm pour une longueur d’onde de 730 nm. La fluence
plus faible que pour les autres composés visait a préserver la photostabilité des
nanobatonnets d'or. Nous utilisons ces résultats pour calculer I'efficacité photothermique
avec la méthode optique présentée dans le chapitre précédent.

La Figure 4.1 présente les spectres photoacoustiques uPA(A) pour la solution de nigrosine
et pour les nanobatonnets d’or et le coefficient d'atténuation pt(A) de I’échantillon mesuré
par le spectromeétre UV-visible. Pour la solution de nanobatonnet d’or, on peut observer une
grande différence entre le spectre photoacoustique et le spectre d’atténuation ce qui peut
s’expliquer par le fait que la diffusion optique est non négligeable pour ces nanobatonnets et
par une potentielle résistance thermique interfaciale au transfert de chaleur a l'interface or-
eau. Pour calculer le coefficient de conversion lumiere-chaleur, nous utilisons les valeurs
d’absorption photoacoustique et d’extinction a la longueur d’onde 811lnm et 812nm
respectivement.

109



E 1 i1 §
< =
50.5 o {05 =2

nanorod I=‘1-I
Ti_ N :[

A A 4 0
700 800 900

A (nm)

Figure 4.1. Spectres expérimentaux d'une solution de nanobatonnets d’or (GNR). Le coefficient
d’absorption uPA(A) de la solution de GNR (courbes rouges) et des solutions de nigrosine (courbes
violettes) a été mesuré une fois dans quatre tubes. Les valeurs médianes de uPA(A) ont été affichées
avec des marqueurs en forme de points et les barres d'erreur correspondent au + MAD. Le coefficient
d'atténuation pa“(A) est représenté par une ligne continue. Pour le GNR, le coefficient d'atténuation
n'était disponible que dans la plage 680 nm-900 nm. Il convient de noter que contrairement aux autres
graphiques de spectre présentés dans ce chapitre, les coefficients ici ne sont pas les coefficients
décadiques.

On obtient un coefficient de conversion lumiére-chaleur de 68,9 % en utilisant la méthode
du rapport de I'absorption et I'extinction décrite dans le Chapitre 3 Partie Ill.A. Selon Cole et
al. [7], une efficacité photothermique de 60 % est obtenue pour des AuNR de 44 nm x 13 nm.
Cette efficacité est similaire a celle observée dans cette étude en tenant compte de la
différence de dimension. En effet, il existe une tendance générale selon laquelle une taille
croissante produit une efficacité photothermique plus faible [8]. Cependant, il faut étre
vigilant, car de nombreuses études se sont penchées sur I'efficacité photothermique dans le
but de déterminer quel type de particule présente la "meilleure" performance [9-15]. Or, il
existe plusieurs mesures d'efficacité photothermique, dont les résultats divergents dans la
communauté scientifique pour des particules similaires (de méme taille et matériau) en
fonction du montage utilisé et des longueurs d'onde d’illumination [16].

4.1.C.  Etude Photothermique

Les nanoparticules d’or sont étudiées aussi dans le domaine de la recherche en thérapie
photothermique [17-19]. Pour la thérapie, elles sont utilisées pour induire une mort cellulaire
ou une déstructuration de la matrice extracellulaire par augmentation de température, mais
peuvent étre utilisées aussi pour la délivrance de principes actifs. Dans toutes ces applications,
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une optimisation des propriétés optiques et thermiques des agents de contrastes permet une
maximisation des effets thérapeutiques. De plus, il est essentiel de travailler dans la « fenétre
optique » des tissus biologiques afin de traiter uniguement la zone ciblée et ne pas affecter
de maniere irréversible les tissus sains sur le trajet optique. Les nanobaténnets correspondent
bien a tous ces criteres d’Agents photothermiques (APT).

Toutes les études en hyperthermie optique présentées dans ce chapitre seront effectuées
sur le méme montage expérimental avec le protocole décrit dans le chapitre 2. La mesure a
donc été réalisée pendant 20 minutes, soit 10 minutes de chauffe et 10 minutes de
refroidissement. Un volume de 200 uL a été utilisé dans un Eppendorf de 0.5 ml. La puissance
d’exposition du laser était de 1W.cm™. Les données sont enregistrées par la caméra IR a 30 Hz
et d’émissivité 0.95. Toute I'étude se déroule sur la méme journée pour favoriser la
comparaison des mesures entre elles.

On mesure et on compare I'élévation de température de la solution de nanobatonnets d’or
avec une solution de nigrosine au méme coefficient d’absorption a 808 nm. Nous avons, pour
I’étude photothermique présentée Figure 4.2, un coefficient d’absorption décadique de pio™
= 0.5 cm™ pour la solution de nigrosine. Pour des coefficients d’absorption pi1o™ équivalent,
on observe que la température atteinte par la solution de nanobatonnets d’or est |égérement
inférieure a celle de la nigrosine. Grace aux ajustements de courbes, il est possible de calculer
la température maximum théorique ATmax pouvant étre atteinte par I’échantillon. On obtient
un ATmax=16.68°C pour la nigrosine et ATmax=15.45°C pour les nanobatonnets d’or.

18 T T T T T
Nanobatonnet d'or
Ajustement exponentiel
16 < Nigrosine

14

-
N

-
o

A Température (°C)
[22] =]

2 1 1 1 1 1
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Figure 4.2. Comparaison de I'évolution de la température des nanobatonnets d’or et de la nigrosine

(solution de référence). Un ajustement exponentiel est effectué systématiquement sur les données

expérimentales pour extraire les différents paramétres comme le ATmax OU les 7 qui sont présentés
dans le chapitre 1 Partie VI.D.

On obtient une température atteinte inférieure a notre référence. Cependant, les
nanobatonnets d’or ont une réponse hyperthermique optique non négligeable qui est tres
intéressante pour la PTT comme vu précédemment avec I'étude PA.
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Une étude approfondie utilisant plusieurs absorptions (ou d'extinction) pourrait étre
intéressante pour calculer I'efficacité thermique via les autres méthodes présentées au
Chapitre 3 Partie II.A et pour déterminer la concentration a laquelle le palier de température
maximum est atteint. Cependant, étant donné que seulement un petit volume était disponible
et que I'étude se concentrait sur la solution mere disponible, elle ne pouvait pas s'étendre
pour une absorption plus importante.

Si I'on suppose que la longueur de pénétration L est la méme pour la solution de nigrosine
et la solution de nanobatonnet du fait de leur atténuation modérée, on peut appliquer
I’Equation (3.12). On obtient :  =ATmax®R / ATmax"870%1"€ = 92%.

Ce résultat ne correspond pas aux résultats issus de la mesure photoacoustique (68,9%).
Cette différence peut s’expliquer par le manque de précision de la méthode exponentielle et
les sur estimations obtenues au chapitre 3.

4.11. Etude d’un préagrégat d’or

4.1l.A. Introduction de I’étude

Nous avons discuté précédemment des avantages et des limites des nanosphéres d'or
pour les applications en PAl ou en photothermie et en particulier du pic d’absorption se
situant dans le domaine de la lumiére visible. Pour travailler dans la « fenétre optique » afin
de traiter des tissus en profondeur et uniquement la zone ciblée par les agents, une grande
partie des recherches se concentrent sur des nanoparticules a formes complexes [20-23]
comme les nanobéatonnets, mais qui peuvent étre difficile a synthétiser et avec une faible
photostabilité. L'utilisation de formes sphériques est une alternative qui suscite de I'intérét
par la rapidité et la simplicité de la synthése et son rendement de production a grande
échelle. Une stratégie pour déplacer le maximum d’absorption vers la premiere fenétre de
transparence des tissus biologiques est d’exploiter le phénomeéne de couplage plasmonique
entre les nanoparticules sphériques qui requiert une tres faible distance entre
nanoparticules.

L'équipe du MSC a montré que l'internalisation cellulaire de nanoparticules d’or dans les
lysosomes conduit a un phénomeéne d’agrégation spontanée entre nanoparticules qui va
induire une modification des propriétés optiques des nanosphéres d’or par couplage
plasmonique [24,25]. Toutefois, pour des particules de formes plus complexes,
I"'augmentation de I'échauffement photo-induit par agrégation peut étre moins effective voir
supprimée [26]. L'étude d’Alice Balfourier et Vladimir Mulens Arias montre qu’apres
internalisation cellulaire, les agrégats de nanosphéres obtenus dans les lysosomes sont
caractérisés par une dimension fractale tres élevée (Df de I'ordre de 2.9).

Les fractales sont des structures géométriques complexes qui peuvent étre observées dans
les agrégats de nanoparticules, c'est-a-dire des groupes de nanoparticules qui sont liées entre
elles par des forces de Van der Waals ou des forces de Coulomb. Les agrégats de
nanoparticules fractales peuvent étre formés de maniére naturelle, par exemple lorsque des
nanoparticules se déposent sur un substrat ou lorsqu'elles sont dispersées dans un milieu
liguide, ou bien de maniere artificielle, par exemple lorsqu'elles sont synthétisées de maniére
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contrblée en laboratoire. Les agrégats de nanoparticules fractales se caractérisent par une
symétrie self-similaire, c'est-a-dire que la forme de |'agrégat est similaire a elle-méme a
différentes échelles. Cette propriété est liée a la dimension fractale de I'agrégat, qui est un
indice de la complexité de sa forme. Les agrégats de nanoparticules fractales ont
généralement une dimension fractale supérieure a leur dimension géométrique, ce qui signifie
gu'ils ont une forme plus complexe que celle des agrégats de nanoparticules classiques tels
gue des sphéeres ou des ellipsoides.

Les agrégats de nanoparticules fractales peuvent étre observés a différentes échelles,
allant de quelques nanomeétres a quelques micromeétres. lls peuvent étre formés a partir de
différents types de nanoparticules, comme des nanoparticules métalliques, des
nanoparticules de semiconducteurs ou des nanoparticules organiques.

Il est important de comprendre comment ces structures se forment, en particulier si I'on
souhaite les utiliser dans des applications pratiques. Les agrégats de nanoparticules fractales
peuvent étre formés de différentes maniéres, par exemple par dépot sur un substrat, par
autoassemblage, par co-assemblage avec d'autres nanoparticules, ou encore par synthése
chimique controlée.

Les agrégats de nanoparticules fractales peuvent avoir des propriétés optiques uniques,
comme une absorption ou une émission de lumiére qui dépendent de la dimension fractale
de 'agrégat et de la nature des nanoparticules qui le constituent. Dans le cas des agrégats de
nanoparticules, les fractales peuvent étre utilisées pour modéliser leur pic d'absorption en
fonction de leur composition chimique, de leur taille et de leur forme. Les agrégats de
nanoparticules a base de métaux présentant une structure fractale haute ont une tendance a
un pic d'absorption plus large. Cela signifie qu'elles peuvent absorber efficacement une
gamme de longueurs d'onde de lumiére plus large, ce qui peut étre avantageux dans certains
cas : par exemple en photothermie. En utilisant des agrégats de nanoparticules a structure
fractale haute, on peut ainsi ajuster le pic d'absorption des nanoparticules et optimiser leur
utilisation en fonction de I'application visée[27,28].

La dimension fractale est un parameétre définissant la morphologie d’un agrégat. Ainsi, une
dimension fractale Df =3 se traduit par un agrégat trés compact comparable a une particule
sphérique, contrairement a une dimension fractale Df =1 qui correspond a des structures plus
linéaires se rapprochant d’un batonnet [29]. Il apparait donc que linternalisation de
nanosphéres individuelles ne produit pas forcément des propriétés optimales intracellulaires.
L'objectif a été d’étudier le cas, moins considéré dans la littérature, de nanoparticules
préagrégées par synthese chimique. L'idée a donc été de caractériser des solutions de
préagrégats de nanoparticules d’or, dans lesquels les particules sont agrégées dans une
structure optimale. Les travaux portant sur la caractérisation de préagrégats d’or en
photoacoustique et en photothermie, et qui sont décrits dans cette partie, ont été réalisés en
collaboration avec Florent Carn et Florent Voisin du laboratoire Matiere et Systémes
Complexes (MSC).

Dans cette étude, deux préagrégats vont étre considérés. Ces préagrégats sont obtenus
par la succession de deux étapes de synthéese pour réaliser un assemblage contrélé de
nanosphéres d’or.

Dans la premiere étape dite de « couplage », un complexe globalement neutre est formé
par I'association de chaines de chitosane quaternisé (un polycation linéaire, noté QC) et de
nanoparticules d’or d’un diameétre d’environs 35 nm (notées AuNP) revétus de citrate (c’est-
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a-dire un polyanion sphérique). Ce couplage par le chitosane est une complexation de nature
électrostatique. Les forces permettant a I'agrégat d’étre stable sont en majorité dues aux
interactions attractives de Van der Waals. La seconde étape, dite de « trempe », consiste a
injecter une solution de QC pour arréter la croissance des agrégats. La synthése décrite est
celle des agrégats appelés QcQc.

La seconde étape, dite de « trempe », consiste a injecter une solution de QC pour arréter
la croissance des agrégats. La synthese décrite est celle des agrégats appelés QcQc. Pour les
seconds préagrégats, la partie « couplage » sera assurée par du sel d’aluminium. On
nommera ce préagrégat AlQc. Cette complexation par le sel permet 'augmentation de la
force ionique par rapport aux interactions de Van der Waals et va conduire a I’écrantage des
charges et faire prendre a I'agrégat une forme en pelote [30].

Figure 4.3. Image cryoMET (cryomicroscopie électronique par transmission) des préagrégats de
nanoparticules d’or avec Chitosan QcQc (a) et avec du sel d’aluminium AlQc (b). On peut voir au
niveau du cercle rouge des fusions potentielles dues au sel d’aluminium. Ces images ont été
effectuées par Florent Voisin.
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4.11.B. Etude spectroscopique UV-visible

La Figure 4.4 présente les spectres d’absorption UV-Visible des AuNP seules d’'un diametre
d’environ 35 nm qui sont utilisés dans les préagrégats (a) et des deux préagrégats QcQc et
AlQc (b). Les mesures ont été effectuées sur un spectrophotometre Perkin ElImer Lambda
1050. Les cellules Hellma (quartz) de 5 mm d’épaisseur ont été remplies par les AuNP dilués
ou le QC. La transmission diffuse a été mesurée en recueillant la lumiére sortant de
I’échantillon a I'aide d’une sphére d’intégration (accessoire Perkin Elmer). Les spectres ont été
corrigés a partir de la cellule de quartz remplie d’eau.
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Figure 4.4. Spectre UV-visible. (a) Spectre des nanoparticules d’or stabilisées au citrate seul

synthétisées en milieu aqueux par un processus de croissance ensemenceé. Les nanoparticules,
notées AuNPs ont une concentration finale de 5,8.101° NP.mlt. (b). Spectre UV-Visible des
préagrégats d’or AIQc (en vert) et QcQc (en bleu).

Les particules d'or sphériques (Figure 4.4.a) ne présentent qu’une seule bande
plasmonique (530 nm) et ce a cause de leur gé¢ométrie isotrope [31-33] . On observe pour les
spectres des deux préagrégats AlQc et QcQc (Figure 4.4.b) deux bandes plasmoniques,
correspondant a la bande plasmonique typique des nanoparticules d’or seules (530 nm) et a
une bande plasmonique étendu a ~800 nm et >900nm, respectivement. On obtient une bande
d’absorption dans le domaine du proche infrarouge pour les deux types de préagrégats. Ce
signal s’explique par la formation d’'un couplage plasmonique entre nanosphéres dans
I'agrégat. On obtient deux bandes différentes selon la méthode de complexation. En effet, on
observe un décalage plus important vers l'infrarouge avec la méthode de complexation
utilisant I'aluminium (>900nm contre 800nm pour la méthode de complexation avec le
Chitosan). L'avantage de cette technique est de pouvoir déplacer dans le domaine du proche
infrarouge I'absorption de petites nanosphéres d’or, qui ont initialement des propriétés
optiques situées dans le domaine du visible.

De plus, en changeant la méthode de couplage (Aluminium ou Chitosan), il est possible de
déplacer sensiblement le maximum de la bande plasmonique. Trois parametres principaux
affectent la position de cette bande: la taille de I'agrégat, sa forme et la taille des particules
individuelles [34]. La modification de I'un de ces facteurs ou de leurs combinaisons entrainera
des changements radicaux dans l'intensité et la position du pic. En regle générale, plus les
I'agrégat sont gros, plus le pic d’absorption se déplace vers le rouge. Cependant, la forme de

115



I'agrégat et la dimension fractale joue également un réle important dans la position de la
bande [35]. La concentration du réactif affecte sans aucun doute non seulement la forme,
mais aussi la taille des agrégats, ce qui rend difficile une distinction expérimentale entre la
taille et la forme. La largeur de la bande plasmonique dépend également de la distribution des
tailles des particules et de la forme des agrégats [36—39]. La taille des deux préagrégats
étudiée et celle des particules individuelles sont similaires (~ 250/300nm) seul la forme des
préagrégats et la force ionique change. En effet, la forme des préagrégats AlQc a une forme
plus allongée comparée a QcQc (Figure 4.3). Il semble que cette différence ameéne a un
« shift » le plus important de la bande de plasmons vers l'infrarouge.

4.11.C. Etude spectroscopique photoacoustique

Les AuNPs seules n’ayant pas de réponse optique dans le proche infrarouge, I'étude en
photoacoustique s’est concentrée uniquement sur les deux complexes cités précédemment.
Pour la mesure photoacoustique, les mesures ont été réalisées a 25 £ 0,1 °C et la fluence laser
a été fixée a 4.8 mJ.cm? pour une longueur d’onde de 730 nm. Lors de cette étude, le but a
été d’obtenir la forme spectrale en photoacoustique pour les deux agrégats et de comparer
au spectre d’atténuation pour évaluer la part de diffusion optique. La Figure 4.5 présente des
spectres normalisés par leur maximum en photoacoustique et en UV-visible. Au regard de la
forme des spectres, on peut émettre I’hypothése qu’une part non négligeable de diffusion
optique participe a ce maximum d’atténuation dans le domaine du proche infrarouge observé
dans I'étude UV-Visible. Bien que l'on n’observe pas de pic d’absorption similaire en
photoacoustique, nous obtenons tout de méme une réponse photoacoustique des
préagrégats. Malheureusement, nous n’avons pas pour ces composés les spectres UV visibles
et PA pour les mémes échantillons ou avec une simple dilution. Il ne nous a donc pas été
possible de faire une étude quantitative de la part relative de la diffusion optique par rapport
a I'absorption dans le pic attribué au plasmon sur le spectre d’atténuation.

On peut également penser a une photodégradation des agrégats par l'illumination laser
lors de la mesure du spectre PA. Cependant, nos mesures ont montré que les spectres sont
stables sur les 15 répétitions successives du balayage en longueur d’onde. Pour rappel, les
spectres présentés résultent de la moyenne des signaux photoacoustiques sur 15 balayages
successifs des 30 longueurs d’onde d’excitation, on peut également calculer le spectre pour
chaque balayage. Les 15 spectres obtenus sont plus bruités, mais permettent de détecter des
changements au cours de I'acquisition. Nous n’en avons pas détecté pour les agrégats.
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Figure 4.5. Spectres UV-visible et photoacoustique normalisés par rapport au maximum
d’amplitude.

4.11.D. Etude Photothermique

Pour évaluer les performances photothermiques des préagrégats, |’évolution de
température des QcQc et AlQc a différentes concentrations a été enregistrée a l'aide du
montage expérimental. On illumine pendant 10 min un volume d’échantillon de 200uL a une
densité de puissance de 1W.cm™ a la longueur d’onde de 808nm. On mesure au début
I’évolution de température de la nigrosine comme référence. On enregistre la chauffe et le
refroidissement pour une durée totale de 20 min par concentration. On utilise les mesures de
PA pour harmoniser les absorption PA afin d'obtenir un lot tel que les coefficients d'absorption
de chaque échantillon soient égaux a pn10™=[0,2 ;0,3 ;0,5 ;1] cm™. Pour le QcQg, I'absorption
PA de la solution mére n’atteignait pas les pi10” voulus et le volume disponible était limité.
Nous n’avons donc pas pu nous situer dans la plage d’absorption souhaitée, mais dans une
autre plage qui nous a permis de faire I’étude et les ajustements exponentiels.
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Figure 4.6. Comparaison des deux types de préagrégat avec sel d’aluminium (bleue) et avec

Chitosan (vert). Les courbes d’ajustement sont tracées de la méme maniere que dans le chapitre
3.1.LE. Image cryoMET (cryomicroscopie électronique par transmission) de préagrégats de
nanoparticules d’or avec sel d’aluminium (bleu) et Chitosan (rouge).

On obtient une réponse thermique distincte pour les deux échantillons. Globalement, QcQc
a un pouvoir de chauffe plus élevé que le préagrégat avec de I’aluminium pour un méme
coefficient d’absorption PA. Malheureusement, dil a une accessibilité limitée de quantité
d’échantillons, il est difficile d’exploiter beaucoup plus ces courbes. En effet, il serait idéal
d’obtenir plus de données a différentes absorptions (donc plus de points) pour avoir un
ajustement exponentiel plus réaliste. Ce manque de données contraint un ajustement moins
précis, bien qu’il soit cohérent et correspond avec les données expérimentales, et entraine
une difficulté d’interprétation fiable. Cependant, il est aussi intéressant de prendre en
compte la concentration de particules dans chaque échantillon pour pouvoir évaluer la
chauffe. Seules les concentrations des solutions méres ont été mesurées par Nanoparticles
Tracking Analysis (NTA) [40] qui est une méthode basée sur une technique de microscopie a
illumination laser et les propriétés de diffusion optique, le mouvement brownien des
nanoparticules est alors analysé en temps réel pour estimer la taille des particules, la
distribution de taille des particules et le nombre de nanoparticules. Les mesures sont donc
résumées dans la Figure 4.7.
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Figure 4.7. Evolution des ATmax €n fonction des concentrations en nanoparticules. On compare
QcQc (en vert) et AlQc (en bleue).

En se basant sur les mesures effectuées, il est observé une tendance intéressante. Pour
obtenir une réponse thermique équivalente, il est nécessaire d'utiliser une concentration plus
élevée de nanoparticules de QcQc par rapport a celles d'AlQc. En comparaison avec I'étude
photoacoustique de la Figure 4.6, cela signifie qu’il faut plus de particules pour atteindre une
absorption équivalente. Ce phénomeéne peut étre expliqué par une augmentation de la force
ionique par le sel d’aluminium qui va conduire a I'écrantage des charges et a des fusions entre
nanoparticules d’or observable en cryoTEM voir Figure 4.3. Cette caractéristique des
particules d’AlQc est trés avantageuse pour les applications in vivo, car elle permet de
minimiser la quantité de nanoparticules injectées et de réduire ainsi les risques de cytotoxicité
liés a l'utilisation de grandes quantités de nanoparticules. D’un point de vue différent, a
nombre d’agrégats injectés fixes et s’accumulant dans les tissus cibles, cela permet
d'améliorer |'efficacité globale de la photothérapie tout en réduisant les co(ts liés au
traitement.
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4.111. Etude d’un « smart » gel

4.1llLA. Introduction de I'étude

Dans la continuité de I'étude du phénomene de couplage plasmonique ou la distance
interparticule joue un role dans les propriétés optiques, une étude photoacoustique et
photothermique d’un microgel hybride « intelligent » » sensible au pH et a la température a
été effectuée en collaboration avec Yu Xiao, Kartikey Pandey et Claire Mangeney du
Laboratoire de Chimie et de Biochimie Pharmacologiques et Toxicologiques de I'Université
Paris Cité. Les travaux présentés ont été publiés pour partie dans un article dont je suis co-
auteur : « Synergic Thermo- and pH-Sensitive Hybrid Microgels Loaded with Fluorescent Dyes
and Ultrasmall Gold Nanoparticles for Photoacoustic Imaging and Photothermal Therapy »
[41].

Les nano-objets dits « hybrides », composés de composants organiques et inorganiques,
ont émergé récemment dans le domaine de la nanomédecine comme des matériaux
polyvalents prometteur en raison de leurs propriétés physico-chimiques intéressantes et de
leur capacité a répondre a leur micro-environnement (par exemple au pH). En effet,
I’"hybridation de deux entités différentes permet de conserver les propriétés individuelles des
parties organique et inorganique tout en présentant des propriétés coopératives. En regle
générale, la partie inorganique, comme les nanoparticules d’or par exemple, est retenue pour
leurs propriétés de diagnostic efficace ou des applications thérapeutiques. Cependant, lors de
la synthese, des propriétés telles qu’'une augmentation de la cytotoxicité ou I'apparition
d’hydrophobicité peuvent apparaitre. L'hybridation avec une partie organique est attractive,
car les molécules biologiques ont plus de souplesse pour ajuster les fonctionnalités, améliorer
la dispersion, la stabilité et la biocompatibilité.

La premiere étape a été de synthétiser ce type d’hybride, ce qui représente un vrai
défi. Cette tache a été accomplie par I'équipe de Claire Mangeney, qui a donc réussi a
synthétiser un autoassemblage composé d’'une matrice de polymere, de différents colorants
organiques, comme colorant la Cyanine Cy7.5 (partie organique) et de nanosphéres d’or
(partie inorganique) [41]. Du fait des propriétés de la matrice polymérique, cet assemblage a
la capacité de se contracter en réponse a une augmentation de température ou une
diminution du pH. Cela permet, notamment, de modifier I'état d’agrégation des
nanoparticules d’or a l'intérieur de la matrice et ainsi d’induire un couplage plasmonique entre
particules d’or, ce qui a un effet de décalage vers l'infrarouge de la bande d’absorption. I
existe aussi un couplage entre les nanoparticules et le colorant Cy7.5.

La seconde partie a été de quantifier les propriétés optiques et thermiques de ces gels.
L'idée a été de caractériser I'absorption du gel par spectroscopie UV-Vis et par spectroscopie
photoacoustique, puis d’étudier la réponse photothermique pour déterminer la capacité de
chauffe de notre objet dans différentes conditions de température et de pH. C’est a ces
mesures que j'ai directement participé.
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4.1ll.B.  Description du « smart gel »

Les pgels ont été synthétisés par Yu Xiao, doctorante de I'équipe de Claire Mangeney
et son composé de trois éléments principaux :

La partie gel qui est synthétisée a partir de monomeéres de méthacrylate d'éther
méthylique d'oligo(éthyléne glycol) (OEGMA, Mn = 300 g.mol-1) et d'acide méthacrylique
(MAA, Mn = 86.09 g.mol™?) par polymérisation par précipitation sans tensioactif dans un
solvant aqueux. Les réactifs ont été achetés chez Sigma-Aldrich. On rajoute ensuite, apres
lavage et redispersions a I’eau ultrapure, du NaOH qui va fixer le pH du gel aux alentours de
pH= 6.8-7.2. Les pgels ont un diametre d’environs 627+2 nm de diamétre hydrodynamique a
20°C et a pH 7 pour [Cyanine]=50uM et apres un seul cycle d’incubation.

La partie des nanospheéres d’or synthétisées en utilisant du tétrahydruroborate de
sodium (NaBH4) comme agent réducteur et permettant d’'imposer un diamétre moyen de
I'ordre de 3,8 £ 0,9 nm aux nanospheres et une faible polydispersité en taille.

Enfin la partie assemblage, ou I’on ajoute a la partie pgel une quantité de colorant
comme de la Cyanine puis on va piéger les Nps d’or dans notre assemblage. Yu et son équipe
applique une stratégie modulaire innovante pour ajuster la densité des nanoparticules a
I'intérieur de la matrice de polymére par incubation successive avec les nanoparticules.

X=1 X=3 X=5

Figure 4.8. Images TEM des pGels hybrides avec cyanine obtenus apres incubation de NPs d'Au.
Le nombre d'étapes d'incubation entre les uGels et les Au NPs est spécifié par les valeurs de x, variant
de 1a5. Toutes les particules de Gel@cyanine ont été préparées a partir de [cyanine]o = 50 uM a pH
7,5 tandis que la concentration des au NPs était [AUNPs] = 0,27 umol L. Ces images ont été
effectuées par Yu Xiao.
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Toutes les caractéristiques techniques et la méthode de synthéese sont détaillées par Yu
Xiao dans l'article [41].

A) B)Gel Gel@Cy7.5

Figure 4.9. (A) Structure chimique de la Cyanine 7.5. (B) Images optiques des solutions de
Gel@Cyanine, préparées avec des concentrations initiales de colorant [Cyanine]lo = 50 M ou
[Cyanine]o = 250 M. Le pic d’absorption est situé vers 790 nm (C) Image MET (Microscopie
Electronique en Transmission) de pgel avec colorant gel@Cyanine et avec une concentration de
nanoparticules [AuNPs]= 0. 27umol.L%. Ces images ont été effectuées par Yu Xiao.

Dans notre étude, nous avons étudié plusieurs pgels chargés de Cyanine avec deux
concentrations initiales différentes [Cyanine]o = 250uM et [Cyanine]o = 50uM et avec un ou
plusieurs cycles d’incubation avec les nanosphéres d’or et donc avec des taux d’incorporation
croissants de ces nanospheres d’or dans la matrice organique. Le choix de la cyanine est d( au
fait que I'absorption de cette derniere qui se situe dans le proche infrarouge (pic d’absorption
a 790 nm), alors que celui des nanospheres d’or de I'ordre de 4 nm est situé dans le visible
vers 530 nm. Cela se situe dans la gamme de longueurs d’onde des techniques de
caractérisation présentée dans cette thése en photoacoustique et photothermie. Plusieurs
colorants ont été étudiés de maniere comparative dans l'article, mais ils n'ont pas été
examinés plus en détail dans cette étude [41]. L'absorption des Nps d’or est située dans le
visible vers 530 nm.

Les propriétés optiques du Gel@Cy@Au ont été analysées par spectroscopie UV-vis et
en spectrométrie PA. La caractérisation en PA s’est effectuée a 25°C avec un spectrometre
photoacoustique.

Cette étude vise a fournir une comparaison entre l'absorption optique des uGels hybrides
obtenue en PA et I'atténuation optique ou extinction, qui est la contribution additionnée de
I'absorption et de la diffusion, obtenue avec les spectres UV-Vis. Malheureusement, une fois
encore, les mesures UV-Visible et PA n’ont pas été effectuées sur les mémes échantillons, ce
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qui limite nos capacités d’analyse et ne permet pas de déduire le coefficient n des mesures
photoacoustiques.

Les pgels par leur composition ont la capacité de changer la distance entre particules a
I'intérieur du gel lors de leur contraction. L’agrégation des nanoparticules d’or piégées dans
la matrice polymeére entraine un couplage plasmonique qui va élargir la bande plasmonique
et déplacer le pic d’absorption dans le proche infrarouge.

4.1Il.C.  Etude spectroscopique UV-visible

Les propriétés optiques du Gel@Cy@Au(x), avec x le nombre d’incubations par les
nanospheéres, ont été analysées par spectroscopie UV-vis (Figure 4.10). L'étude nous permet
de séparer les différentes bandes d’absorption. Ainsi, nous obtenons la bande plasmon des
Au NPs dans la plage spectrale 510-560 nm tandis que la présence de la cyanine a été révélée
par une bande d'absorption a 790 nm. L'absorption des Au NPs pendant les étapes successives
d'incubation avec les gels a pu étre suivie en suivant l'intensité de la bande plasmonique, qui
a fortement augmenté aprés 1, 3 et 5 cycles d'incubation avec la densité de nanospheéres d’or
encapsulées dans le pgel illustré dans la Figure 4.10. En fonction de la quantité de colorants
et d’Au NPs absorbés par les microgels, les intensités relatives des bandes de chaque
composant varie fortement, révélant principalement soit les bandes d'absorption des
colorants (pour une charge élevée de colorants et une faible absorption de NPs Au), soit le pic
plasmonique (pour une absorption élevée d’Au Nps). On peut aussi noter la forte composante
de diffusion marquée par une pente décroissante entre 300 nm et 500 nm.
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Figure 4.10. Spectre UV-Visible des solutions Gel@cyanine and Gel@ Cy@Au(x) 20.01 nM a pH 7.5

et avec x le nombre d’incubations par les nanospheres. Mesures obtenues par Yu Xiao.

Pour tous les spectres avec au moins une incubation de nanoparticules d'or dans la matrice
de polymere, une similitude est observée dans la forme du spectre, notamment un pic distinct
a environ 550 nm qui représente la bande plasmonique des nanoparticules d'or. Avec une
forte quantité de colorant et une faible quantité de nanoparticules d'or, le pic d'absorption
associé a la cyanine et au gel est visible. Cependant, ce pic s'atténue a mesure que la densité
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de nanoparticules augmente. A pH 7,5, l'influence des incubations se manifeste surtout par
une variation de I'amplitude de I'extinction.

(a) Effet de température (b) Effet du pH (c) Effet Température + pH
Comparaison température 7.5->55 Comparaison température
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Figure 4.11. Effet des stimuli de température et de pH sur les spectres UV-vis des échantillons de

Gel@Cy@Au(x) & 0,01 nM, avec [Cyaninelo = 50 uM. Le nombre d'étapes d'incubation entre les uGels
et les Au NPs a varié de x = 1 (courbes noires), a x = 3 (courbes bleues) et x = 5 (courbes rouges).
Pour chaque valeur de x (1-5), les spectres ont été normalisés par rapport a ceux enregistrés a
température ambiante et a pH 7,5 (lignes pointillées). (a) Spectres UV-vis en fonction de la
température : les lignes pleines correspondent aux spectres enregistrés a 60 °C et les lignes en
pointillés sont les spectres aprés refroidissement. (b) Spectre UV-vis en fonction du pH : les lignes
pleines correspondent aux spectres enregistrés a pH 5.5. (¢) Influence des deux stimuli, c'est-a-dire
la température et le pH : les lignes pleines correspondent aux spectres enregistrés a pH 5,5 a 60 °C.
Mesures obtenues par Yu Xiao.

Les spectres UV-vis des échantillons de Gel@Cy@Au(x) ont été enregistrés a deux
températures différentes (25 et 60 °C) pour révéler l'influence de ce stimulus sur les propriétés
optiques des particules hybrides (Figure 4.11). Comme on peut |'observer sur la Figure 4.11,
une augmentation de la température, de 25 a 60 °C, n'a pratiquement aucun effet sur la forme
de la bande plasmonique pour les échantillons Gel@Cy@Au(1), ce qui refléte I'absence de
couplage plasmonique entre les AuNPs au sein de la matrice pGels. Cela peut s'expliquer par
la faible densité des AuNPs qui sont individuellement dispersés et isolés au sein de la matrice
hydrogel, et ce méme apreés le rétrécissement du uGel induit par la température. En revanche,
lorsque I'absorption des AuNPs augmente au sein des Gel@dye@Au(3) et Gel@dye@Au(5),
leur chauffage entraine un élargissement et un déplacement vers le rouge de la bande
plasmonique, qui est beaucoup plus prononcé pour les uGels contenant une charge élevée de
AuNPs. Dans ce cas, I'énorme densité de AUNPs piégés a l'intérieur des uGels entraine
probablement une distance interparticulaire faible, qui I’est encore plus lorsque les pGels ont
rétréci lors du chauffage, ce qui conduit a un couplage plasmonique. Ces changements
optiques induits par la température ne semblent étre que partiellement réversibles, ce qui
peut s'expliquer par le caractére irréversible de I'agrégation des AuNPs, en raison de la forte
attraction de Van der Waals entre elles. L'effet du pH a également été étudié en enregistrant
les spectres UV-vis des particules hybrides a pH 5,5 et 7,5. Ces valeurs de pH ont été choisies
pour imiter a la fois le pH physiologique (7,4) et le pH lysosomal intracellulaire (environ 5,5).
Comme observé sur la Figure 4.11, la diminution du pH de 7,5 a 5,5 a produit un élargissement
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de la bande plasmonique, qui peut étre expliqué par la présence d'un couplage plasmonique
entre les NPs au sein des puGels. Cet effet était beaucoup moins prononcé que pour le stimulus
de la température, probablement en raison du choix de la gamme de pH qui se situe au début
du changement de volume du pGel induit par le pH (voir Etude de article [41]). Néanmoins,
une augmentation significative de I'extinction dans la région NIR a pu étre observée a pH 5,5
pour les échantillons Gel@dye@Au(3-5), ce qui est un point clé pour les applications
biomédicales potentielles. Il est intéressant de noter que la combinaison des deux stimuli
(changements de température et de pH) semble renforcer les modifications de la forme de la
bande plasmonique et de la longueur d'onde, comme le montre la Figure 4.11. Ces résultats
montrent donc que la présence de colorants et de NPs d'Au piégés dans les microgels
n'‘empéche pas les changements de conformation du réseau copolymeére, qui conserve ses
propriétés de réponse aux stimuli.

4.11l.D.  Etude en spectroscopie photoacoustique

Dans notre étude photoacoustique, nous avons étudié un pgel chargé de Cyanine avec une
concentration initiale [Cyanine]o de 250uM ou de 50uM pour 1 et 5 cycles d’incubation. Toutes
les caractérisations ont été effectuées a 25°C avec le spectrometre photoacoustique présenté
dans le Chapitre 2. La fluence laser utilisée est estimée a 3.8 mJ.cm™.
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Figure 4.12. Spectre photoacoustique des différents gels a différentes concentrations de cyanine et

a pH différent.

Les spectres photoacoustiques des gels sont présentés sur la Figure 4.12.
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4.111.D.a. Effet de la concentration en cyanine dans les pgels

L'analyse des résultats de la PA révele plusieurs tendances, détaillées ci-dessous :
e Pour les échantillons de Gel@Cy, sans aucune charge de NPs d'Au :

La forme générale des spectres PA du Gel@Cy enregistrés a pH= 7,5 est trés similaire a
celle des spectres UV-vis (présentés sur la Figure 4.10) avec un pic d'absorption situé autour
de 790 nm (voir la courbe verte sur la Figure 4.11.a,b). Le rapport entre I'amplitude maximale
pour les concentrations initiales de colorant [Cyanine]o = 50 uM et [Cyanine]o = 250 uM est
d'environ d’un facteur 6.

4.111.D.b.  Effet de 'encapsulation des nanoparticules d’or

e Pour les échantillons Gel@Cy@Au(1) :

Les spectres PA du Gel@Cy@Au(1) (obtenus aprées une incubation du Gel@Cy avec des NPs
d'Au) ont été significativement modifiés. En effet, pour [Cyanine]o = 50 uM, le spectre PA du
Gel@dye@Au(1) (Figure 4.12.a) présente un pic dans la gamme 750-850 nm qui pourrait étre
attribué a la cyanine, mais il apparait plus large, avec une amplitude plus faible et décalé
d'environ 790 nm a environ 810 nm, par rapport au Gel@Cy. Il est intéressant de noter que ce
pic est révélé dans le spectre PA alors qu'il est caché dans le spectre UV-vis (Figure 4.10). De
plus, une amplitude du signal PA sous illumination successive est observée dans le
Gel@dye@Au(1) préparé a partir de [Cyanine]o = 50 uM (Figure 4.13). Ces modifications des
spectres d'absorption et une augmentation de I'intensité normalisée du signal PA suite a des
illuminations successives suggerent un couplage entre le colorant et les nanoparticules
plasmoniques a l'intérieur des uGels. En revanche, pour [Cyanine]o = 250 pM, le pic
d'absorption est toujours a 790 nm (Figure 4.11.b) et I'échantillon n'est pas photostable,
comme pour le Gel@Cy, ce qui suggere un couplage partiel entre les colorants et les NPs Au.
La différence entre les échantillons Gel@Cy@Au(1) préparés avec une charge de colorant
faible ou élevée peut étre expliquée par la contribution dominante du colorant aux spectres
d'absorption a une charge élevée.

e Pour les échantillons de Gel@Cy@Au(5) :

Avec un ajout supplémentaire de nanoparticules d'or (aprés 5 incubations avec des Au
NPs), I'absorption associée au colorant disparait pour [Cyanine]o = 50 uM alors qu'elle est tres
faible et a peine détectable pour [Cyanine]o = 250 uM, en accord avec les spectres UV-Vis.
Cependant, le coefficient de PA a 790 nm est environ 2,4 fois plus important pour [Cyanine]o
= 250 uM que pour [Cyanine]o = 50 uM, ce qui montre indirectement que I'augmentation de
la charge de colorant a un effet sur le signal PA.
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4.111.D.c.

Etude de la photostabilité

Pour compléter I’étude de la caractérisation des gels avec la photoacoustique, nous nous
sommes intéressés a la stabilité optique de 'objet. Pour ce faire, nous avons soumis les
échantillons a 900 pulses laser successifs au pic d’absorption de la Cyanine (environ 790nm).
Nous utilisons la méme fluence (3.8 mJ.cm?) que précédemment. Nous enregistrons alors
I'amplitude du signal photoacoustique a chaque pulse laser et nous étudions I'évolution de ce
signal au fur et a mesure de l'illumination.
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Etude de photostabilité sous illumination successive des échantillons de Gel@Cy et de

Gel@Cy@Aus) préparés a partir de (a) [CyJo= 50 uM et (b) [Cy]o=250 uM. Chaque échantillon a été
éclairé 900 fois a 780 nm a 3,5 mJ.cm2. Les coefficients PA ont été moyennés sur 15 impulsions laser
successives et ont été normalisés a la premiere valeur.

Les deux échantillons de Gel@Cy (préparés a partir de [Cyanine]o = 50 M ou [Cyanine]o =
250 M) se sont révélés instables sous les impulsions d'illumination (Figure 4.13) avec une
diminution progressive de l'amplitude du signal PA, qui peut étre expliquée par la
photodégradation du colorant sous excitation laser.

Une augmentation de l'intensité normalisée du signal PA suite a des illuminations
successives est observée dans Gel@Cy@Au(1) préparés a partir de [Cy]o = 50 uM (Figure
4.13.a) par rapport a Gel@Cy. Les modifications des spectres photoacoustiques et
I’augmentation de l'intensité du signal PA sous illumination successive de Gel@Cy@Au(1)
suggerent un couplage entre le colorant et les nanoparticules plasmoniques a l'intérieur des
UGels. En revanche, pour [Cyanine]o = 250 uM, le pic d’absorption est toujours a 790 nm
(Figure 4.12) et I'échantillon n’est pas photostable, ce qui suggére seulement un couplage
partiel entre les colorants et les NP Au a plus forte concentration de cyanine. La différence
entre les échantillons de Gel@Cy@Au(1) préparés avec une charge de colorant faible ou
élevée peut s’expliquer par la contribution dominante du colorant aux spectres d’absorption
a charge élevée.
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Lorsque le nombre d'incubations est augmenté, ce qui entraine une densité accrue des
nanoparticules d'or dans la matrice de polymére, on observe une photostabilité des
Gel@Cy@Au(5) avec méme une augmentation du signal PA. Cela peut étre attribué a un
échauffement local et progressif de I'environnement des NPs plasmoniques du aux éclairages
successifs. Cet échauffement conduirait a une augmentation du coefficient de Griineisen par
rapport aux conditions initiales et donc de I'amplitude du signal photoacoustique. De plus, la
courbe du signal PA du Gel@Cy@Au(5) a pH 5,5 (Figure 4.13.b) révele une forte amélioration
du signal apres illuminations successives, supérieures a celle observée a pH 7,5, suggérant que
la contraction induite par le pH du microgel et le couplage plasmonique qui en résulte
stimulent une augmentation locale de la température.

4.111.D.d. Effet dupH

Pour le cas avec 1 seul cycle d’incubation Gel@Cy@Au(1), la forme du spectre d’absorption
est trés peu influé par un changement de pH. En contradiction, avec le Gel@Cy@Au(5), ou
nous pouvons observer un changement de la forme du spectre d’absorption par rapport au
spectre UV-Visible, d’une part et d’autre part, une augmentation du coefficient d’absorption
a la longueur d’onde 808nm d’un facteur 3 et d’un facteur 2 pour [Cyanine]o = 50uM et
[Cyanine]o = 250uM respectivement. Notre hypothése est que ces observations résultent
d’une modification du plasmon. La contraction du gel déclenchée par un pH acide (pH=5.5)
induit un rapprochement des particules et un couplage plasmonique.

Température ambiante T=60°C
pH 7.5 pH7.5

500 ren by

Température ambiante T=60°C
pH5.5 pH 5.5

Figure 4.14. Images TEM a différents grossissements d'échantillons du Gel@Cy@Au(5) préparés a
partir de [Cyanine]o = 50 uM, enregistrés initialement a température ambiante et & pH 7,5, puis soumis
a différents stimuli. L'effet de la température (T) correspond au chauffage des dispersions colloidales
a 60 °C, l'effet du pH correspond a la diminution du pH a 5,5, tandis que l'effet de la température et
du pH indique que les particules hybrides ont été soumises aux deux stimuli simultanément.
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Cette caractéristique est tres intéressante pour détecter un changement d’acidité comme
le passage dans les lysosomes cellulaires par exemple. Cependant, le changement de la forme
du spectre pourrait ne pas étre suffisant pour la détection du passage du gel dans un
environnement acide avec une acquisition photoacoustique multispectrale. L’augmentation
du coefficient d’absorption pourrait ainsi contribuer a la détection du passage en milieu acide,
a condition de pouvoir distinguer 'augmentation de I'absorption liée a I'acidité de celle liée a
I’'accumulation de microgels. Cette caractéristique est particulierement intéressante dans la
mesure ol on peut considérer que des micro-environnements légérement acides sont
observés dans les tissus cancéreux ou les zones enflammeées en raison d'un état métabolique
altéré [42].

4.1lLE.  Etude photothermique

Pour évaluer les performances photothermiques de Gel@Cy@Au)avec [Cylo = 250uM, les
changements de température des gels a différentes concentrations ont été enregistrés a l'aide
du montage expérimental. On illumine pendant 10 min un volume d’échantillon de 200uL a
une densité de puissance de 1W.cm™a la longueur d’onde de 808nm. En début de mesure, on
évalue la capacité photothermique de notre référence, la nigrosine a un coefficient
d’absorption décadique p10™ =1 cm™. On enregistre la chauffe et le refroidissement pour une
durée totale de 20 min d’expérience par échantillon. Ainsi, des solutions de microgels a quatre
coefficients d’absorptions différents ont été mesurées en photothermie. L’absorption de la
solution mere a été mesurée en PA et prise en référence pour les différentes dilutions. Ainsi,
nous avons mesuré une série de gel@Cy@Au) dont les coefficients d’absorption ont été
évalués a p1oP” =[0.25;0.5 ;1 ;1.5] cm™. On mesure alors la chauffe puis le refroidissement de
chaque échantillon et on les ajuste par le modele pour extraire les parametres intrinséques a
chaque absorption.

On obtient alors une courbe de AT max en fonction du temps que I’'on va comparer a notre
solution de référence.
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Figure 4.15. Comparaison de I'élévation de température de la Nigrosine a absorption uioP*=1 cm-

(bleu) et celle des Gel@Cy@Au a différents p1o™*. Les courbes rouges représentent I'ajustement des
données expérimentales avec les équations théoriques de la forme exponentielle.

On observe que le gel@Cy@Au n’a pas la méme élévation de température que notre
solution de référence pour un méme coefficient d’absorption. Cependant, il est possible
d'ajuster la courbe au méme un modéle exponentiel, montrant une similitude de
comportement thermodynamique entre les gels@Cy et une solution moléculaire. De plus,
suivant les absorptions I’élévation n’atteint pas le méme palier de température.

On utilise ensuite les parametres des ajustements des données pour extraire les ATmax
pour chaque absorption PA. Cela permet de tracer I'évolution des ATmax en fonction des
différentes absorptions qui est représentée en Figure 4.16.
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Figure 4.16. Comparaison de I'évolution du ATmax du gel avec la solution de calibration.

Nous observons une augmentation de température moins importante pour les
gels@Cy@Au par rapport a la nigrosine. En moyenne, les températures atteintes pour les
gels@Cy@Au sont inférieures d'un facteur allant de 1.8 a 2 par rapport a la nigrosine aux
mémes niveaux d'absorption mesurés en PA, c’est-a-dire en premiére approximation d’un
H1o™ donné.

Pour rappel, théoriguement :

_L,pa
T]-I(O)-(l—l() Y 10)-5
Armax = n-S (4.1)
i

Avec un 7 inférieur a 1 pour les microgels du fait de la diffusion optique. Le calcul de la
pente a p1o™* =0 donne :

<6Amax> _L-n(10)-1(0)-S (4.2)
PA_g

s h-S;

Donc on pourrait donc s’attendre a ce que les pentes a I'origine soient les mémes pour la
nigrosine et les gels, car tous les facteurs sont constants. Or, les ajustements réalisés ne
montrent pas ce phénoméne. Par ailleurs, I'ajustement avec I'Equation (3.7) des courbes de

. L . . .
la Figure 4.16 donne un facteur . 0.33 cm avec les microgels et L =1.3 cm avec la nigrosine.

La ou I'on pouvait s’attendre a un facteur; > 1.3 cm, on trouve un facteur plus petit.

Il semble donc que, bien que les ajustements de courbes puissent étre réalisés avec les lois
théoriques, ces lois théoriques simplifiées ne permettent pas de décrire le comportement PTT
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des microgels. Nous n’avons pas été en mesure d’identifier les phénomenes physiques qui
pourraient expliquer de tels écarts.

Ces résultats suggérent que les gels@Cy@Au ont un pouvoir de chauffage
considérablement inférieur a celui de la solution de nigrosine (absorbeur moléculaire) utilisée
comme référence. Cela peut étre di a des différences de composition chimique, de structure
ou a une potentielle résistance a la diffusion de chaleur causée par le gel. La chaleur produite
est directement diffusée dans le gel/colorant et non directement dans |'environnement. Par
conséquent, les résistances thermiques peuvent étre légérement différentes et peuvent
influencer la température mesurée. L'efficacité photothermique n moins élevée peut aussi
étre expliquée par une diffusion optique présente lors de I’hybridation. Cette observation est
intéressante, car elle montre que les propriétés thermiques des nano ou microstructures
peuvent varier de maniere considérable en fonction de leurs structures et de leurs
composants.

4.1V. Etude d’une Suprastructure « complexe »

Nous avons étudié les propriétés photoacoustique et photothermique d’un autre type de
structure « complexe ». Cet objet est un autoassemblage hybride organique/inorganique
appelée colloisodome de taille de I'ordre de 200 nm [43] qui consiste en une coquille flexible
composée d’un assemblage de nanocristaux de ferrite (Fe304 NCs ) de 10nm dans laquelle on
place un assemblage de nanocristaux d’or de 5nm a l'intérieur. Il est possible de modifier la
guantité d’or a l'intérieur de cette suprastructure « en ceuf » pour faire varier les propriétés
optiques de I'objet. La particularité de la suprastructure est d’avoir un double effet en réponse
a une illumination laser. Premiérement, il a été observé lors d’'une précédente étude [43] qu'il
existait un effet cytotoxique du colloisodome seul aprés internalisation par différents types
cellulaires, sous effet de la radiation laser. Deuxiemement, il était attendu que I'on puisse
obtenir une plus grande absorption optique et une plus grande efficacité thermique quand le
colloidosome inclut un cceur de nanoparticules d’or. La synthese de ces objets a été congue
et réalisée par Marie Paule Pileni et son équipe. Nous avons étudié différents lots de ces
autoassemblages pour la caractérisation optique et thermique. Comme ces assemblages
présentent une composition bimétallique tres distincte, il est important de comprendre les
propriétés de chaque partie du colloidosome, c’est-a-dire la partie ferrite (coquille flexible) et
la partie coeur d’or. L'étude se concentrera sur I'analyse des propriétés de chacune de ces
parties. En comprenant ces propriétés, il sera possible d'optimiser I'utilisation de ces
nanoparticules dans diverses applications. Ainsi, le lot étudié se compose de 5 solutions a
différentes concentrations. La premiére solution est celle nommée « supraballs » qui est un
assemblage plein et uniquement composé de nanoparticules de ferrite[44]. Les solutions
suivantes sont des solutions de colloidosomes composés d’une coque de ferrite et d’un coeur
d’or comme décrit ci-dessus et illustré sur la Figure 4.17 ou le rapport en concentration
ferrite/or va différer. Ainsi, pour chaque échantillon présenté, la concentration de la solution
meére en ferrite est égale a [Fes04] = 15 mg.ml* auxquelles ont été rajoutés une concentration
en [Au] =[1;3;5;10] mg.mlt. On obtient donc un ratio Au/Ferrite de [1:15 ;3:15;5:15 ;10:15]
respectivement. Le fait de modifier le rapport Au/Fe permet d’étudier l'influence de
I'assemblage central des nanocristaux d’or sur les propriétés optiques et thermiques des
colloidosomes de ferrites. Pour I'étude de l'influence de la concentration en ferrite, une
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gamme de plusieurs concentrations a été étudiée. Les concentrations ont été sélectionnées
de maniére a avoir une gamme d’absorption PA pio™ = [0.25 0.5 1 2] cm™ pour chaque
microstructure.

Figure 4.17. Vue d'ensemble STEM-EDS des suprastructures "ceufs" de 10nm de Fe304 ((2mg/ml)
et de 5nm d’Au différent par leurs quantités telles que 0,2mg/ml (A), 0,6mg/ml (B), 2mg/ml (C) et
6mg/ml (D) et une image de supraballs (e). Ces images ont été effectuées par Marie-Paule Pileni et
son équipe.

4.IV.A. Etude en spectroscopie photoacoustique

La premiere étude consiste a étudier la réponse optique, et particulierement I'absorption
optique. Les quantités de produits obtenus ne nous ont pas permis d’obtenir les coefficients
d’atténuation avec les appareils de spectroscopie UV-Vis disponibles au laboratoire. Comme
précédemment, nous utilisons le montage photoacoustique et étudions le spectre PA. Pour
cette mesure, une dilution d’un facteur 5 de la solution meére a été effectuée sur chaque
échantillon. La température de mesure a été fixée a 25 + 0,1 °C et I'énergie de l'illumination
laser a été fixée a 7.3 mJ.cm2 pour une longueur d’onde de 730 nm. La Figure 4.18 montre les
différents spectres PA obtenus.
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Figure 4.18. Spectre PA des différentes solutions. Pour rester dans la gamme de sensibilité du

montage, les solutions méres ont toutes été diluées 5 fois dans de I'eau distillée.

On rappelle que les solutions mesurées ont toutes une concentration en Fe304 constante.
La solution avec un ratio 10 :15 présente un spectre d’absorption trés différent des autres
échantillons et montre une absorption beaucoup plus importante. Le reste des échantillons
présentent des spectres plus similaires entre eux. On remarque cependant I'influence de I'or
sur les propriétés optiques. En effet, I'absorption PA des supraballs (sans or) est trés largement
inférieure a l'absorption PA des suprastructures contenant de l'or. La différence entre
I’absorption PA des supraballs et de la solution ratio 1 :15 a 808nm est d’un facteur 1.75. Ces
mesures montrent que les noyaux d'or ont une forte influence et renforcent I'absorption
optique des suprastructures.

Les spectres sont utilisés pour déterminer les dilutions nécessaires pour obtenir un lot dont
les absorptions PA sont homogénes entre elles, c'est-a-dire que l'on sélectionne les
concentrations pour que les absorptions PA soient égales a p10™=1[0,250,51 2] cm™.

4.IV.B. Etude Photothermique

L'objectif pour ce type de particules est principalement de les utiliser en tant qu'agents
photothermiques, et ce dans le but d'améliorer les réponses thérapeutiques des colloisodome
déja étudiés. Pour cela, nous étudions les solutions a température ambiante des différents
échantillons aux concentrations calculés a I'aide de la photoacoustique. Ces mesures sont
obtenues avec le montage présenté dans le chapitre précédent en utilisant une puissance
laser de 1 W.cm™?, un volume d'échantillon de 200 pL. Elles nous permettent d’étudier
I'ensemble des effets thermiques de chaque type d’assemblages de nanoparticules. Dans la
méme série de mesure, la solution de référence (nigrosine) a été mesurée pour pouvoir
comparer l'efficacité photothermique de chaque échantillon. La Figure 4.19 résume les
différents résultats obtenus en photothermie, ce qui permet de comparer chaque échantillon
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et d'évaluer l'effet de chaque partie de la suprastructure sur la température générée par
hyperthermie laser.

25 . [ .
20 :
— 4
(&) —— 1
< 15 —— 3
o ¢ i
€

solution supraballs
solution ratio Au/Fe 1:15
solution ratio Au/Fe 3:15

AT
S

5r I solution ratio Au/Fe 5:15 []
solution ratio Au/Fe 10:15
I Nigrosine
0 1 1 |
0 0.5 1 1.5 2

p1o™ (cm) a 808nm

Figure 4.19. Comparaison de I'augmentation de température des différentes structures « en ceuf » a
différentes concentrations d’assemblage d’or et a plusieurs concentrations de particules avec la
solution de calibration.

4.1V.B.a. Influence de la partie ferrite

En observant la forme de I'évolution de la température maximum ATmax en fonction de
I'absorption PA, on peut constater que I'élévation du ATmax suivant le pie™ suit les lois
exponentielles décrites dans le chapitre 1.V.B De plus, on constate que la suprastructure ne
produit pas d’échauffement macroscopique particulierement élevé par rapport a la solution
moléculaire de nigrosine (I'élévation de température est méme inférieure). Cependant, on
remarque que chaque particule présente une réponse thermique et atteint leur température
maximale autour d'un coefficient d’absorption PA d'environ 1 cm™.

4.1V.B.b. Influence de la partie nanocristal d’or

Il est intéressant de constater que pour le ratio 10 :15, |'évolution de la température
maximale est légerement différente de celle des autres suprastructures. La taille du coeur d’or
va augmenter suivant la quantité d’or utilisé. Comme pour les préagrégats, cela va influer sur
I’'absorption optique et ainsi sur I'élévation de température. En revanche, on remarque que
les supraballs obtiennent une réponse thermique équivalente a celle des suprastructures
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contenant de l'or. Cependant, la comparaison obtenue Figure 4.19 est en fonction des
absorptions PA. La Figure 4.20 montre les mémes élévations de température maximum mais
en fonction de la concentration en ferrite des solutions.

20 . - . — — :
I solution supraballs
I solution ratio Au/Fe 1:15
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— solution ratio Au/Fe 10:15
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Figure 4.20. ATmax en fonction de la concentration de fer. Les barres d’erreurs sont calculées suivant
les valeurs de l'erreur relative calculée dans le chapitre 3.1.1.E. (équivalent a 2% de la valeur de
température)

On remarque que pour la méme quantité de chaleur délivrée la concentration de ferrite,
hormis pour le rapport 1:15, est considérablement différente par rapport aux supraballs. Cela
montre tout I'intérét de la partie noyau en nanocristaux d'or.

L'intérét de I'or permet de diminuer la concentration de particules pour obtenir le méme
résultat thermique. Comme pour les préagrégats d’or, cela devient trés intéressant pour une
application In vivo car la réduction de la quantité de nanoparticules a injecter pour atteindre
le méme résultat thermique permet de réduire les effets indésirables liés a une injection de
grandes quantités de particules. Les effets indésirables peuvent inclure des réactions
immunitaires, des dommages sur des tissus sains, des difficultés a I’élimination des
nanoparticules dans le corps et des colits supplémentaires. En réduisant la quantité de
particules injectées, on peut réduire ces effets indésirables.

Dans un second temps, Agnieszka Pasciak, une doctorante de l'Institute of Low
Temperature and Structure Research, Polish Academy of Sciences, a utilisé son montage qui
utilise une gouttelette et présenté dans le Chapitre 1, Partie IV.C. pour mesurer |'efficacité
thermique des échantillons a des rapports. Au/Fe [3 :15; 10 :15]. Cette mesure a permis de
calculer le coefficient de conversion de la lumiére en chaleur des échantillons. Les
caractéristiques du montage incluent une longueur d'onde d'irradiation de 808 nm, générée
par une diode laser Changhun New Industries, une puissance d'irradiation de 90 mW, un
diametre de faisceau de 0.23 mm, une longueur optique dans la gouttelette de 2.75 mm, un
volume de gouttelette de 13 puL et l'utilisation de l'eau distillée comme référence. Ces
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caractéristiques ont permis une analyse des propriétés thermiques des échantillons et ont
contribué a une meilleure compréhension de |'utilisation de ces nanocristaux en tant
gu'agents photothermiques. On obtient des iHCE (internal Heat Conversion Efficiency) qui
correspond au coefficient de conversion de la lumiére en chaleur de 20.1% et 25.3% pour les
échantillons [3 :15; 10 :15] respectivement. Malheureusement, cela n’est pas une trés bonne
efficacité thermique par rapport a d’autres agents photothermiques. En raison d'un manque
de quantité de solutions, il n'a pas été possible d'effectuer des spectres UV-visible sur la méme
série d'échantillons. Par conséquent, les efficacités photothermiques ont été déterminées
uniquement a l'aide de la méthode des rapports des ATmax. De cette méthode découle, un n =
65% et n=74% pour les échantillons [3 :15; 10 :15] respectivement. Malheureusement, cela
ne concorde pas avec les résultats d'iHCE.

En conclusion, cette étude a montré l'intérét de I'utilisation de suprastructures
comprenant des nanocristaux de ferrite et des nanocristaux d'or pour les applications en
photothermie. Les résultats ont montré que la variation de la quantité d'or a l'intérieur de ces
suprastructures permet de modifier les propriétés optiques et thermiques de l|'objet,
augmentant ainsi l'efficacité thérapeutique. Ainsi, les résultats obtenus montrent qu’une
augmentation de la quantité d'or a une forte influence sur les propriétés optiques des
suprastructures, augmentant I'absorption optique et la réponse thermique. Bien que les iHCE
obtenus (internal Heat Conversion Efficiency) pour les échantillons [3 :15 ; 10 :15] soient de
20.1% et 25.3% respectivement, ce qui n'est pas considéré comme une efficacité thermique
élevée par rapport a d'autres agents photothermiques, la possibilité de réduire les effets
indésirables liés a une injection de grandes quantités de particules en utilisant des
concentrations optimales de particules de ferrite est un avantage important pour une
utilisation in vivo. Il est important de noter que ces résultats ont été obtenus en utilisant une
puissance laser de 1W/cm? et un volume d'échantillon de 200uL pour chaque échantillon, et
il est possible que les résultats puissent varier en utilisant des puissances laser ou des volumes
d'échantillon différents. Bien que les effets thermiques macroscopiques des suprastructures
ne sont pas remarquables par rapport a d'autres nanoparticules, des effets locaux dans les
cellules ont été observés dans une étude précédente avec des particules sans or [43]. L'idée
d'ajouter de I'or est d'amplifier la réponse thérapeutique par des effets thermiques. Il serait
donc intéressant d'étudier ces objets sur des cellules. Une étude photothermique sur les
suprastructures internalisées dans des cellules en monocouche a été initiée. Néanmoins, le
réarrangement des nanoparticules a l'intérieur des cellules a été observé. Il y avait une
tendance pour la structure de ferrite a se localiser sur les parois des lysosomes, tandis que le
cceur d’or tendait a rester groupé. Malheureusement, les conclusions sur la cytotoxicité ne
sont pas encore concluantes. En considérant ces résultats, une étude supplémentaire des
suprastructures contenant de I'or sur les cellules est nécessaire pour déterminer les conditions
optimales pour améliorer leur réponse thérapeutique.
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4.V. Etude d’armatures organométalliques (MoFs)

Dans le cadre des microbes multirésistants devenus résistants au traitement en raison de
I"utilisation abusive d’agents antibactériens, la thérapie photodynamique (PDT) [45] et la
thérapie photothermique (PTT) ont été considérées comme des approches alternatives
prometteuses pour remplacer les traitements antimicrobiens traditionnels ou les combiner
[46]. Cependant, de nombreux photosensibilisateurs pouvant étre utilisés pour ces méthodes
montrent une faible efficacité de la génération d’especes réactives de I’oxygéne (ROS)[47] ou
de la conversion de lumiere en chaleur, une faible biodisponibilité c’est-a-dire une vitesse et
un passage du principe actif (médicament ou métabolite) trop rapide dans la circulation
générale, une faible photostabilité ou une cytotoxicité élevée. Les structures
organométalliques (Metal-organic frameworks ou MOFs) sont un groupe de matériaux de
coordination cristalline basés sur des cations connectés par des liants organiques terminés par
des groupes complexant, qui présentent un potentiel élevé dans le développement de
nouveaux agents antimicrobiens, en raison de leurs propriétés uniques telles que la surface
ultra-élevée, la taille des pores ajustée, mais constante, la forte stabilité thermique et la
synthése facile. L'équipe de Zhihao Yu et Christian Serre de I'institut des Matériaux poreux de
Paris a choisi d’étudier le MOF MIL-100(Fe) a base de fer en raison de sa grande
biocompatibilité et d’un espace de stockage important pour encapsuler des médicaments.

Figure 4.21. Image de Microscopie électronique des MOFs a la concentration de masse d’/R775 en
pourcentage 1.95% (faux d’encapsulation du colorant). Ces images ont été effectuées par Zhihao Yu.

Zhihao a synthétisé des nanoparticules MIL-100(Fe) par une procédure verte et simple.
Puis chargé d’un colorant IR775 dans MIL-100(Fe) par des voies d’encapsulation post-
synthétique pour obtenir une plateforme photothérapeutique, MIL-100(Fe)@IR775.
L’évaluation de la capacité de conversion photothermique en solution a montré que MIL-
100(Fe)@IR775 permet d’obtenir un effet PTT réutilisable, sans photoblanchiment
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contrairement a I'IR775 seul. L'étude PA (Figure 4.22) en solution a également montré que
ces composites peuvent devenir des agents de contraste efficaces pour I'imagerie PA, ce qui
permettrait le traitement photodynamique ou photothermique par imagerie PA.
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Figure 4.22. Comparaison entre le spectre UV-Visible et les spectres photoacoustiques du MIL-

100(Fe) et IR775 seul et de la combinaison MIL-100(Fe)@IR775 : 40 ug.mL™* MIL-100(Fe) +3 ug.mL"
1 IR775.Ces mesures ont été effectué par Zhihao Yu

On observe 'influence du colorant IR775 au niveau du spectre d’atténuation des MOFs. En
effet, un pic d’atténuation apparait a ~760nm pour les MOFs et correspond au pic
d’absorption du colorant IR775. Le phénomene est visible sur le spectre d'absorption PA. Le
MIL-100(Fe) seul a peu de signaux photoacoustiques de [680 a 960] nm, mais |'ajout de l'autre
composant montre un pic d'absorption a 760 nm. Cependant, un spectre similaire a celui du
IR775 seul est observé, ce qui indique que la combinaison des deux éléments entraine une
diffusion optique. L’association des deux éléments (IR775 et MIL-100(Fe)) permet de coupler
les propriétés optiques du colorant IR775 et les propriétés thermiques et chimiques de
nanoparticules (MIL-100(Fe)).

Pour caractériser les propriétés thermiques et évaluer la photostabilité des
nanoparticules, une étude photothermique a été réalisée en utilisant les mémes conditions
expérimentales que les études précédentes. Cependant, cette étude a été effectuée en
réalisant une succession de cycles de chauffe et de refroidissement (5 cycles) pour s'assurer a
la fois de la photostabilité et de la stabilité thermique des particules. Cela permet de
déterminer s’il y a une dégradation des nanoparticules sous effet thermique ou optique. Si les
nanoparticules sont photostables, cela signifie qu'elles peuvent étre utilisées a plusieurs
reprises pour des traitements de la thérapie photothermique, augmentant ainsi I'efficacité
globale du traitement. Les résultats de cette étude sont présentés dans la Figure 4.23.
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Figure 4.23. Augmentation de température suivant 5 cycles successifs de chauffe et refroidissement.

Les résultats de cette étude montrent que le MIL-100(Fe) @IR775 est plus photostable et
plus stable thermiquement que le colorant I'IR775. En effet, alors que I'IR775 a subi une
dégradation de sa réponse thermique apres le premier cycle, le MIL-100(Fe)@IR775 a quant
a lui maintenu des températures similaires sur les 5 cycles. Cela montre I'effet du MIL-100(Fe)
qui offre une protection exceptionnelle contre le blanchiment de I'IR775. Ces résultats sont
présentés dans la Figure 4.23, ou I'on peut voir clairement la différence de température
atteinte par les deux échantillons au cours des différents cycles. Ces résultats montrent que
le MIL-100(Fe)@ IR775 est une meilleure option que IR775 pour les applications de
photothérapie en raison de sa photostabilité, de sa stabilité thermique et de I'amplitude de
sa réponse thermique.

4.\V1. Conclusion

La photothermie est une technique thérapeutique utilisant généralement des agents
photothermiques pour traiter les tumeurs. Le principe est de convertir I'absorption de la
lumiére par les agents en chaleur. Il apparait donc que I'absorption optique de la lumiére a un
lien fort avec la génération de température et ainsi de |'efficacité thérapeutique. Il est donc
intéressant d’étudier I'absorption de la lumiére pour caractériser des agents potentiels. Pour
cette raison, I'imagerie photoacoustique (PA) est un outil précieux pour la caractérisation de
ces agents. Les nanoparticules métalliques sont souvent utilisées en tant qu'agents
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photothermiques et photoacoustiques en raison de leur forte absorption optique. Dans cette
étude, nous avons comparé |'efficacité thermique de nanoparticules ayant des propriétés
physico-chimiques variées et des structures différentes.

Nous avons utilisé le montage photoacoustique pour mesurer |'absorption optique des
échantillons, déterminer la réponse optique et dans le cas ou la mesure d’extinction UV
visibles était possible de déterminer I'efficacité photothermique. Nous avons ensuite utilisé le
montage photothermique pour mesurer I’élévation de température en fonction du temps, ce
qui nous permet de calculer les parameétres intrinseéques et d’estimer les ATmax en fonction des
absorptions PA et des concentrations. Ces mesures expérimentales sont effectuées avec une
puissance laser de 1W/cm? et un volume d'échantillon de 200uL. Les résultats obtenus
montrent que les matériaux utilisés ont une forte influence sur les propriétés optiques des
nanoparticules, comme le montrent I'étude des suprastructures et la comparaison des
coefficients de conversion de lumiére en chaleur. De plus, nous avons vu par I'étude des
préagrégats que la forme ainsi que la structure permettent de changer drastiquement les
propriétés thermiques et optiques d’un objet.

La caractérisation d’'un agent photothermique est complexe dans la mesure ou il est
important de noter que les résultats obtenus dépendent des parametres utilisés dans
I'expérience, tels que la puissance laser et le volume d'échantillon. De plus, dans plusieurs cas
développés dans ce chapitre, il apparait que des nanoparticules répondent thermiquement de
maniére équivalente a une méme absorption PA mais la concentration de ces agents pour
obtenir cette absorption est un parametre a prendre en compte pour éviter les effets
indésirables liés a une injection de grandes quantités de particules. La possibilité d’obtenir une
réponse thermique équivalente avec une concentration de nanoparticules réduite est une
caractéristique importante dans la conception d’un nouvel agent. Enfin, nous avons démontré
qgu'il est complexe d'évaluer le pouvoir thermique d'une nanoparticule et de pouvoir la
comparer a une autre en utilisant uniquement les propriétés thermiques. Cela est di au fait
gue ces propriétés dépendent fortement des configurations expérimentales, des parametres
et des montages utilisés. Il apparait donc que la spectroscopie photoacoustique combinée a
la spectroscopie UV-Visible est un complément de caractérisation utile pour ce domaine et
dont les conditions expérimentales sont plus faciles a controler. La mesure PA est cependant
une mesure indirecte qui se déroule dans des conditions d’illumination transitoire et dont les
mesures peuvent dépendre d’autres parametres comme le coefficient de Griineisen.
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Chapitre 5 : Vers I’In Vivo

Dans les chapitres précédents, nous avons examiné les moyens de caractériser les agents
de photothérapie in vitro par spectroscopie photoacoustique et étudié I'échauffement de
nanoparticules en solution. Pour utiliser efficacement la PTT in vivo, plusieurs étapes doivent
étre prises en considération. La premiére consiste a vérifier I'efficacité des APT choisis en
culture cellulaire illuminée. Ce travail a été initié et un montage d’illumination de cellule en
monocouche a été concu. Ce montage a pour but d’étudier les effets de températures sur la
cytotoxicité sur des cellules cancéreuses. L'utilisation de monocouche permet d’avoir une
illumination homogene. En utilisant l'illumination monocouche des nanoparticules
internalisées dans des cellules cancéreuses, nous sommes en mesure d’étudier la mort
cellulaire par apoptose et nécrose en réponse a l'augmentation de température causée par
I'illumination laser. Cela nous permet de faire le lien entre I'augmentation de température et
les effets thérapeutiques de la photothérapie. Nous pouvons également étudier les effets de
différentes intensités d'illumination laser et de différents temps d'exposition pour optimiser
les conditions d'utilisation. Cette étape de caractérisation nous permettra de comprendre les
mécanismes de la photothérapie et de déterminer les agents les plus prometteurs pour une
utilisation clinique. Cette partie a été travaillée en collaboration avec d'autres membres du
MSC et est en cours de développement. Etant donné que les résultats ne sont pas
suffisamment avancés, elle ne sera pas développée davantage dans cette thése.

L'autre défi est d'évaluer la distribution spatiale des APT dans les tissus pour évaluer le
potentiel de réussite d'un traitement PTT. C'est dans ce contexte que I'on a développé un
montage tomographique 3D d’imagerie ultrasonore utilisant une sonde linéaire clinique et
développé pour un ajout de I'imagerie 3D photoacoustique ce qui en ferait un montage
bimodal.

L'imagerie 2D est la forme la plus courante d'imagerie médicale ultrasonore et
photoacoustique, elle permet de visualiser les organes internes et les tumeurs sous forme de
coupes bidimensionnelles. Cependant, cette visualisation bidimensionnelle peut étre
limitante pour évaluer la propagation de la maladie et I'efficacité d'un traitement. En effet,
I’absence de la 3™ dimension a pour conséquence une perte d’information sur les positions
spatiales entre les structures anatomiques, la profondeur et la distance par rapport a
I'observateur, ce qui peut entrainer des erreurs d'évaluation. L'imagerie 3D offre donc un
avantage supplémentaire en permettant une visualisation complete de la structure
anatomique des organes et des tumeurs dans les trois dimensions, facilitant ainsi I'évaluation
de la propagation de la maladie, I'efficacité d'un traitement ou un suivi de nanoparticules. Elle
permet également de visualiser les organes internes et les tumeurs sous différents angles, de
créer des coupes fines et des reconstructions en 3D, ainsi que de visualiser les dimensions et
les volumes des organes et des tumeurs de maniére plus précise.

L'imagerie ultrasonore (US) est une technique d'imagerie médicale non invasive qui utilise
les ondes ultrasonores pour produire des images des structures internes du corps. Elle
présente des avantages tels que l'absence de rayonnement ionisant, un faible cod(t, une
portabilité et une flexibilité dans les applications[1]. Cependant, elle présente également des
limites, comme la difficulté a visualiser les structures profondes ou le contraste de I'image. En
utilisant des techniques d'échographie 3D[2], il est possible de surmonter certaines des limites
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de la 2D en obtenant une visualisation tridimensionnelle des structures internes, une
cartographie plus précise des tissus hétérogenes et un meilleur suivi des changements dans le
temps. Cela permet une meilleure évaluation de la morphologie et de la fonction des organes,
ainsi qu'une amélioration de la précision du diagnostic car moins dépendant de I'utilisateur
par rapport a la 2D par le choix de la prise de vue.

L'utilisation de la bimodalité de l'imagerie photoacoustique (PA) et ultrasonore (US)
pourrait permettre d'obtenir une visualisation détaillée de la répartition spatiale des
nanoparticules dans les tissus biologiques, ainsi qu'une évaluation de leur absorption optique.
Les agents PA peuvent étre utilisés conjointement avec la PTT pour améliorer |'efficacité de la
thérapie. La combinaison de I'US pour la visualisation anatomique et de la PA pour la
répartition spatiale des nanoparticules et leurs efficacité phothermique. En utilisant une
imagerie 3D pour les deux techniques, il serait possible de suivre temporellement
I'accumulation de nanoparticules dans les tumeurs. Il serait également possible de mieux
comprendre la distribution spatiale des nanoparticules dans les tissus biologiques tout en
suivant leurs caractéristiques optiques, ce qui est crucial pour une utilisation optimale en PTT.
Sachant que les stratégies d'instrumentation étudiées pour imager les volumes comprennent
des matrices de transducteurs qui offrent des taux d'acquisition de données élevés, mais qui,
en raison de leurs petits éléments, ont une ouverture et une sensibilité limitées. L'empilement
d’'image obtenus par balayages avec un réseau 1D permet d'utiliser une technologie de
transducteur plus mature et plus sensible que pour les matrices 3D, bien que dans la direction
de I'élévation de la translation du transducteur, la résolution soit faible. Afin d'améliorer la
qualité et la résolution des images pour le balayage volumétrique, nous avons développé une
approche d'ouverture synthétique basée sur un schéma tomographique innovant : le balayage
rapide en translation-rotation d'un réseau linéaire ultrasonore dans la direction de I'élévation.

Ce montage composé de deux platines motorisées de haute précision (Physik Instrumente)
combine un mouvement de translation (plage = 30 mm) pour couvrir la région imagée et un
mouvement de rotation pour capturer des vues multiples. Un réseau linéaire de 5 MHz (L7-4)
piloté par un systéme Vantage a 64 canaux (Verasonics) a été utilisé pour réaliser les
acquisitions par ondes planes. La reconstruction de I'image a été effectuée a partir de tous les
signaux en utilisant un algorithme de retard et de somme. Une plage de rotation de 90°
permet d'accéder a I'échantillon d'un seul coté. Cette approche d'ouverture synthétique
permet d’imager un volume de 30x19x30 mm?3 (xyz) correspondant & 552 positions
tomographiques en 20 s (limité par la vitesse du moteur). Une résolution 3D de 371x756x401
um?3 avec une déviation <10% été mesurée a 'aide de billes de 200 um. L’étude montre que
par rapport a un balayage en translation uniquement, I'approche par ouverture synthétique a
amélioré la résolution le long de I'axe x par un facteur de 3,6.

La haute qualité de I'image et la rapidité des acquisitions ouvrent des perspectives pour
les études longitudinales précliniques et cliniques. Comme notre méthode est adaptable a une
large gamme de réseaux 1D, y compris ceux a haute fréquence, et qu'elle est transposable a
la tomographie photoacoustique. Un montage bimodale échographique et PA a été développé
au laboratoire suite a ce montage ultrasonore [3]. Ce montage peut offrir de nombreux
avantages pour |'évaluation des nanoparticules utilisées en photothérapie ou en
photoacoustique. Il permet une visualisation détaillée de la répartition spatiale des
nanoparticules dans les tissus biologiques, ainsi qu'une évaluation de leur absorption optique.
L'apport de I'imagerie 3D permet également de suivre temporellement I'accumulation de
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nanoparticules et de mieux comprendre leur distribution spatiale dans les tissus biologiques
ou dans des tumeurs tout en suivant les caractéristiques optiques de ces dernieres. Il pourra
donc étre utilisé pour améliorer I'efficacité de la thérapie en permettant un meilleur ciblage
des tumeurs et une adaptation de la dose de la thérapie en fonction de |I'accumulation des
nanoparticules.
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1. Introduction

Featured Application: This single-side access 3-D synthetic-aperture scanning
method can be readily applied with existing 1-D transducer arrays to more
reliably monitor response of lesions over the course of therapy.

Abstract: We propose a novel solution for volumetric ultrasound imaging using
single-side access 3-D synthetic-aperture scanning of a clinical linear array. This
solution is based on an advanced scanning geometry and a software-based
ultrasound platform. The rotate-translate scanning scheme increases the elevation
angular aperture by pivoting the array [-45° to 45°] around its array axis (axis
along the row of its elements) and then, scans the imaged object for each pivoted
angle by translating the array perpendicularly to the rotation axis. A theoretical
basis is presented so that the angular and translational scan sampling periods can
be best adjusted for any linear transducer array. We experimentally implemented
scanning with a 5-MHz array. In vitro characterization was performed with
phantoms designed to test resolution and contrast. Spatial resolution assessed
based on the full-width half-maximum of images from isolated microspheres was
increased by a factor 3 along the translational direction from a simple translation
scan of the array. Moreover, the resolution is uniform over a cross-sectional area
of 4.5 cm?. Angular sampling periods were optimized and tapered to decrease the
scan duration while maintaining image contrast (contrast at the center of a 5 mm
cyst on the order of -26 dB for 4° angular period and a scan duration of 10 s for a
9cm? volume). We demonstrate that superior 3-D US imaging can be obtained with
a clinical array using our scanning strategy. This technique offers a promising and
flexible alternative to development of costly matrix arrays toward the
development of sensitive volumetric ultrasonography.

Keywords: volumetric imaging; ultrasonography; synthetic aperture;
tomographic scan; linear array; spatial sampling

Three-dimensional (3-D) ultrasound (US) imaging is increasingly prevalent in biomedical imaging
[1]. Compared to conventional 2-D images, volumetric US display provides a detailed view of
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anatomical structures at various orientations. Thereby, visualisation of structures and the associated
measurements are less dependent on the skill and experience of the sonographer and measurements
can be more readily and independently repeated on the same data-set by other radiologists [2].
Additionally, volumetric US imaging facilitates fusion with images from other modalities for improved
diagnosis or therapy planning. Furthermore, for longitudinal studies or for the monitoring of the
progression or regression of pathology in response to therapy, 3-D US display facilitates the comparison
of structures examined at different time points or by different practitioners.

Most current approaches developed to produce 3-D US images are based on volumetric
reconstruction after acquiring successive 2-D images with an ultrasound 1-D array at different spatial
positions and/or orientations [2]. For example, a 3-D ultrasound image of a fetus can be obtained using
a mechanically-wobbled linear array [3]. After acquisition of a series of 2-D images, the volume is
reconstructed from the 2-D envelope-detected images positioned in a 3-D volume using specific spatial
transformations [4]. These transformations can be retrieved during free-hand scanning with position
sensing [5,6], free-hand scanning without position sensing or mechanical scanning with a predefined
motion [2]. Since these approaches use 2-D, envelope-detected images to produce a volumetric display,
they can be implemented as external post-acquisition processes using images acquired with a
conventional ultrasound machine. When a voxel has been viewed with different orientations of the
array, incoherent spatial compounding can be applied to improve image quality [7]. However, the use
of envelope-detected images limits the gain in terms of contrast or spatial resolution compared to what
could be expected from coherent compounding [8]. To obtain the greater advantages provided by
coherent compounding, ultrasound signals or images must be accessed prior to envelope detection.

At the cutting edge of ultrasound technology, planar arrays combined with programmable and fast
acquisition electronics are emerging to achieve volumetric imaging rates in the kHz range. A variety of
transducer spatial arrangements are proposed including row-column arrays [9], matrix [10,11] and
sunflower [12] arrays. The ultrasound beam is electronically controlled and received signals are
combined with coherent compounding. Synthetic aperture imaging [13,14], which consists in
sequentially emitting and/or receiving with different array-element subsets, can be used when the
number of array elements is larger than the number of transmit/receive channels. Planar array
technology has attracted a lot of attention because it enables high-rate imaging of whole volumes and
thereby enables advanced imaging modes throughout the volumes such as elastography [11], ultrafast
Doppler [15] and super-resolution ultrasound imaging [16]. However, the technology is expensive since
transducer planar arrays are still prototyping and a large channel count may be needed to probe the
array aperture at a high rate. Additionally, the development of small but highly sensitive transducer
elements that can be arranged in an array to cover a significant planar aperture with good spatial
sampling is a complex technological challenge. Currently, planar arrays providing small elements and
good spatial sampling sacrifice sensitivity and an overall aperture extent. Planar arrays with better
sensitivity typically use larger elements at the expense of an element directivity (limiting the effective
aperture) and degraded spatial sampling. Therefore, volumetric image quality with this technology has
yet to rival that provided with 2-D array transducers.

Three-dimensional synthetic-aperture scanning provides an intermediate solution between the
incoherent compounding of 2-D single-plane images and volumetric imaging with planar arrays. It
consists in a mechanical scan of a transducer using a system providing access to the data prior to
envelope detection, followed by coherent compounding of the signals acquired at different scan
positions to synthetize a larger aperture during the volumetric image reconstruction process. The
method has been developed for simple scanning geometries of clinical ultrasound arrays designed for
2-D imaging using: translation in the out-of-plane dimension [17], rotation around the median axis of
the image [18] and a rocking motion [19]. The method advantageously uses already-developed
transducer arrays that are technologically mature and highly sensitive, and facilitate the extension of
methods to the clinical setting. The time required for mechanical displacements prohibits high-rate
scanning of the volume, but the method provides higher image quality than the previously mentioned
approaches because coherent compounding can be coupled with a high number of ultrasound signals
recorded with very sensitive transducer elements. To date, 3-D synthetic aperture scanning has only
been investigated in proof-of concept studies [17-19]. It has not yet been developed within a 3-D
ultrasound scanner. One reason may be the relatively limited enhancement in spatial resolution that has
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been obtained with the simple scanning geometries that have been investigated thus far. Furthermore,
ultrasound platforms that provide access to the raw channel or radiofrequency ultrasound data that is
required for synthetic aperture scanning have only recently become widely available. Now is the time
to reconsider 3-D synthetic aperture scanning with more advanced scanning geometries for applications
that require high image quality but modest volume-scanning rates such as monitoring of a lesion’s
progression therapeutic response.

In this paper, we investigate the performance of a 3-D synthetic-aperture scanning scheme with a
complex scanning geometry based on a rotate-translate scan with a linear ultrasound array. With the
combined and predefined motions, a planar surface above the imaged volume is sequentially and
efficiently populated with transducers having different spatial positions (array element and translated
position) and orientations (angle of rotation about the normal to the surface). This combination of
orientations provides a larger synthetic angular aperture in the elevation direction of the array, and
thereby improves the resolution and contrast along the elevational axis. The proposed rotate-translate
scanning approach was inspired from a scheme previously developed for photoacoustic (PA)
tomography [20]. PA tomography is a hybrid imaging modality in which the ultrasound wavefield
generated by laser excitation of optical absorbers is captured by transducer elements used only as
detectors. The experimental implementation of the scanning scheme in this ultrasonic reception-only
configuration resulted in high quality 3-D PA images. In the present study, we demonstrate for the first
time the applicability of a rotate-translate scanning scheme for pulse-echo US volumetric imaging and
we show experimentally that higher and more uniform 3-D resolution can be obtained than for existing
synthetic aperture approaches. The original scheme proposed for photoacoustic imaging was limited
due to the long scan duration. Herein, the scanning parameters have been optimized through theoretical
considerations and experimental implementation to dramatically reduce the number of scanning
positions and thereby the acquisition time while maintaining high contrast and uniform spatial
resolution. In particular, we studied the influence of the rotation step on the spatial resolution and image
contrast. The system was characterized in vitro with imaging phantoms and the performance was
compared to synthetic aperture scanning with a translation-only scan to highlight the superior image
quality of this new, more complex scanning scheme.

2. Materials and Methods
2.1. Presentation of the scanning scheme

The rotate-translate scanning scheme is diagrammed in 2-D (in the axial-elevation plane) for one
element of the linear US array (Figure 1). The extension to 3-D is direct when the lateral dimension of
the array (i.e. axis along the row of active array elements) is taken into account. We consider here a
linear array with a cylindrical lens, which is typical of clinical linear US arrays for 2-D ultrasonography.
The focusing power of the lens is usually weak which ensures a large depth-of-field but a relatively
poor elevation resolution. These depth-of-field and resolution performances are directly linked to the
small angular aperture 2.3 of the element or large f-number = F/D (Figure 1 (a)) in the elevation
direction. F and D are the focal distance and the width of the array element, respectively. To benefit
from the large depth-of-field but with a significant improvement in the elevation spatial resolution, we
developed a synthetic aperture approach. The synthesis of the aperture increases the angular aperture
for each array element over an extended imaged area thanks to a rotate-translate scanning scheme. The
rotation increases the angular aperture and the 1-D translation ensures coverage of the imaged zone.

To obtain a single-side access, the rotation axis was set to pass through the center of the transducer
face Oa (Figure 1 (a)) and to be perpendicular to the axial direction of the transducer (w-axis) [20]. This
axial direction is named transducer axis. The translation axis is perpendicular to both the rotation axis
and the transducer axis when the rotation angle ar equals zero (Figure 1 (b)). Translation across the
imaged area is performed at a constant angle an:, and then repeated for different angles of rotation
(Figure 1 (c)). All the translation scans have the same length L. To benefit from the full depth-of-field
around the focus, the imaged area is centered on the focal distance F in the e--direction (Figure 1 (c)).
As a consequence, the translational scan at each angle, arr, is centered on the point lirans center(ctrot) = - F*
tan(arr) in the ex-direction (Figure 1 (c)). To have a constant step Al between successive translational
positions of the transducer axis, the translational scan at ar is divided into tomographic positions
separated by Al/cos(ar).
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The ultrasound pulse-echo signals are recorded for each tomographic position of the transducer
element. In this configuration and with an adapted Al (see section 2.2), each point of the imaged area is
probed with all the different orientations of the transducer. Therefore, for each pixel of the sampled
area, the ultrasound signals from the different positions can be combined coherently during the
reconstruction process to build a larger synthetic aperture. This process also corresponds to spatial
coherent compound imaging in the elevation direction.

(a) (b) (c)
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Figure 1. Schematic diagram of the scanning scheme in 2-D. (a) One weakly focused transducer array element of
width D and focal distance F. H is the pulse-echo full width half maximum (FWHM) of the ultrasound beam. The
angular full aperture is 2.3. The angle bisector is named transducer axis. A Cartesian coordinate system is attached
to the transducer element face: u corresponds to the elevation direction and w to the axial direction. For a linear
array, the long axis along the row of its active array elements (lateral direction) is the v-axis. The origin Oa is the
center of the transducer element face; (b) The transducer element at one tomographic position. For the fixed
Cartesian coordinate system, the vectors ey and ez correspond to the rotation axis and the radial direction,
respectively, when art =0. The translational axis of the scan is ex. For the diagrammed position, the rotation angle
is arot (here aret <0) and the translation position relative to the origin O is lirans. du is a distance to the transducer axis
in the elevation direction used during the reconstruction process; (¢) The transducer axis is shown for several
positions of the scanning process. The translation positions are illustrated for three different rotation angles: arots,
atrot b and awot . For each angle ar, the translation ranges from lians center(atrot) = L/2 tO Iltrans center(trot) + L/2. For two
successive positions at a constant ar, the spacing between the transducer axes is Al and the transition step is
Al/cos(aret) along the translation axis. The magenta square indicates the imaged area, i.e. the region probed with all
the different orientations of the transducer axis. This area is named DSCA for Diamond-Shaped Cross-sectional
Area.

2.2. Spatial sampling of the scan

Our scanning scheme combines motion of the US transducer in translation and in rotation.
Therefore, both the linear and the angular spatial sampling periods need to be set. To improve upon the
approach proposed for PA tomography in [20], we sought to determine the sampling periods offering
the best compromise between image quality and acquisition speed. Indeed, increasing the number of
tomographic positions usually leads to higher image quality (contrast, homogeneity) but will result in
longer acquisition time.

The minimal sampling periods required to avoid grating lobes and other aliasing artifacts on the
image depend both on the transducer geometrical parameters (Figure 1 (a)) and the reconstruction
method. The reconstruction algorithm for 3-D imaging is detailed in Appendix A. Our reconstruction
algorithm is based on a basic delay-and-sum process. In the 2-D configuration, the transducer is
assumed to be a point transducer located at Oa (Figure 1 (a)), which emits circular waves (cylindrical in
3D) and has an isotropic detection pattern. The spatial impulse response of the transducer is not
modeled, but its directivity is taken into account with an amplitude mask. For a given position of the
transducer, the pulse-echo signal only contributes to the image in a slice of width 2*du (Figure 1 (b))
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around the transducer axis. In this slice, an apodization window (20% cosine taper) was used to avoid
discontinuities. The pulse-echo (two-way) -12dB full width of the ultrasound beam is 1.2 * H [21] where
H = Ac*f-number, with A. the wavelength at the center frequency f. of the transducer. So, to account for
the focusing of the transducer, we set du=0.6 * H.

The linear sampling period Al is defined as the distance between the transducer axis for two
successive translation positions at a constant angle ar: (Figure 1 (c)). The angular sampling period, A,
corresponds to the angular change between two successive translations across the imaged area.
Performing Nyquist-Shannon sampling in translation and in rotation [22], when considering point
detectors in the reconstruction, would require a large number of positions and would lead to a
prohibitive scan duration. To obtain more efficient scanning, we reduce the synthetic array to a rotation
array: for each pixel in the imaged area, we coherently add signals corresponding a single position in
translation for each rotation angle art. Thereby, we avoid generating a synthetic array with the
successive translation positions at a given art. The selection of the translation positions is made based
on the amplitude mask. We should have Al > 2*du so that Al > 1.2 *H. On the other hand, an effective
coverage of the imaged area would require Al < H, because H is the two-way full width half maximum
(FWHM) of the ultrasound beam [23]. We chose to set Al = H, as a compromise justified by the 20%
cosine-taper of the apodization mask. One can note that Al and du are strongly linked because of the
reduction of the synthetic array to a rotation array. For the translation-only scan used for comparison,
a synthetic translation array is formed. Therefore, the volumes probed by successive translation
positions should overlap and then Altansiation-onty < 2*du. We set Aluansiation-onty = H/8 [24] (see also Appendix
B) while duwas still defined by d.=0.6 * H to account for the transducer directivity.

Angular sampling in our scanning geometry has not yet been studied to the best of our knowledge.
From studies performed for other geometries, we have found (Appendix B) that the minimal angular
sampling period is Aa = 3. Herein, we study the influence of the spatial sampling on the imaged quality
for 3 different nominal angular sampling periods:

Aa1 =, Aoz =p/2 and Aas = [3/4 (1)

with B = atan(D/(2*F)) @)

We chose to perform our study with an angular range @,,; € [—45° 45°] which provides a large
angular aperture for ultrasound imaging and will strongly showcase the potential of our approach.
However, side lobes are expected from a finite and uniformly sampled angular aperture. They can be
reduced with amplitude apodization whose amplitude value depends on art, but this solution leads to
signal damping on the edge of the scanned interval and we consider this to be a sub-efficient use of the
recorded signals. Therefore, we implemented spatial density tapering as a means to reduce both side
lobes and the number of rotation positions. Because of its simplicity, we use the Doyle-Skolnik
approach, as described in [25]. The angular positions of the synthetic array were determined considering
a Hamming window function over the entire angular range [- 45° 45°] and the nominal angular
sampling period Aa. The relative reduction in the number of rotation positions compared to a uniformly
sampled array is approximately - 46 % (i.e. the area ratio between the Hamming and the rectangular
windows). The translation endpoints for the different rotation positions are shown in Figure 3 for a
translation range L = 30 mm and the angular sampling period Aaz. Due to the spatial density taper, the
effective angular sampling step is Aaz around art= 0 and increases with the value of |arwtl. Therefore,
the bounds of the angular range [- 45°, 45°] are not reached during the scan process. The effective bounds
depend on the value of Aa. With an amplitude apodization and the Hamming window function, the
recorded signals at arr=+45° would have had a weight of 0.08 compared to a weight of 1 around ar=
0.

2.3. Experimental implementation

We experimentally implemented the scanning scheme presented above with a clinical linear
ultrasound array. This section presents the tomographic ultrasound scanner, the practical
implementation of the scan and the imaged samples.
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Figure 2. Annotated picture of the experimental setup. The rotate-translate scanner is comprised of two motorized
stages that scan an ultrasound (US) array. The rotation stage is mounted on the translate stage. The US array is
fixed on the rotation stage with custom-built holder. The array axis (axis along the row of its elements) was
manually aligned to correspond to the rotation axis. Triggers synchronize 1) recording the motion-controlled stage
positions and 2) the US acquisition with the programmable US system. The imaged sample is placed in the water
tank below the array. The axes of the fixed coordinate system (O, ex ey, ez) are represented. For the sake of
readability, only the subscripts X, y and z are reported in the diagram. The y-axis and the z-axis correspond to the
rotation axis and the radial direction when art = 0, respectively. Due to possible experimental misalignment, the
translation axis is assumed to be close to the x-axis but may not exactly match. The scanner in action is shown in
Video S1.

2.3.1. Experimental set-up

The experimental setup presented in Figure 2 can be divided in three main parts: 1) the US
acquisition system consisting of an US linear array driven by a programmable US platform, 2) the
scanning system comprising two motorized stages and their motion controller and 3) the
synchronization system piloted with a programmable trigger generator. The acquisition process was
fully automated.

The ultrasound transducer array was a 128-element linear array (L7—4, Linear Array, Philips
Medical Systems, Seattle, WA, USA) with a 5-MHz center frequency and 298-um inter-element spacing.
In the elevation direction, the elements of the array had an aperture of D =7.5 mm and were cylindrically
focused to a focal distance of F = 25 mm, resulting in a f-number of 3.3. Therefore, as described in
equations (1) and (2), Aa1 = 8°, Aaz = 4° and Aas = 2°. Additionally, for this array, Ac=0.3 mm and H =
1mm with a speed of sound of 1500 m.s™. This linear array was chosen because it is widely used in the
ultrasound community. Acoustic coupling between the sample and the ultrasound array was obtained
by immersion in a water tank.

The array was driven by a programmable, 64-channel Vantage ultrasound system (Verasonics,
Kirkland, WA, USA). For all the transmit events and all the receive events, only the 64 central elements
of the array were used. Upon the arrival of each external trigger event, all these 64 array-elements were
fired to produce a "plane wave" emission (beam that is unfocused in the lateral direction of the array or
the v-direction shown in Figure 1) [26]. Transmitted pulses were one cycle long at 5.2 MHz. For most
acquisitions, all the elements in the transducer array were fired at the same time to produce an untilted
plane wave (ys=0) referred to as "straight transmit". We also implemented an emission mode in which
tilted plane waves were generated with a different angles ystfor successive trigger events. The steering
angles were controlled electronically by introducing a small delay between the firing of adjacent
elements according to the desired inclination angle. In this mode named "steered transmit", a cyclic
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emission sequence was used and, for each cycle, the tilted plane waves were emitted with increasing
angular steering (Table 1). The steered angles were chosen to ensure uncorrelated transmitted wave-
vectors. Given the active aperture of the array and the wavelength A. at its center frequency, the steered
angles must theoretically be spaced by at least ~0.9° to have independent transmitted wave-vectors [8].
We chose here an angular spacing of 2°. Moreover, the steered angles were chosen centered around zero
to match the directionality of the array elements.

Pulse-echo signals were recorded at a sampling frequency of 20 MS/s, with a constant gain (no time
gain compensation was applied) and for a time interval adapted to the distance range between 5 mm
and 60 mm in front of the array. The transmitted pulse amplitude and the reception gains were adjusted
to ensure a good amplitude digitalization of received signals without saturation. Ultrasound signals
were stored in internal memories of the acquisition system.

Table 1. Parameters of the different acquisition modes for a translation range of

L=30 mm.
Scanning mode Rotate-translate scan Translate-only
scan
Straight transmit Steerec.l Stralgh.t
transmit transmit
Mode # 1 2 3
Angular sampling period Aai=p Aa2=03/2 Aas=p/4  Aa2=p/2 0
Aa (°) 8 4 2 4 0
Number of angular positions! 6 12 23 12 1
Steering angles st (°) 0 0 0 -4,-2,0;2;4 0
Acquisition rate (Hz) 2 50 50 50 250 50
Number of tomographic 267 508 947 2533 244
positions 2
Acquisition duration (s) 53 10.2 19 10.1 49
Reconstruction duration (s)? 11.2 20.9 39.7 95.2 14.2

!'The number of angular positions results from the angular sampling period Aa and the density taper
2The acquisition rate corresponds to the pulse repetition rate (PRF) of the trigger generator, and the
number of tomographic positions to the number of generated trigger pulses.
3The reconstruction durations were measured for the largest imaged volume Ax*Ay*Az = 30¥*19*30 mm?3

and a pixel size of px*py*pz = 72*144*72 um?, resulting in total of 417*133*417 ~ 23 million voxels. The

volumetric image reconstruction was performed using a GPU unit NVIDIA GeForce RTX 2060 SUPER.

For the modes 1 and 2, some tomographic positions were discarded for the reconstruction (see Appendix

A).

We used two high precision motorized stages. The rotation stage (M-061.PD, Physik instrumente,
Karlsruhe, Germany) was mounted on the translation stage (L-511.44AD00, Physik instrumente,
Karlsruhe, Germany). The two stages were controlled with a C-884 DC Motor Controller (Physik
instrumente, Karlsruhe, Germany). Using integrated encoders, the positions of the stages were recorded
with an accuracy of 0.001 degrees and 50 nm, respectively, at the time of arrival of an external trigger
pulse to the controller. The positions were stored in an internal memory of the controller.

To synchronize the US plane wave emission and the recording of the stage positions, a trigger
generator (BNC Model 577, Berkeley Nucleonics, San Rafael, CA, USA) was used to send external
triggers simultaneously to both the programmable US system and the motion controller (Figure 2). The
number of pulses and the pulse repetition frequency (PRF) depend on the acquisition parameters (Table
1), and were programmed in the pulse generator prior to each acquisition.

For each tomographic acquisition, the following sequence of events was used. First, the motors
were positioned at the first tomographic position and the ultrasound system was initialized. Then, the
ultrasound system and the motion controller were set to wait for a trigger pulse. The first trigger pulse
started the motion of the stages following programmed trajectories (see 2.3.2.). This trigger pulse and
the next ones triggered the simultaneous recording of the stage positions and of the pulse-echo
ultrasound signals. At the end of the scan, all the data from the ultrasound system and the motor
controller were transferred to a computer.
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2.3.2. Practical implementation of the scanning

40 r

arot (deg)

Figure 3. Successive motor positions for a rotate-translate scan with the angular sampling period Aa2 = 4°. Positions
used for reconstruction are shown with red markers. Blue markers designate positions that are necessary for the
continuous mechanical scan but are discarded prior to volume reconstruction. The black crosses represent targeted
endpoints for the motor trajectories. Because of the density taper, the effective angular step is 4° around art=0 and
increases with the value of |ant|. The bounds of the angular range [- 45°, 45°] are also not reached. The first four
endpoints are notated A, B, C and D. The corresponding video of the scanner in action is displayed in Video S1.

Three different acquisition modes were employed. The first mode is a 3-D rotate-translate
tomographic scan with straight transmit events (ys=0). The targeted endpoints of the motion are at ltrans
endpoints (Qtrot) = lirans center(trot) = L/2 and are illustrated in Figure 3 (black crosses). For a time-efficient
scanning, we implemented continuous scanning rather than step-by-step scanning [27]. We chose to
perform translation scans repetitively with a back and forth oscillatory motion. The rotation motion was
performed in a single direction (increasing ar). To illustrate the stage motion, we notated A, B, C and
D the first four endpoints of the scan in Figure 3. For two successive rotation angles a1 and art 2, the
translation endpoints are scanned in one translation direction for a1 (from A to B for instance) and in
the reverse direction for a2 (from C to D). Thereby, we minimized the scanning time. The rotation
motion starts from the second translation endpoint at a1 (B in the example) and we aimed at reaching
the second rotational position art2 when the targeted first translational endpoint at ar:2is reached (C
here). A translation motion is additionally needed between the two endpoint positions (B and C in the
example). In the example, the first, positive-direction translation occurs from A to C. The rotational
motion starts when the translation stage reaches B. When C is reached, the rotation motion and the
positive-direction translation end, and the translation direction is reversed.

The trajectories of positioning stages have trapezoidal or triangular velocity profiles. Therefore, for
each movement, the following parameters had to be set: the endpoints, the targeted velocity and the
acceleration. The deceleration was set equal to the acceleration. For the rotation stage, the endpoints aro
i were defined by Aa and the spatial density tapper. The rotation velocity and acceleration were set to
their maxima: 90 deg.s' and 500 deg.s?, respectively. Most rotation moves had a triangular velocity
profile. Their duration was then limited by the maximum rotation acceleration.

The translation velocity was set constant for each one-way translation at oot and equal to:

V() = PRF Al

rot Nyt cos(@rot )’
where PRF corresponds to the trigger generator of the synchronization part, and N is the number of
electronic steering angles. N« = 1 in this acquisition mode as only straight transmits are performed. Al
is equal to H =1 mm.

The translation acceleration and the PRF were determined empirically with the following criteria.
We want that the rotation duration and the translation time between two successive endpoints at
different arori (such as B and C in Figure 3) are similar. The rotation duration is already reduced to its
minimum, therefore we had to adapt the translation parameters. We decided to adjust the translation
acceleration. We calculated the maximum translation acceleration so that the translation part is covered

®3)
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only when at least 80% of the corresponding rotation distance is traveled. With this acceleration, we
determined the maximum translation velocity so that, for a translation travel equal to L = 30 mm, 50%
of the translation distance is traveled at a constant velocity (i.e. not in the acceleration or deceleration
phase). The PRF was then deduced from equation (3) by taking the maximum possible angle = 45°.
With these criteria, we found the following set of parameters: a PRF of Nst* 50 Hz and, for the translation
stage, an acceleration of 235 mm.s? and a maximum velocity of 60 mm.s" (maximum velocity from the
manufacturer specifications: 90 mm.s!). With these parameters for L=30 mm and Aaz, 64% of the desired
tomographic positions were acquired with an inter-position translation distance greater than 90% of
Alfcos(art), the targeted translation sampling period.

The motion parameters (endpoints, direction and velocity) of both stages are coded in a macro,
stored in the controller memory. Motion parameters are automatically modified each time an endpoint
is reached. In particular, the controller starts the rotation motion when the translation coordinate of the
corresponding endpoint is exceeded. This mode was implemented for the three angular sampling
periods (Table 1).

The second acquisition mode is a 3-D rotate-translate tomographic scan with steered transmit
events. The parameters for the stages are the same as for the first acquisition mode. However, we used
Nst = 5 steering angles and the PRF was thus increased to 250 Hz (Table 1). We can note that the
translation velocities stay the same but the targeted inter-position translation distance is now
Al/(cos(art) *Nst). Consequently, the number of tomographic positions is around five times higher for
the same Aa. In this second acquisition mode, coherent compounding is performed both in the elevation
direction of the array with the mechanical scanning and, additionally, in the lateral direction with
electronic beam steering. We study the effect of the additional compounding on the contrast and
resolution of the 3-D image. This mode was implemented only for the median angular sampling period
Aao.

The third acquisition mode is a translate-only scan with straight transmit events. The rotation stage
was kept fixed at ar: =0, and a one-way translation scan was performed over the translation range L.
The nominal translation sampling period Altransistion-onty Was set to H/8 = 125 um [24] (see also Appendix
B). In continuous motion with a PRF of 50 Hz, the corresponding translation speed was set to vo = 6.25
mm.s™. This third mode was implemented to provide a benchmark for comparison with the proposed
rotate-translate scan.

2.3.3. Imaging phantoms

Four imaging phantoms were used to characterize our 3D scanner. The phantoms were totally
submerged (Figure 2), maintained fixed compared to the water tank and centered in the imaged volume
(Figure 1 (c)).

The first phantom (Ph1l) contains 200-um diameter polyethylene microspheres (BKPMS 180-212
um, Cospheric, Santa, Barbara, CA) embedded in agar gel. The agar gel was prepared with agar powder
2% w/v (A1296, Sigma Aldrich) in water, and it was molded in 26.5-mm diameter cylindrical mold. The
microspheres have a significant acoustic contrast relative to the embedding medium (on the order of 40
dB). They were randomly, but sparely, distributed over the entire cross section of the cylinder, and
could thus be identified individually. Phl was placed so that all microspheres had approximately the
same y-coordinate, i.e. they all lie within a plane perpendicular to the rotation axis. Phl was used to
validate that the field of view can be adjusted by setting the translation range L (Figure 1 (c)). Moreover,
Ph1 enabled us to study the 3-D spatial resolution and its spatial homogeneity.

The second phantom (Ph2) was prepared with agar powder (2% w/v) and 1% w/v cellulose powder
(Sigmacell cellulose Type 20) in water. Cellulose particles (20 pm) act as ultrasound scatterers to mimic
the scattering properties of biological tissues for US imaging. The gel was molded in the cylindrical
mold with 3 cylindrical solid inclusions of 5 mm in diameter and of the same length as the mold. The
inclusions were removed when the gel was solidified. Thereby, Ph2 contained 3 cylindrical holes
arranged along the vertices of an equilateral triangle centered on the phantom axis. The center-to-center
distance between adjacent holes was about 9 mm. The holes were filled with water and Ph2 was placed
with the axes of the cylinders aligned with the rotation axis (y-axis). The holes are far enough from each
other to be considered as isolated anechoic regions embedded in a speckle-generating medium. They
were used to measure the image contrast and its spatial homogeneity.
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Two other phantoms were made of 0.36 mm diameter polyester threads. The threads were verified
to be acoustically scattering, however the contrast with agar gel was found to be poor. To obtain a higher
contrast, the threads were simply placed in water: a non-scattering medium for 5 MHz ultrasound
waves.

The third phantom (Ph3) is composed of four threads parallel to each other and oriented along the
rotation axis (y-axis). Three of the threads are arranged along the vertices of an equilateral triangle of 9
mm side length. The fourth thread was at the center of the triangle. Ph3 allowed us to obtain an estimate
of line spread function at four positions with a large dynamic range, and to derive a contrast metric
named the cystic resolution. The similar spatial arrangement between Ph2 and Ph3 allow comparison
of contrast measurements made with two suitable metrics (see section 2.5).

For the last phantom (Ph4), a 3-D net was formed with knots between twelve threads. The net is a
complex structure comprised of a thin homogeneous scattering material. Because the threads are dyed
in black, the ultrasound image of Ph4 can be easily compared with optical pictures. Ph4 allows us to
study the ability to image a complex shape with multiple orientations.

2.4. Image reconstruction algorithm

Image reconstruction was performed with a simple delay-and-sum beamforming algorithm. The
two-way travel times between the US transducer element positions and each imaged voxel were
computed. Then, the value of each voxel was computed by summing, over all the elements of the array
and all the different tomographic positions, the signal values assessed at the voxel-associated travel
times. Tomographic positions outside of the translation limits of the theoretical scanning scheme (such
as from B to C in Figure 3) were, however, discarded. A weighted sum was performed to implement
several apodization windows and avoid side lobes and grating lobes, as detailed in Appendix A. Three-
dimensional, envelope-detected images were obtained.

The 3-D display voxel grid is defined in the fixed coordinate system (O, ex ey, ez) presented in
Figure 1(b). Voxel dimensions were chosen equal to px*py*pz = 72*144*72 um?, with an anisotropy
reflecting the best-expected resolutions. The 3D images were displayed using maximum amplitude
projection (MAP) images along the axes of the coordinate system. For instance, the MAP image along
the x-axis was obtained by projecting the voxels with the maximum amplitude along the x-axis in the
yz-plane. For each (y,z) coordinate, the pixel value of the MAP image corresponds to the highest voxel
value along the x-axis of the full volume. When the MAP images are displayed with a logarithmic gray
scale, the logarithmic compression is performed after the maximum amplitude projection.

2.5. Characterization of the imaging performance

We assessed the image quality in terms of resolution, contrast and spatial homogeneity using the
phantoms presented in section 2.3.3. The full-width at half-maximum (FWHM) criterion is used to
assess the 3-D resolution of individual point-like objects. For the contrast, two criteria were evaluated
and compared: a variant of the cystic resolution (CyR) and the simple contrast between an anechoic
region and a speckle region. We studied the influence of both the angular sampling parameter Ao and
the transmit mode (straight or electronically steered).

2.5.1. FWHM resolutions

The 3-D resolution was assessed with phantom Ph1. To determine the FWHM resolution, the image
of each microsphere was fit with a 3-D Gaussian blob using a nonlinear least-squares minimization. The
three main axes of the blob were the axes of the Cartesian coordinate system, and the following equation
was used:

_ 2 _ 2 _ 2
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where xo, o, and zo are the coordinates of the center of the blob, A is the amplitude, and oy, 0y, and o are
the Gaussian root mean square widths along the x, y, and z axes, respectively. The FWHM resolutions
were computed using the equation: FWHM; = 2,/2In(2)o; withi=x, y or z.

The expected FWHM resolution along the x-axis is on the order of A, because of the large synthetic
angular aperture. Ac = 0.3 mm is the wavelength at the center frequency of the array. Given the
apodization along the y-axis (Appendix A), we expect a resolution on the order of 2*A.. The resolution
along the z-axis is limited by the ultrasound pulse width and is expected to be on the order of A..
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Accordingly, the fits with the Gaussian blob were performed in-volumes of 1.5 Ac* 4 Ac* 1.5 A, each
centered on an individual microsphere.

To compare the spatial resolution for different angular sampling periods, we used statistical
quantifiers, such as the median and interquartile range (IQR), because of their robustness to outliers and
reliability for various data distributions. The resolution comparisons are presented in boxplot displays.

2.5.2. The cystic resolution (CyR)

The CyR was introduced by Vilkomerson et al [28] to evaluate the effects of side lobes and grating
lobes of the point-spread function (PSF) on the contrast of ultrasound images. The CyR is expressed as
the minimum detectable size of anechoic structures embedded in a speckle-generating background.
Instead of evaluating the detection of anechoic cysts of various sizes, Ranganathan et al [29] suggested
using the image of the concentric PSF with a spherical void c. The CyR is then defined as the size of the
spherical void that produces a contrast above a given threshold. In 2-D, the cyst contrast Cc is computed
[29] from the ratio of PSF energy outside the void relative to the total PSF energy:

)

H(x.z)ezc h2(x,z,x9,2¢)dxdz
I h2(x,z,x9,29)dxdz 4

CCdB = 1010910(

where h(x,z, xy,2,) is the image of a pointlike object centered at (x,,z,), which stands for the PSF
function.

For 3-D imaging, Rasmussen et al. [13] suggested to use the line spread function (LSF) instead of
the PSF to access the CyR because the LSF is easier to measure experimentally and has a larger dynamic
range. In our case, we are interested in measuring the effect of the scan parameters on the image quality.
Therefore, we want to evaluate the CyR in xz-planes (perpendicularly to the rotation axis), using the
LSF in the y-direction (along the rotation axis). Phantom Ph3 allows us to compute a robust estimate of
the LSF with little background noise. The Cc contrast was computed using the slice at y =0 (center of the
array) and the two closest uncorrelated xz-slices located at y = +0.86mm. Each slice is a disc of 25*A.
diameter which is a compromise between the need to encompass the entire spatial extent of the LSF and
the need to avoid overlap between neighboring LSFs. To obtain a smooth Cc curve, the images were
oversampled by a factor 2 in the xz-plane (px = pz = 36 um). Because we expect anisotropy of the LSF,
we extended the definition of the Cc and we proposed a sectorial cyst contrast.

We can then introduce a general definition of Cc as:

T B
Ccap = 10logso (W)/ (6)
E%’ut = Zrlly=—1 ff(x,z)E{T\C} h? (x' Y,z x(J)/' Zg)dde, )
E%"Ot = Zrlzy=—1 -U(x,z)eT h? (x' Y,z xg' Z(J)/)dXdZ’ (8)

where T is either the entire slice (equation (6) is equivalent to (5) but for the LSF) or an angular sector of
the slice (leading to sectorial contrast), c is the disk-shaped void, and T\c is the set of elements of T but
not in c. The sectorial contrast was computed in angular sectors of ©/10. h(x,z,y,x], 2} ) is the image of
the LSF, at a given y, and centered at (x3, z ), the coordinates of maximum amplitude of this LSF image.

Similarly to Rasmussen et al. [29], we define CyR as the cyst radius that produces a contrast Ccgp
of -20 dB. For the entire disk-shaped slice, this definition of CyR is called isotropic cystic resolution,
iCyR, in the following. For a sector, the sectorial cyst resolution is called anisotropic cystic resolution,
aCyR.

2.5.3. Image contrast

Phantom Ph2 contains three anechoic structures in a speckle-generating medium that consist of
cylindrical 5-mm diameter holes, invariant along the y-axis. To assess the detectability of this cyst size,
we chose the simplest and most general contrast estimator used in ultrasound imaging [30]:
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where p. is the mean signal power in the cyst area and y; is the mean signal power in the speckled
background area. The cyst statistics and the background statistics are assessed on the same number of
pixels N = 1000, equivalent to about thirty resolution cells to guarantee reliable statistics. The variables
¢; and s; denote the value of it pixel of the cyst area and of the background area, respectively. The
background area was chosen distant from the three holes. As previously, the contrast is computed using
the slice at y = 0 and the two closest uncorrelated slices (xz images). Each slice is a disc with a diameter
limited to 25%A..

As for estimation of the LSF based on Cc, a contrast curve was plotted by considering different and
non-overlapping cyst areas of size N, all centered on the longitudinal axis of the cylindrical hole. The
center-most area is a disk and the areas beyond this disc are concentric rings.

3. Results

3.1. Influence of the translation range on the imaged volume

(a)

Figure 4. US images of Ph 1 performed with different translation ranges L. (a) Optical picture showing the spatial
distribution of microspheres. (b) to (d) Maximum-amplitude projection (MAP) images along the y-axis for L = 30,
20 and 10 mm, respectively. The dotted diamond indicates the area probed with all the different orientations of the
array, named diamond-shaped cross-sectional area (DSCA) (Figure 1 (c)). The MAP images are in linear grey scale.
The same grey scale was used for (b)-(d). For a better readability, the grey scale was fixed. White pixels correspond
to the maxima of the MAP image for L=30mm. Black pixels correspond to an amplitude equal to zero. The islets (e)-
(g) show a zoom of the microsphere indicated with the yellow arrow for L = 30, 20 and 10 mm, respectively. The
pixels displayed in white correspond to the maximum for L = 30 mm. The red arrows show microspheres located
outside of the DSCA in (d). The yellow arrow points to a microsphere inside the blind area in (d). Full-size images
corresponding to (c) and (d) are displayed in Figure S1.

The cross section of the volume probed at all orientations ar of the array and perpendicular to the
rotation axis is presented in Figure 1(c). This cross-sectional area is expected to have a diamond shape
and its area should depend on the translation range L. We name DSCA this diamond-shaped cross-
sectional area. The cross section of the volume probed by none of the tomographic positions is named
the blind area (Figure 1 (c)). The regions outside of the DSCA (and the blind area) are probed with fewer
orientations of the array. Therefore, we expect a degraded resolution and a lower amplitude for this
part of the image.

To experimentally study the influence of L on the cross section of the imaged volume perpendicular
to the rotation axis, we performed several tomographic acquisitions of Ph1 for three different translation
ranges. The angular sampling was kept constant and equal to Aaz. Phl contains 200pum-diameter
microspheres that are sparsely distributed over the cross section of its 26.5-mm diameter cylindrical
form (Figure 4(a)). We chose L values equal to 30 mm, 20 mm and 10 mm, corresponding to 508, 396,
280 tomographic positions and scanning durations of 10.2, 7.9 and 5.6 s, respectively. The ratio of the
scanning duration relative to L becomes lower as L increases, while the sampling parameters and in
particular the translation velocities computed from equation (3) were identical for all scans. This is due
to fact that the acceleration and deceleration phases of the translation motions have the same duration
for all three scans, but these phases, during which the translation velocity is lower, are proportionally
shorter as L increases. The plane of microspheres was placed around y = 0 mm. Each microsphere could
be identified individually allowing a qualitative evaluation of the effective imaged area and a
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comparison of the image quality inside and outside the DSCA. We reconstructed images of dimensions
Ax* Ay * Az = 30*2*30 mm?. Figure 4 (b)-(d) presents the maximum amplitude projection (MAP) of the
3-D US image along the y-axis.

Figure 4(b) presents the US image for the largest translation range L = 30 mm. As illustrated by the
circular markers which are landmarks, the spatial distributions of the microspheres in the US image and
in the optical pictures match (Figure 4 (a)). This result demonstrates the ability of our system to perform
US images in the xz-plane and to localize small scatterers.

For L= 30mm, almost all microspheres are included in the DSCA. However, when the translation
range is reduced, some microspheres enter the blind area on the side of the DSCA (along the x-
direction), as illustrated by the microsphere marked with the yellow arrow in Figure 4 which is no
longer visible for L = 10 mm. Red arrows in Figure 4(d) illustrate that microspheres are indeed
reconstructed with better resolution and amplitude when they are in the vicinity or inside the DSCA,
compared to when they are located in the vicinity of the blind area. The islets (Figure 4(e-g)) further
show the image amplitude degradation with a zoom on one microsphere.

With the developed scanner, the operator can adjust the translation range to fit the region-of-
interest within the DSCA. Thus, the scan duration can be reduced when the object to image is smaller
and the translation range can be more strongly limited.

3.2. The FWHM resolution

The resolution of isolated microspheres and their amplitude in the DSCA were evaluated for L =
30 mm according to the method detailed in section 2.5.1. Phl is comprised of about a hundred
microspheres (Figure 4(a)). The final dataset excluded any pairs of microspheres positioned within
900um of each other and contains 52 microspheres distributed across the DSCA (Figure 5(a)). Phl was
also imaged using the translate only scanning mode (L = 30mm). For this mode, the resolution along the
x-axis is degraded. The fits with the Gaussian blobs were performed in volumes of 6Ac * 4A. * 1.5Ac
around each microsphere. Due to the small distance along x between neighboring microspheres, only
16 of them could be isolated in such volumes and included in the dataset. The microspheres have a finite
diameter of about 200um in diameter. Therefore, they cannot exactly be considered as point-like, and
the measured FWHM values are expected to be slightly larger than the actual resolution of the system.
However, this diameter of microspheres ensured an efficient scattering of the ultrasound waves and a
sufficient contrast to the supporting medium (agar gel).
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Figure 5. (a) MAP image along the y-axis of Phl for Aaz in straight transmit. A linear gray scale was used. The 52
microspheres selected for the analysis are emphasized with yellow circular markers and the 16 microspheres kept
for resolution estimations in translation-only mode are additionally emphasized with square cyan markers. (b)-(e):
Resolution and amplitude of the 52 microspheres in the image are shown as a function of the z-coordinate. The red-
dotted lines indicate the median values. For each FHWM graph, the range of abscissa is equal to 300um.
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Table 2 compares the median + IQR values of the FWHM along the three directions of the
coordinate system for the rotate-translate scan at Aaz and the translate-only scan. We note that FWHMy
and FWHMz are barely influenced by the rotation scan. Indeed, the resolution along the y-axis is mainly
limited by the finite length of the active aperture of the linear array, and the resolution along the z-axis
is mostly influenced by the duration of the pulsed echo. Figure 5 (c) shows that FWHMy has a small
deviation for z<30 mm due to the fixed lateral f-number used in the reconstruction method (Appendix
A). For z>30 mm, the effective lateral f-number could no longer be maintained fixed by adjusting the
apodized reception aperture of the array as the full length of the array is used. Therefore, the effective
lateral f-number increases and the resolution degrades with the increasing depth z. The FWHMy values
reported in Table 2 were computed for the full range of depths. Figure 5 (c) illustrates that the estimated
median value of FWHMy is robust to the outliers for z>30 mm. The reported IQR values, which measure
the statistical dispersion are, however, larger than they would have been if the microspheres at z> 30
mm had been discarded. Figure 5 (d) shows the homogeneity of FWHMz with z. Unlike FWHMy and
FWHMz, FWHMXx was found to be 3.1 times smaller with the rotate-translate scan. The resolution along
the x-axis is linked to the angular aperture along the elevation direction of the array. This angular
aperture was increased from 2*B = 16° in the translation-only mode, to almost 90° (with a Hamming
apodization) in the rotate-translate mode. Both FWHMy and FWHMXx are limited by diffraction.
However, Figure 5 (b) demonstrates that FWHMXx is noticeably more homogeneous even for z>30 mm,
as opposed to FWHMy. Thus, our scanning scheme provides a homogeneous synthetic aperture in the
DSCA. Figure 5 (e) shows that the amplitude from scattering structures in the image decreases with
depth for z>20 mm. This result can be attributed to the attenuation of ultrasound waves in the medium.
For z< 20 mm, the increase in the amplitude with z may be attributed to the spatial response of the array
before the focal distance that was not modeled in the reconstruction algorithm.

Table 2. Full width at half maximum (FWHM) along the three directions of the
coordinate system for microspheres of Phl. Values are median + IQR. Two
acquisition modes are compared: a rotate-translate scan at Aoz (dataset of 52
microspheres) and a translation-only scan (dataset of 16 microspheres). The
translation range was L=30 mm for both acquisition modes.

FWHM Axis of interest Rotate-translate scan Translate-only scan
FWHMXx X-axis 371um + 36um 1140um + 222um
FWHMy y-axis 756 pm + 40pum 709um =+ 45um
FWHMz Z-axis 401pm + 23um 373um * 26um

The FWHM values were assessed for the four rotate-translate scans presented in Table 1. Figure 6
shows that the FWHMy and the FWHMz are stable for all the angular sampling periods Aa. The
FWHMXx is significantly larger for Aai, and is on the order of 360 um (median) for the other angular
samplings, with a similar IQR. This result indicates that the angular sampling period Aa: may be too
loose to avoid strong side lobes in the vicinity of the main lobe. The steered transmit induced fewer
outliers (red crosses), but did not have a significant influence on the median value of the FWHM.
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Figure 6. Boxplots of the FWHM along the three axes of the coordinate system: (a) FWHMXx, (b) FWHMy, (c)
FWHMz. The median value is shown with the red line. The box indicates the IQR values and the outliers are shown
with red crosses. In abscissa, the scanning name corresponds to the type of transmit and the angular period. The
angular periods are Aa1 = 8°, Aaz = 4° and Aas = 2°.

3.3. The cystic resolution (CyR)

The cystic resolution further characterizes the influence of the angular sampling on the image
quality by quantifying the effect of the side lobes of the PSF on the image contrast. Figure 7(a) presents
an image of Ph3 for the plane y = 0 with a logarithmic gray scale (Aaz and L = 30 mm). The side lobes of
the LSF are visually similar for the four threads that are all included in the DSCA.
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Figure 7. (a) xz-image of Ph3 (20 mm x 20 mm); (b) xz-image of Ph2 (30 mm x 30 mm). Both xz-images are at y =0
and centered on x =0 et z =25 mm. They correspond to acquisitions performed in straight transmit at Aa2> with L =
30mm. Numbers identify the threads (a) and holes (b), respectively. The speckle zone considered to calculate the
image contrast is designated with a red circle in (b). The images are displayed with -60dB dynamic range.
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Figure 8 (a) displays the cyst contrast Ccis of the image of Thread 2 for the four rotate-translate
scans presented in Table 1. The iCyR corresponds to a radius that produces a contrast of -20 dB. Table
3 presents the iCyR values obtained for each thread. The spatial homogeneity of the iCyR can be noticed
for a given angular sampling. One exception is observed for Thread 1 and Aa:. In this case, the degraded
FWHMXx resolution for Aa1 and the vicinity of Thread 4 biased the iCyR estimation. For straight
transmits, the iCyR decreases with the decreasing value of Aa, which means that the spatial extension
of the side lobes decreases and the contrast increases. The difference between Aaz and Aas indicates that
the latter angular sampling period should be preferred in case the image contrast is desired for the
targeted application. Interestingly, the iCyR is close for the steered transmit at Aaz than for the straight
transmit at Aas. The same result is observed for the Ccis (Figure 8 (a)). Therefore, globally the lobes of
the LSF for Aaz could be mitigated by generating additional tilted planes waves and thereby reinforcing
spatial averaging in the image during the reconstruction process.

Figure 8 (b) compares the anisotropic sectorial cystic resolution aCyR for Thread 2 and the different
angular sampling periods. While FWHMz and FWHMXx have similar values (Figure 6) indicating an
isotropic center peak for the LSF, we note that the polar plot of the aCyR has the shape of a lemniscate
(ee-symbol) for every angular sampling period. The aCyR is much smaller around the z-axis than along
the x-axis. This anisotropy of the side lobes is linked to the finite synthetic angular aperture (around
90°) and its orientation. Therefore, the image contrast depends on the orientation of the structure in the
xz-plane. Second, the angular sampling mostly influences the aCyR along the x-axis. A left-right
asymmetry of the aCyR can also be noticed. It may be due to the asymmetry of the scanning between
the two translation directions in the practical implementation of the scanning scheme (Figure 3). On the
right side of the polar plot (6 € [—45° 45°]), we observe smaller aCyR values for smaller Aa in the
straight transmit mode. The steered transmit at Aazleads to aCyR value intermediate between those of
the straight transmit at Aaz and Aas.
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Figure 8. (a) Cyst contrast in dB, Ccas, computed for LSF of Thread 2 as a function of the radius of disk-shaped void
considered for equation (6). The curves correspond to the different angular sampling periods and transmit modes;
(b) polar representation of the anisotropic cystic resolution aCyR assessed on the LSF of Thread 2 for the different
angular sampling periods and transmit modes.
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Table 3. Contrast parameters of the different acquisition modes. Translation range
of L =30 mm. The angular periods are A1 = 8°, Aaz ~ 4° and Aas = 2°.

Rotate-translate scan Straight transmit Steered transmit

Contrast Location Ao Az Aas Aoz
parameter

Thread 1 2.84 1.40 1.12 1.08

iCyR (mm) Thread 2 1.48 1.30 0.97 0.90

Thread 3 1.51 1.37 1.08 1.08

Thread 4 1.48 1.40 1.04 0.97

Median 1.49 1.38 1.06 1.02

Hole 1 -24.3 -25.8 -28.7 -31.5

CO (dB) ! Hole 2 24.4 -26.2 -28.9 -31.1

Hole 3 -24.7 -25.3 -27.9 -31.5

Median -24.4 -25.8 -28.7 -31.5

! Contrast obtained at the center (i.e. for the smallest cyst radius r = 0.8 mm).
3.4. Image contrast

The image contrast was also directly assessed on the three 5mm-diameter anechoic holes of Ph2.
Figure 7(b) shows an image of Ph2 for the plane y = 0. The holes are identified as well as the speckled
background area used for the calculation of CO. The holes 1, 2 and 3 have similar positions to the threads
1, 2 and 3 of Ph3, respectively.

Table 3 presents the contrast C0 obtained for the four rotate-translate scans presented in Table 1
and for a cyst area defined by a disk of radius 0.8 mm centered on each hole. First, we note that the
cylindrical anechoic holes can all be detected with a contrast higher than 20 dB compared to the speckle
background. This result is in agreement with the iCyR values determined in section 3.3, because the
radius of the holes is 2.5 mm and the largest median iCyR is 1.5 mm. The C0values of Table 3 are similar
for the three holes. The contrast can then be considered as spatially homogeneous in the DSCA.
However, C0 decreases with the decreasing angular period A« for the straight transmit. Moreover, the
contrast is stronger for the steered transmit acquisition at Aaz than for the straight transmit acquisition
at Aas. For these two acquisitions, the iCyRs were both on the order of 1 mm. We can note that the disk
of the cyst area is at a distance larger than 1 mm from the edges of the hole. As a consequence, the
influence of the LSF on COmight be considered low, and the lower value of CO for the steered transmit
at Aaz is most likely linked to the higher number of tomographic positions in this mode (Table 1) and
the resulting increased spatial averaging of the electronic noise during the reconstruction process. The
CO0 values of Table 3 can be considered as a measure of the contrast to noise of the different acquisition
parameters. They all decrease with the number of tomographic positions.

The contrast was evaluated for non-overlapping concentric rings of the same area as the central
disk. Figure 9(a) displays CO0 as a function of the external radius of each ring for hole 1. As expected, C0
reaches 0dB for rings located outside of the hole. Inside and in the vicinity of the scattering edges of
holes, C0us is influenced by the spread of the LSF. As for Cc shown in Figure 8 (a), the contrast decreases
with the decreasing Aa for the straight transmit. However, whereas the Cc values were similar for the
straight transmit at Aas and the steered transmit at Aaz, C0 is lower for the steered transmit acquisition
from a distance of about 1mm from the edges.

Figure 9 (b)-(e) illustrates the visibility of the anechoic hole 1 for the different rotate-translate
acquisitions. For straight transmits, the center of the hole is indeed darker when Aa decreases.
Additionally, the hole appears larger in the lateral direction (along the x-axis). This result corresponds
to the anisotropy of the LSF, identified by the aCyR (Figure 8(b)).
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Figure 9. (a) C0,4p curves plotted as a function of the external radius of each ring for Hole 1 and for different angular
sampling periods. The angular periods are Aa1 = 8°, Aaz = 4° and Aas = 2°; (b)-(e) xz-images of Hole 1 at y =0 for the
different acquisition modes: (b) straight Aas, (c) straight Aaz, (d) straight Aas and (e) steered Aaz. The images are
displayed with -60dB dynamic range.

3.5. Complex 3D phantom

To focus on the xz-plane where the rotate-translate scanning scheme has the greatest impact, the
scattering structures were confined in a plane for Phl and, they were invariant along the y-axis for Ph2
and Ph3. Conversely, Ph4 is a 3-D scattering structure that is not confined to the plane y = 0 containing
structures aligned along multiple orientations (Figure 10 (a)). Threads are arranged in a net with knots
and 4-way junctions. The mesh was large to ensure that the branches could be resolved in the rotate-
translate mode regardless of their orientation.

Figure 10 (a) shows a photographic top-view of the net and Figure 10 (b) displays the MAP US
image along the z-axis for a steered transmit at Acz. The two images correspond well, and both the knots
and the branches can be identified in the MAP US image. The threads appear continuous even if a local
amplitude heterogeneity is visible along the threads with orientations having a significant x-component.
This may be linked to randomly distributed microbubbles trapped on the thread. For the junctions,
mostly oriented along the y-axis, the lower FWHMy may smooth the reconstruction. The continuity of
the threads is also visible on the MAP images along the y-axis (Figure 10 (d)) and the x-axis (Figure 10
(e)). As for Figure 5, the amplitude decreases with the increasing z coordinate, but the amplitude does
not strongly depend on the orientation of the thread.

Figure 10 (c) and (f) present MAP images corresponding to a translate-only acquisition performed
for Ph4 just after the rotate translate acquisition. In the translation-only mode, the resolution along the
x axis is degraded throughout the entire imaged volume. This result was expected from 3.2, and it
results in smearing and overlapping between the images of some threads (blue arrow in Figure 10 (c)).
The threads also appear discontinuous with bright and dark spots in the translation mode (pink arrows
in Figure 10 (c) and (f)). Video S2 further demonstrates the higher 3D image quality with the rotate-
translate mode compared to the translate-only mode.
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Figure 10. Images of a 3-D net. (a) Optical picture of the top of Ph4. A paper cylinder was inserted in the net to
mask the lower part; (b), (d) and (e) display a volumetric image of Ph4 for a rotate-translate scan at Aaz with a
steered transmit; (b) MAP image along z-axis of the top part of the volumetric image (part of the volume with z-
coordinates smaller than the yellow dotted line in (d)); (d) MAP image along y-axis; (e) MAP image along x-axis of
the left part of the volume (part of the volume with x-coordinates smaller than the green dotted line in (d)). The
voxels outside of the DSCA were discarded for the MAP for (b) and (e); (c) and (f) display images extracted from
the volumetric rendering of Ph4 for a translation-only scan, (¢) MAP image along z-axis for the same volume as (b);
(f) MAP image along x-axis for the same volume as (e); The colorscale for (b)-(f) is between -30 and 0 dB. Knots are
identified with numbers that serve as landmarks. Pink arrows indicate threads that appear discontinuous in the
image for the translation-only scan and are better mapped with the rotate-translate scan.

4. Discussion

We experimentally investigated the performance of a synthetic-aperture rotate-translate approach
for volumetric US imaging with a linear ultrasound array. In the elevation direction of the array, this
approach demonstrated the synthesis of an angular aperture several times larger than the aperture
provided by the native elevation focus of the array. The aperture was increased by a factor of 5 and a
Hamming apodization was implemented. As a result, the elevation resolution was improved by a factor
3 compared to a translate scanning approach. Moreover, the aperture synthesis in the elevation plane
was obtained over a large area (the DSCA): an area of 4,5 cm? was covered here with a translation range
of 3 cm. The elevation resolution was confirmed to be homogeneous in this area. Therefore, the rotate-
translate scan was shown to yield superior image quality compared with a translation scan.

To the best of our knowledge, this study is the first demonstration that 3-D ultrasound imaging can
be performed with a rotate-translate scanning scheme combined with coherent compounding. A similar
scanning approach had previously been proposed for photoacoustic (PA) tomography [20]. However,
the ultrasound sources in PA imaging are the illuminated optical absorbers. For PA imaging the
transducer is scanned to a different orientation after each laser pulse to receive the ultrasound wavefield
generated by absorbers in the medium. For US imaging, the ultrasound waves are both emitted and
captured by the scanned US transducer array. As a consequence, the backscattered echoes from different
orientations of the exciting US beam need to be recombined coherently to generate a high-quality image.
This concept has been extensively used for plane-wave ultrasound imaging [8] and synthetic aperture
imaging [31] with a fixed transducer array. However, in this case, the field-of-view and the accessible
orientations are limited by the number and geometrical properties of the elements of the array. Coherent
compounding was also recently shown for 2-D imaging using multiple transducer arrays with different
orientations [32] or a rotation scan of an array [33]. Such approaches increase the angular aperture and
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the lateral resolution but the transducer arrays were always oriented within the same imaging plane.
Similar results were obtained in 2-D PA imaging [34]. Here, we performed 3-D synthetic-aperture
scanning by applying coherent compounding from tomographic positions of the array with both
different angular elevation orientations and different elevation spatial positions. Additionally, we
combined the coherent summing of echoes obtained from different tomographic positions with the
summing of echoes from beams electronically steered to different angles. For each steered angle, a
dataset with the same translation and angular sampling periods was recorded. The steered angles were
chosen to ensure uncorrelated transmitted wave-vectors. As a consequence, the coherent summation
over all the steered angles during the reconstruction process reinforced coherent echoes and reduced
incoherent noise which led to image contrast enhancement.

The proposed rotate-translate scanning scheme is novel for 3-D US imaging. Furthermore, since
both PA and US imaging use the same detector, acquisition parameters optimized for one imaging
modality can be applied directly to the other. We benefited from previous innovations in rotate-translate
PA tomography such as continuous scanning [35] that showed a reduction in the scan duration. We
further reduced the scan duration by more fully assessing the needs in terms of angular sampling. Two
main improvements were made to angular scanning: 1) the angular spacing was chosen based on the
elevation focusing of the array and 2) a spatial density taper was applied. The smallest angular period
considered here Aas is 3 times larger than the angular period in [20]: A/F = 0,7°. Therefore, the
optimization of the angular spacing reduces the number of tomographic positions by at least a factor of
3. Additionally, the spatial density taper reduced the number of tomographic positions by about 40%
and reduced side lobes of the PSF in the elevation plane without any additional amplitude apodization.
Indeed, strong side lobes are expected at + 45° with no apodization, but due to the spatial density taper
used here they were not stronger at 45° than at 0° (Figure 8 (b)). Finally, the total number of tomographic
positions was thus reduced by at least by a factor 5 (80% decrease) relative to the number previously
reported in [20].

Three different angular periods Aar = 8°, Aaz = 4° and Aas = 2° were tested. The number of
tomographic positions and the scan duration increase by a factor two when the angular period is
divided by two (Table 1). Metrics were computed to evaluate the impact of the angular sampling period
on the image quality. We found that Aaileads to a significant degradation of the FWHM resolution
along the x-axis compared to Aa2 and Aas. Therefore, Aa1 was determined to be too loose to prevent side
lobes from degrading the main lobe of the PSF. The cystic resolution and the contrast on the edge of an
anechoic region were also improved with the decreasing angular period. For the angular sampling Aaz,
we performed acquisitions in straight transmit mode and in steered transmit mode. Interestingly, both
contrast measurements improved with the addition of steered angles, while the angular sampling was
the same. We can explain this result by the enhanced spatial averaging of the “diffraction noise” when
steered transmits are performed. Moreover, the contrast parameters (Cc and C0) were found to be
similar with the angular sampling Aazin steered transmit and with Aasin straight transmit. The steered
transmit does not modify the acquisition duration but does substantially increase the size of the dataset,
while the scan duration at Aa2is half that at Aas. Therefore, a gain in the image quality can effectively
be made without compromising the acquisition duration by the addition of a steered transmit. A
systematic evaluation of the contrast for different numbers of steered angles is beyond the scope of this
paper, but is of great interest for our rotate-translate system and will be considered in future studies.
The angular periods Aaz and Aas will also be implemented in PA tomography. As the tomographic
system is implemented with a programmable ultrasound machine that can record US waves upon the
arrival of a trigger pulse, PA tomography sequences with a pulsed laser could be implemented during
scans. The interlacing of PA and US acquisitions will be investigated in future studies for simultaneous
PA and US 3D imaging of the same volume with the scanner. Additional strategies such as tissue
harmonic coherent compound imaging using advanced US sequences to isolate non-linear echoes [36,
37] and the use of contrast agents could be integrated within the tomographic system in the future to
further improve US image contrast and specificity. Because of the scan duration, it is expected that
contrast agents that could be retained within biological tissue would work best such as targeted
microbubbles [38] or nanodroplets converted to microbubbles upon optical [39,40] or ultrasound [41]
activation. Feasibility has been shown, for example, to optically activate microbubbles from
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nanodroplets that are detectable with PA imaging so that, with the choice of appropriate dual-modality
contrast agents PA and US can be used together to characterize agent arrival and delivery [40].

The system was developed with a single-side access for an accessibility to various body parts. The
scan duration is also a crucial point for in vivo application, clinical or preclinical. Long acquisitions may
cause discomfort and tissue motion that can cause image blurring. As mentioned above, the number of
tomographic positions was already reduced by adjusting the spatial sampling. But the acquisition
duration is the number of tomographic positions multiplied by the acquisition rate. With the ultrasound
machine used in this study, the acquisition rate could be in the kHz range. Currently, we limited the
acquisition rate to 50 Hz because of the maximum acceleration of the rotation stage (see section 2.3.2).
The acquisition duration could then be greatly reduced with a faster rotation stage such as one with a
magnetic motor. With our worm gear motor, we achieved a scan duration of 10 seconds for a 9 cm?
volume. This acquisition time is smaller compared to other rotate-translate scanning schemes that have
been applied in vivo in PA tomography [42] and for incoherent spatial compounding of Doppler data
[43,44]. Although these studies map functional information and not only pulse-echo US imaging, they
give a reference for in vivo acquisition duration. Li et al [42] performed multispectral PA tomographic
acquisitions in 12 minutes. For 3D Doppler tomography with incoherent compounding of Doppler
images, reported acquisition times were of 15-20 min [43,44]. To avoid blurring due to respiratory
motion, acquisition methods such as respiratory gating, i.e. acquisition only during the respiratory
pause, can be considered. A weak oversampling can be applied to compensate for missing tomographic
positions. With a current acquisition duration of 10 s for a 9 cm?® imaged volume (in the DSCA) in the
steered transmit mode and a reconstruction duration of 95 s (Table 1), the scanning system can currently
achieve a volumetric imaging rate of 0.57 volumes/min. The reconstruction duration could be further
accelerated with a high-end GPU unit. However, even if the acquisition rate between tomographic
positions was set in the kHz range, which is the maximum rate given the ultrasound propagation time
and the ultrasound hardware, the full-volume acquisition duration will still be on the order of one
second in the steered transmit mode. Therefore, real-time volumetric imaging (> 5 volume/s [4]) would
only be achievable with degraded image quality (rotate-translate scan in the straight transmit mode and
with Aa> Az or a translate-only scan). Such an approach could be used to position the volume of interest
in the DSCA with a real-time display prior to a higher quality image acquisition.

Finally, the developed scanning method is applicable to a broad range of already-available US
arrays. The scan parameters best-adapted for each array can be calculated based on its geometrical
properties and the center frequency. Moreover, the one-side access design and the home-made (3-D
printed) holder make the system easily adaptable to any kind of available probes. Although the
feasibility was demonstrated with a 5-MHz ultrasound array, the method is of great interest for higher
frequencies within the range of medical ultrasound (> 15 MHz), in particular to improve the sensitivity
to smaller tissue scatterers and the resolution compared to low frequencies. For applications and
ultrasound acquisition modes that do not require high frame rate imaging, we believe that our 3-D
synthetic-aperture rotate-translate scanning method could greatly enhance the capacity of 3D
biomedical ultrasound imaging without the complex development of new transducer arrays. Among
clinical applications for which 3D ultrasonography has already been shown to be of high interest, our
approach could specifically benefit those requiring a high contrast and resolution such as quantification
of carotid atherosclerosis [45] and use of musculoskeletal ultrasonography to assess rheumatoid
arthritis [4,46]. Additionally, we expect that our 3D scanning method will help longitudinal monitoring
of pathological tissues for which high quality volumetric images are crucial for image processing and
for accurate comparison of images acquired at different points in time.

168



5. Conclusions

We demonstrated here that a clinical ultrasound linear array designed for 2-D imaging can be used
to obtain high resolution and contrast volumetric US images with a 3-D synthetic-aperture scanning
method. We developed and experimentally implemented an advanced scanning scheme combining
rotation and translation motions of the array. The angular sampling period was adjusted and tapered
to optimize the scan duration without compromising the image quality. An acquisition duration of 10 s
was achieved for a volume of 9 cm? The image contrast was further enhanced by the addition of
electronically steered exciting beams. The method is expected to benefit applications that require high
image quality but a relatively low volumetric scanning rate such as longitudinal monitoring of
pathological tissues.
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Supplementary Materials: The following are available online at www.mdpi.com/xxx/s1, Video S1: Video of the
experimental set-up showing the motion of the stages for an acquisition performed at Aa2~4° with L =30mm. Video
52: 3-D volume images of the net presented in Figure 10 compared for the scan performed using the rotate-translate
geometry (left) and the scan performed with translation only (right). Rotating maximum amplitude projection
images around an arbitrarily selected z axis are displayed with a 10 deg angle between the projections. The
grayscale display is between -30 and 0 dB for both images. The image display was obtained with the 3-D project
option of the software Image] [47]. Figure S1: US images of Ph 1 performed with different translation ranges L. (a)
Optical picture showing the spatial distribution of microspheres. (b) to (d) Maximum-amplitude projection (MAP)
images along the y-axis for L = 30, 20 and 10 mm, respectively. This figure displays the full-size MAP images of
Figure 4 (c) and (d).
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Appendix A

In appendix A, we give details about the reconstruction algorithm. In particular, how we
computed: 1) the two-way travel times between the US transducers and the center of each imaged voxel
and 2) the apodization windows.

The 3-D image voxel grid is defined in the fixed coordinate system (O, ex, ey, ez) presented in Figure
1(b). In the xz-plane, the origin O corresponds to the rotation axis when Iias = 0. Along the y-axis, O
corresponds to the center of the active array aperture. The mobile Cartesian coordinate system (Os, u, v
w) is attached to the transducer array (Figure 1(a)). In 3-D, the origin Oa is set to the center of the array,
and the elements of the array are uniformly distributed along the v-axis. For computation of the
ultrasound pulse travel times, transformation from (Oa,u,v,w) to (O, ex, ey, ez) is performed in two steps.
First, the coordinates of the basis (u,v,w) are computed by taking into account potential misalignments
of v with ey and the rotation angle . Then, the coordinates of Oa in (O, ex, ey, ez) are computed given
a possible mismatch between Oa and O when Iirans = 0 and art= 0, the rotation angle art, and the signed
translation length ltrans. Misalignment parameters were determined with a calibration process: a known
object (thread) was imaged and parameters were adjusted to maximize the amplitude of the
reconstructed image.

For the pathway from the US array to the voxel, we assume that cylindrical waves are emitted. The
distance between the emitting axis and the center P of one voxel is computed and divided by the speed
of sound to get the travel time. The location of the emitting axis depends on the tomographic position
and the steering angle vst. For the straight transmit (ys=0), the emitting axis is the v-axis. For yst # 0, the
first firing element (at one edge of the emitting aperture) stays on the emitting axis, but the direction of
the axis is rotated by yst around u. The u-coordinate of P in the mobile coordinate system is computed
and compared with du (Figure 1 (b)) to implement the apodization detailed in section 2.2. This
apodization accounts for the focusing of the transducer elements in the elevation direction (u-axis) by
limiting the contribution of the signals to a slice of width 2*du, which is taken to be equal to the pulse-
echo -12 dB full width of the ultrasound beam [21] (section 2.2.). This slice width is then related to the
angular aperture {3 by the equation du = 0.3* Ac / tan(). For the pathway from the voxel to the US array,
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we assume that the echo is a spherical wave emitted by P and detected by point detectors located at the
center of each element of the array.

For each tomographic position, a dynamic aperture approach was implemented to keep the angle
of acceptance in the lateral direction (along the v-axis) as constant as possible and thereby obtain a
homogenous resolution in the ey-direction for all the points in the 3D image [48]. A lateral f-number of
1.3 was considered. It corresponds to the ratio between the elevation focus of the array F and the
reception aperture (64 elements), and to a compromise between the resolution value and its
homogeneity. This dynamic aperture was apodized with a Hamming window to avoid strong side
lobes.

From all the tomographic positions of the transducer during the experimental implementation of
scanning, we discarded positions outside of the translation limits of the theoretical scanning scheme,
such as from B to C in Figure 3. For the remaining positions (Figure 3), we applied weights equal to the
actual velocity divided by the targeted velocity of equation (3). This apodization avoids higher
amplitudes on the edge of the imaged area (Figure 1(c)).

The reconstruction algorithm was coded in CUDA and executed on GPU.

Appendix B

In appendix B, we explain the theoretical basis for choosing the angular sampling periods A« for
the rotate-translate scan. The translation period for the rotate-translate scan was set to Al = H as
discussed in section 2.2 Additionally, we justify the translation sampling period chosen for the
benchmark translation-only scan.

For the rotate-translate scan, the angular sampling problem is related to two different
configurations: sampling for a circular ring array [22] and linear sampling with finite size transducers
[24]. First, Simonetti ef al [22] derived a spatial sampling criterion for imaging objects within a circular
array comprised of point transducers deployed over the entire circular aperture. In such a case, the
angular sampling period Aa depends on the maximal radial dimension r of the imaged object and
should be adjusted so that Aa < Ac / (2*r) to reject grating lobes outside of the imaged area. A. is the
wavelength at the center frequency of the transducer. There is no fixed center of rotation in the
coordinate system (O, ex ey, ez) in our synthetic rotation array, however we may consider that the
rotation occurs around each point in the imaged area and, due to the amplitude masks in the
reconstruction process, r could be replaced by du= 0.6 * Ac* f-number. In this case, the sampling criterion
would be Aa <1/(1.2 * f-number). This solution is independent of Ac. Second, Cox et al [24] note that the
finite size of a transducer element acts as a low-pass spatial filter reducing the Nyquist-Shannon
frequency compared to point detectors. For a synthetic planar array comprised of disk transducers of
radius a, Cox et al showed that an analysis in the spatial Fourier space leads to a sampling frequency
equal to a/4, as opposed to the sampling frequency of A /2 that would be required for point detectors
[24]. We apply similar reasoning. The angular aperture of the transducer is [-f3, ] with p = atan(D/(2*F))
=~ 1/(2 * f-number) (Figure 1 (a)). Therefore, in the Fourier space, the maximum angular frequency can
be considered to be equal to 1/(2.). Thus, the minimum angular sampling frequency can be set to 1/f3,
and Aa < 3. This solution is also independent of Ac. and, it is more restrictive than the criterion based on
the circular array. However, in order to be sure to discard any aliasing effects, the maximum angular
frequency can be considered as equal to 1/ or 2/§. These frequencies lead to angular sampling periods
equal to Aa = 3/2 and Aa = 3/4, respectively.

For the scans using only a translation, we applied the criterion based on the analysis developed for
linear sampling with finite size transducers [24]. For our focused transducer, we considered that the
transducer could be modeled as a segment of length H located at the focus where H is the two-way
FWHM of the ultrasound beam. Therefore, an appropriate sampling period for translation is Al = H/8
[24].
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Conclusion

Les principales contributions de ce travail se décomposent en quatre points. Le premier
est I'exposition des équations régissant la photoacoustique et la photothermie tout en faisant
le lien entre elles. Le second est la proposition de méthodologies de caractérisation d’agents
photothermiques et/ou photoacoustiques se basant sur les équations thermodynamiques de
la photothermie et les équations photoacoustiques. Le troisieme concerne I'application de ces
outils a des particules innovante développés en parallele de mes travaux de théses. Ces
particules ont été développées avec diverses caractéristiques comme la synthése en agrégats,
des tailles différentes, et des combinaisons de différents matériaux. L'objectifs est de
déterminer la possibilité de ces particules a devenir des APT. Enfin, le quatrieme est la
proposition de nouvelles méthodes d’imagerie 3D permettant le passage dans I’étude In vivo.

Le premier chapitre de cette thése a permis de présenter les techniques d'imagerie
photoacoustique et de thérapie photothermique ainsi que les principes physiques qui les
régissent. Nous avons expliqué les phénomeénes d'interaction entre la lumiére et les agents
photothermiques tels que la diffusion, I'absorption et I'extinction qui se produisent lors de ces
techniques. Nous avons également décrit les propriétés optiques nécessaires pour que les
agents photothermiques soient efficaces, ainsi que leur mécanisme d'internalisation dans les
cellules cancéreuses. Enfin, nous avons mentionné la nigrosine qui a un potentiel élevé de
devenir une référence en raison de son efficacité de conversion de la lumiére en chaleur de
100%. Ce chapitre nous a permis de comprendre les fondements de ces techniques innovantes
et de leur potentiel en médecine et biologie.

Nous avons présenté et validé, dans le chapitre 2, une méthode pour réaliser une mesure
spectrométrique photoacoustique calibrée dans la plage de longueur d'onde de 680 a 970 nm
avec un systeme PAIl. Ce montage permet de mesurer un coefficient d'absorption
photoacoustique en unités spectroscopiques. La comparaison entre les spectres obtenus et le
spectre d'atténuation (UV-Vis) est utilisée pour étudier le lien entre les propriétés optiques et
photothermiques d'un échantillon lors d'une illumination impulsionnelle.

Dans le chapitre 3, nous avons proposé différents systémes de mesure pour la
caractérisation des agents pour la thérapie photothermique. Le second montage est un
montage photothermique in vitro qui permet de caractériser un échantillon thermiquement
avec des illuminations continues. La mesure de température donne des informations sur la
capacité a déployer de la chaleur de maniére optique.

Dans le quatrieme chapitre, nous nous sommes intéressés a plusieurs particules complexes
en vue de les comparer entre elles. Les différentes méthodes des chapitres 2 et 3 ont été
appliquées a des particules congues au cours ou avant ma thése, pour lesquelles une efficacité
photothermique était espérée. Les résultats ont montré que les propriétés comme la taille,
les matériaux utilisés, la distance interarticulaire ou la combinaison de différents matériau de
nanoparticules ont une influence sur leur capacité a absorber la lumiéere et a convertir cette
énergie en chaleur. lls ont également montré qu'il est difficile de prévoir a I'avance I'efficacité
d'une nouvelle particule et qu'il est donc nécessaire de procéder a des mesures quantitatives
pour confirmer ou infirmer les attentes. Il est important de prendre en compte ces
caractérisations pour choisir les meilleurs agents pour la photothermie. La photoacoustique a
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été utilisée pour évaluer |'absorption des nanoparticules et pour mieux comprendre les
propriétés des nanoparticules utilisées en photothermie.

Dans le chapitre 5, nous avons présenté et validé une méthode qui permet de réaliser une
imagerie ultrasonore 3D de haute qualité en utilisant une approche de balayage combinant
un mouvement de translation-rotation. Elle augmente I'ouverture angulaire et la résolution
spatiale dans la direction d'élévation par rapport aux approches traditionnelles et peut étre
utilisée en combinaison avec d'autres modalités d'imagerie telles que la photoacoustique. Les
résultats de cette étude offrent des perspectives intéressantes pour I'amélioration de
I'imagerie ultrasonore 3D et pour le suivi de nanoparticules dans I'optique d'un montage
bimodalité ultrasonore photoacoustique.

Pour résumer, notre étude a montré l'importance de la caractérisation des agents
photothermiques pour 'optimisation de la thérapie photothermique et a développé des outils
pour cette caractérisation. Nous avons comparé l'efficacité thermique de nanoparticules
ayant des propriétés physico-chimiques variées, en utilisant un montage photoacoustique
pour mesurer |'absorption optique des échantillons et un montage photothermique pour
mesurer |'élévation de température et nous I’avons étudié en fonction du temps, I'absorption
et la concentration. Les résultats de nos études indiquent que les matériaux utilisés ont un
impact significatif sur les propriétés optiques des nanoparticules. De plus, la forme et la
structure des nanoparticules peuvent également avoir une influence considérable sur leurs
propriétés thermiques et optiques. Il est donc difficile de prévoir les propriétés
photothermiques de nouveaux agents sans une caractérisation adéquate. C'est pourquoi la
caractérisation est un élément clé pour sélectionner les agents les plus prometteurs pour des
applications spécifiques.

Ces travaux ouvrent des perspectives a plusieurs niveaux.

Il est important de poursuivre les recherches sur la sélection des nanoparticules les plus
appropriées pour chaque type de cancer, en fonction de leur biodistribution, de leur capacité
a étre internalisées par les cellules cancéreuses et de leur capacité a produire des effets
cytotoxiques lorsqu'elles sont activées par la lumiere. Cette problématique indique le besoin
de cette thérapie d’étre couplé a un systeme d’imagerie, car elle peut lui fournir un guidage
en temps réel pour traiter la maladie métastatique avec une plus grande spécificité et
sensibilité, permettant une meilleure planification thérapeutique avant et pendant I'opération
des PTT [1-3]. Le guidage par imagerie peut étre utilisé pour minimiser les effets secondaires
en irradiant spécifiguement la tumeur ou les sites métastatiques, et optimiser le moment
approprié de l'irradiation lorsque les agents photothermiques atteignent leurs pics
d'accumulation pour améliorer I'efficacité thérapeutique. La combinaison de la tomographie
3D US et PA pour le suivi des nanoparticules est une réponse intéressante dans ce but. En
utilisant la tomographie 3D PA pour suivre la répartition spatiale des nanoparticules aprés leur
internalisation dans les tumeurs et en combinant ces informations avec l'imagerie
anatomique, on peut obtenir des informations sur la distribution potentielle du traitement
par hyperthermie dans les tissus et les zones ciblées qui pourrait échapper au traitement.
Cette combinaison de technologies permet également de suivre I'efficacité de la thérapie au
cours du temps (reperfusion, réduction du volume tumoral ...), ce qui est crucial pour évaluer
les résultats de la thérapie. Cela permettra de mieux comprendre les différentes réponses
thérapeutiques observées chez les patients atteints de cancer, et de développer des stratégies
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thérapeutiques plus efficaces en fonction des caractéristiques des tumeurs et des patients. En
outre, cela permet une meilleure évaluation des effets de la thérapie et une personnalisation
thérapeutique suivant les patients.

Les études sur l'optimisation des parameétres d'irradiation, comme la dose d'énergie
incidente et le temps d'irradiation, sont également cruciales pour améliorer I'efficacité de la
PTT. De plus, des études sur les mécanismes d'action de la PTT sur les cellules cancéreuses et
sur les interactions entre la PTT et les autres modalités de traitement sont nécessaires pour
une meilleure compréhension des mécanismes de la PTT dans la lutte contre la métastase. Il
est donc important de passer a des études in vivo pour évaluer les effets de la PTT sur les
tumeurs. Cependant, cela est plus complexe, car il faut prendre en compte la perfusion qui
peut altérer I'élévation de température attendue. Il est donc nécessaire de tenir compte des
équations de Pennes [4-6] pour une meilleure compréhension de ces phénomeénes.

Enfin, une des principales préoccupations dans I'utilisation de la photothermie est la
capacité a induire une mort cellulaire. Il est donc important de continuer a étudier les effets
de la chaleur sur les cellules cancéreuses, et de développer des méthodes pour minimiser les
effets indésirables. Dans ce contexte, nous avons mis en place au cours de cette thése un
montage permettant d'illuminer des cellules en monocouche avec des nanoparticules
internalisés. Dans un second temps, nous sommes capables de marquer les cellules
apoptotiques ou nécrotiques via la fluorescence. Les expérimentations étant toujours en cours
et étant menée par d’autres doctorants, les résultats n’ont pas été détaillés ici. Cet outil
permet d’établir un lien entre I'élévation de température et |'effet thérapeutique. Enfin, la
réalisation d'expériences animales est également une étape importante pour évaluer les
effets de la PTT sur les tumeurs et améliorer les stratégies thérapeutiques.

Enfin, les recherches ont montré que lorsqu'elle est utilisée en combinaison avec la
radiothérapie ou la chimiothérapie dans des essais cliniques[7—-13], la PTT est efficace pour
tuer ou affaiblir les cellules tumorales dans une grande variété de cancers. Les avancées dans
la photothermie pourraient permettre le développement de nouvelles thérapies combinées
pour lutter contre le cancer.

177



Bibliographie :

[1] Liu J, Zheng X, Yan L, Zhou L, Tian G, Yin W, et al. Bismuth sulfide nanorods as a
precision nanomedicine for in vivo multimodal imaging-guided photothermal therapy of
tumor. ACS Nano 2015;9:696-707.

[2] Liang S, Li C, Zhang C, Chen Y, Xu L, Bao C, et al. CD44v6 monoclonal antibody-
conjugated gold nanostars for targeted photoacoustic imaging and plasmonic photothermal
therapy of gastric cancer stem-like cells. Theranostics 2015;5:970.

[3] Liang C, Diao S, Wang C, Gong H, Liu T, Hong G, et al. Tumor metastasis inhibition by
imaging-guided photothermal therapy with single-walled carbon nanotubes. Adv Mater
2014;26:5646-52.

(4] RenY, Yan Y, Qi H. Photothermal conversion and transfer in photothermal therapy:
From macroscale to nanoscale. Adv Colloid Interface Sci 2022:102753.

[5] Erkol H, Yelken SZ, Algarawi M, Gulsen G, Nouizi F. Validation of a comprehensive
analytical model for photothermal therapy planning in a layered medium with gold
nanoparticles. Int J Heat Mass Transf 2020;163:120438.

(6] Farokhnezhad M, Esmaeilzadeh M. Graphene coated gold nanoparticles: an emerging
class of nanoagents for photothermal therapy applications. Phys Chem Chem Phys
2019;21:18352-62.

[7] Cai X, Jia X, Gao W, Zhang K, Ma M, Wang S, et al. A versatile nanotheranostic agent
for efficient dual-mode imaging guided synergistic chemo-thermal tumor therapy. Adv Funct
Mater 2015;25:2520-9.

[8] WangY, Yang T, Ke H, Zhu A, Wang Y, Wang J, et al. Smart albumin-biomineralized
nanocomposites for multimodal imaging and photothermal tumor ablation. Adv Mater
2015;27:3874-82.

[9] SuS, DingV, LiY, WuY, Nie G. Integration of photothermal therapy and synergistic
chemotherapy by a porphyrin self-assembled micelle confers chemosensitivity in triple-
negative breast cancer. Biomaterials 2016;80:169-78.

[10] Pengl, XiaoY, LiW, Yang Q, Tan L, Jia VY, et al. Photosensitizer micelles together with
IDO inhibitor enhance cancer photothermal therapy and immunotherapy. Adv Sci
2018;5:1700891.

[11] ShangT, Yu X, Han S, Yang B. Nanomedicine-based tumor photothermal therapy
synergized immunotherapy. Biomater Sci 2020;8:5241-59.

[12] LiuH, ChenD,LiL, LiuT, Tan L, Wu X, et al. Multifunctional gold nanoshells on silica
nanorattles: a platform for the combination of photothermal therapy and chemotherapy
with low systemic toxicity. Angew Chem Int Ed 2011;50:891-5.

[13] LuolL, BianY, LiuY, Zhang X, Wang M, Xing S, et al. Combined near infrared
photothermal therapy and chemotherapy using gold nanoshells coated liposomes to
enhance antitumor effect. Small 2016;12:4103-12.

178



ANNEXES

VWR®Z 5

VAV

Technical Diagram

634-0676 VWR Disposable Cuvetie
Type I-iange Volume Path length | Window material | Pk
Semi-micro | 340 - %00 nm 15-3ml 10 mm PS 100
—Ti
H i V1S L H
R vIoT T
’ t H H
: 7 g ;
5 B i 4
. B g p
F i § F
1 B a — 2 4
/ ) )
2 N v A
é o | =
# ] o s
}. | | ;
% §
% N H i H 11
e a— 1 _ﬁ = [ = H/ 1 .

AR

gl
) AR

ez HH

Thiz document has been produced electronically and iz valid without a signature

Date of issue: September 2020

WWH Infemational bv, Researchpark Haasrode 2020, Geldenaaksebaan 464, 3001 Leuven, Belgium
iRl VR e ]

179



Technical Data Sheet
Eppendorf Safe-Lock Tubes 0.5 mL

English (EM]
33
] B &7
T (B 6.1
r~
—11~ =t | 824
. - \\ i
ca. 16
-
8 &
W
¥
E 3
A7.3 L
T h

Dimensions are in millimeters

Your kocal istriuTor: W, e ppendorl.ComyContact
Eppendorf AG - 27331 Hamburg - Germany

eppendorf@eppendorf.com - waw eppendorf.com

ETOE - Eppadar® and tha Fpadart ko am mg i 10 narks ol Eppendad AG, Gamany,

DT O % D43 &

180



Etude Ag2S, IONF,Gionf

Ag2s

PA Vs Spectro

3 T T T T T T
—-Ag2S A 0 25 mean
-1-Ag2S A 0 5 mean
~1-Ag2S A 1 mean
25F —-Ag2S A 15 mean H
e ——AG2S A=0 25
'e —AG2S A=0 50
&, ~=AG2S A=10
c 2F —AG2S A=15
kel
T
=
®©
>
V15 -
c
kel
=
?
o 1F -
©
<
o \5
\~\
0.5 — - \ =
‘—-_‘ e N
IR o S — -
L 1 1 1 == -
700 750 800 850 900 950
Wavelength (nm)
Figure SI.1.  Spectre UV-visible et photoacoustique des Ag2S en suspension dans |’eau a plusieurs concentrations. Les

spectres photoacoustique sont mesuré avec une seule injection a une puissance de 40 mJ en sortie de laser et
calculé grace a la médiane et I'écart absolu médian sur les 4 tubes.
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Figure SI.3.  Détermination de la diffusion optique pour chaque concentration d’Ag.S. (A) Calcul de la différence entre
le spectre UV-Visible et le spectre photoacoustique. (B) Ratio entre le spectre photoacoustique et le spectre UV-

Visible.
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Figure SI.4.  Comparaison de I'absorption photoacoustique et I'absorption UV-Visible a 809.4 nm en fonction de la
concentration en nanoparticules en mg/mi.
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Figure SI.5.  Propriétés thermiques des solutions aqueuses Ag.S exposé a une illumination laser a longueur d’onde
808nm et a une densité surfacique de 1 W.cm™. Les courbes rouges sont les ajustements exponentiels en accord
avec les équations théoriques et calculé en fonction des données expérimentales. Les « points » représentent le
temps caractéristique de chauffe pour chaque concentration d’ Ag,S. Ici, classé en PA. Les barres d’erreurs sont
fixées au maximum des barre d’erreur de la nigrosine cf. étude nigrosine chapitre2.

Ag2S . =0,25 Ag2S P, =0,5 Ag2S p, =1 Ag2S p,=1,5
Dérivé a 0.0922 0.1252 0.1672 0.1699
I'origine
AT*Bmontant 0.0905 0.1241 0.1651 0.1671
SAR(W/g) 1873.898 1272.741 849.816 575.777
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Figure S1.6.

Comparaison de I'augmentation de température en fonction du , photoacoustique et UV-Visible des Ag,S

et de la nigrosine de référence pour cette étude. Les courbes représentent les ajustements en accord avec les
équations théoriques et calculés en fonction des données PA (traits pleins) et UV-Visible (trait pointillés). Les L
représentent le chemin parcouru par la lumiére calculé grdce a ces ajustements.
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Figure SI.7.  Spectre UV-visible et photoacoustique des IONF a plusieurs concentrations. Les spectres photoacoustique
sont mesuré avec une seule injection a une puissance de 40 mJ en sortie de laser et calculé grdce a la médiane et
I'écart absolu médian sur les 4 tubes.
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Visible.
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Figure SI.11. Propriétés thermiques des solutions aqueuses IONF exposé a une illumination laser a longueur d’onde
808nm et a une densité surfacique de 1 W.cm™. Les courbes rouges sont les ajustements exponentiels en accord
avec les équations théoriques et calculé en fonction des données expérimentales. Les « points » représentent le
temps caractéristique de chauffe pour chaque concentration d’IONF.
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Dérivé a 0.086 0.129 0.151 0.177
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AT*Bmontant 0.085 0.126 0.149 0.171
SAR(W/g) 494.13 370.15 270.88 246.82
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Figure SI.13. Spectre UV-visible (sans barre d’erreur) et photoacoustique des IONF & plusieurs concentrations. Les
spectres photoacoustique sont mesuré avec une seule injection a une puissance de 40 mJ en sortie de laser et calculé
grdce a la médiane et I’écart absolu médian sur les 4 tubes.
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Figure SI.14. Spectre UV-visible et photoacoustique des GIONF a plusieurs concentrations normalisées. Les spectres sont
normalisés par rapport a leur maximum.
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Figure SI.15. Détermination de la diffusion optique pour chaque concentration de GIONF. (A) Calcul de la différence
entre le spectre UV-Visible et le spectre photoacoustique. (B) Ratio entre le spectre photoacoustique et le spectre
UV-Visible.
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Figure SI.16. Comparaison de I"absorption photoacoustique et I'absorption UV-Visible en fonction de la concentration
en nanoparticules en g/ml.
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Figure SI.17. Propriétés thermiques des solutions aqueuses GIONF exposé a une illumination laser a longueur d’onde
808nm et a une densité surfacique de 1 W.cm. Les courbes rouges sont les ajustements exponentiels en accord
avec les équations théoriques et calculé en fonction des données expérimentales. Les « points » représentent le
temps caractéristique de chauffe pour chaque concentration de GIONF.
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Figure S1.18. Comparaison de I'augmentation de température en fonction du u, photoacoustique et UV-Visible des Ag,S
et de la nigrosine de référence pour cette étude. Les courbes représentent les ajustements en accord avec les
équations théoriques et calculés en fonction des données PA (traits pleins) et UV-Visible (trait pointillés). Les L
représentent le chemin parcouru par la lumiére calculé grdce a ces ajustements.

M PTT
Extincti | Absorpti oyen n n i
. . R n nen IHCE i métho
Concentrati ona onPAa . . méthode
optique( | optique | 794n .| dede
on (g/ml) 809 nm | 809 nm exponenti
4 4 %) (%) m (%) la
(cm™) (cm™) el L
limite
Nigrosi 0.0346 104.9
ne (1)* 0.0173 108.1
0.0866 0.993 0.9261 94% 94%
Nigrosi 0.0693 0.744 0.6823
ne (2)* 0.0433 0.494
0.0216 0.243
0.2058 0.297 0.2437 82.06 138.28
0.4117 0.536 0.5012 93.51 83 115.47 | 103.14
Ag2S 85.5%
0.8234 1.139 0.9625 84.50 %* 92.88 %
1.235 1.7213 1.41 81.91 82.37
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0.7290 0.254 0.2268 72.22 153.9
1.4550 0.568 0.4822 80.64 82 118.10 96.75
'ONF 2.3280 0.913 0.7877 77.83 76.92% %* 103.89 %
291 1.144 0.9669 76.98 90.35
0.618 0.314 0.2228 87.70 123.38
1.239 0.598 0.4421 77.83 86 99.09
GIONF 81.73 % 98.75%
1.98 1.012 0.7418 81.24 %* 90.29
2.475 1.256 0.9167 80.13 86.43
Absorptio [0) Beta Beta Ratio SAR L
n montan | descendant(1/ des Light
t(1/7) 7) ATmax to
(103) (103) heat
coeff
Nigrosin 0.0883 5.924 4.235 4.278 1.356
04/02 0.1976 7.3804 | 4.415 4.221 2
0.3973 12.792 5.247 4.567
7
0.5965 15.765 | 5.402 4.666
8
0.8002 16.785 | 5.549 4.777
1
1.0423 17.502 | 5.559 4.917
9
Nigrosin 0.1 6.25 4.54 4.269 1.414
31/03 0.2 10.02 5.209 4.462 6
0.4 15.54 5.542 4.638
0.6 17.12 5.9 4.793
0.8 19.48 5.861 4.867
1 20.62 5.912 5.054
Nigrosin 0.2 10.65 5.187 4.435 1.425
25/03 0.3 13.38 5.387 4.624 6
0.5 15.82 5.779 4.87
1 20.61 6.141 5.26
Nigrosin 0.5 21.30 5.756 5.049 1.165
20/04 1 26.33 6.013 5.311 7
2 28.68 6.607 5.818
Supraballs 0.25 8.6393 | 5.305 5.421 0.7089 0.046 | 1.408
0.5 12.191 | 5.637 5.24 0.7097 0.069 3
8 2
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1 16.204 6.078 5.607 0.7106 0.099
1
2 14.845 5.935 5.403 0.7109 0.091
1 9
[Aul=1mg/m 0.25 8.3033 5.741 6.288 0.6030 0.043 | 1.934
| 0.5 8.0988 5.152 4,933 0.5551 0.041 9
1
1 12.509 5.508 4,935 0.5141 0.070
3 2
2 10.337 5.164 4,713 0.5008 0.053
1 5
[Au]=3mg/m 0.25 7.5616 4.653 4,174 0.6006 0.035 | 1.157
| 8 9
0.5 11.389 2.896 4,593 0.63 0.034
7 8
1 13.201 5.702 4.936 0.6655 0.077
1 2
2 15.630 5.646 5.003 0.6854 0.090
2 8
[Au]=5mg/m 0.25 10.428 | 5.124 4.533 0.8108 0.053 | 1.619
| 0 9 5
0.5 13.268 5.35 4.839 0.7831 0.071
0 7
1 15.927 5.8 5.143 0.7561 0.094
1 5
2 16.679 6.845 5.827 0.7455 0.115
9 1
[Au]=10mg/ 0.25 8.9225 5.237 4,571 0.6343 | 0.30 | 0.047 | 0.917
ml 5 4
0.5 12.349 5.741 4.823 0.6988 | 0.385 | 0.072
2 4 8
1 15.073 5.778 4,951 0.7873 | 0.542 | 0.090
0 2 6
2 19.647 7.073 6.146 0.8498 | 0.739 | 0.137
8 8 8
Cyanine 250 0.25 4.9397 6.505 4.597 0.3489 0.653
uM 1T 0.5 6.0194 6.319 4.361 0.4079 3
1 10.995 7.598 4.51 0.5001
4 7
2 11.681 9.919 5.516 0.5904
5
QcQc 0.0770 5.5595 4.573 4.436 1.21 2.355
0.1132 8.4952 4.99 4.484 1.1782 2
0.2510 11.551 4.988 4,448 1.056
7
0.4817 15.807 5.671 4.841 0.9299
5
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AlQc 0.25 5.8020 | 5.095 5.613 0.5705 0.700
0.5 13.236 5.447 4,525 0.6608 3
3
0.75 18.596 5.426 4.951 0.7384
7
1 19.516 6.068 5.224 0.8007
4
Absorption AT max n SAR L (cm)
M1o™ 3 810 optique iHCE
nm
Nigrosine 04/02 0.09 5.924 1.3562
0.2 7.3804
0.4 12.7927
0.6 15.7658
0.8 16.7851
1 17.5029
Nigrosine 31/03 0.1 6.25 1.4146
0.2 10.02
0.4 15.54
0.6 17.12
0.8 19.48
1 20.62
Nigrosine 25/03 0.2 10.65 1.4256
(ref Suprastructure) 0.3 13.38
0.5 15.82
1 20.61
Nigrosine 20/04 0.5 21.30 1.1657
1 26.33
2 28.68
Nigrosine (ref 0.25 13.2
AG,S/IONF/GIONF 0.5 19.8 94% ~100% 1297
0.8 22.4
1 24.6
Supraballs 0.25 8.6393
0.5 12.1918
1 16.2041
2 14.8451
[Au]=1mg/ml 0.25 8.3033
[Fe304]=15mg/ml 0.5 8.0988
1 12.5093
2 10.3371
[Au]=3mg/ml| 0.25 75616 | | ] 00358
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[Fe304]=15mg/ml 0.5 11.3897
1 13.2011
2 15.6302
[Au]=5mg/ml 0.25 10.4280
[Fe304]=15mg/ml 0.5 13.2680
1 15.9271
2 16.6799
[Au]=10mg/ml 0.25 8.9225
[Fe304)=15mg/ml 0.5 12.3492
1 15.0730
2 19.6478
Cyanine 250 uM 1T 0.25 4.9397
0.5 6.0194
1 10.9954
2 11.6815
QcQc 0.08 5.5595
0.1 8.4952
0.25 11.5517
0.5 15.8075
AlQc 0.25 5.8020
0.5 13.2363
0.75 18.5967
1 19.5164
Nano batonnet 0.3 68.86%
Ag2S@MUA 0.25 17.1 82.1
0.5 21.94 93.5
1 26.09 84.5
1.4 26.21 82.4
IONF 0.2 14.34 89.3
0.5 20.52 84.9
0.8 24.17 86.3
1 23.5 84.5
0.2 15.68 70.9
GIONF 0.4 19.87 73.9
0.7 23.94 73.3
0.9 24.93 73
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